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Zusammenfassung

Die Hochprézisionsbestrahlung von Lungentumoren stellt die Strahlentherapie auf-
grund der Tumorbeweglichkeit, der kleinen Groéfle des Zielvolumens und der ausge-
priagten Inhomogenitidten im Thorax vor besondere Herausforderungen. Nachdem die
stereotaktische Strahlenbehandlung lange Zeit aufgrund der hohen Anforderungen
an die geometrische Prézision den intrakraniellen Anwendungen vorbehalten war,
konnte dieses Behandlungskonzept Mitte der 1990er Jahre auch auf extrakranielle
Bereiche ausgedehnt werden, indem stereotaktische Kérperrahmen zur Isozentrums-
lokalisation entwickelt wurden. Durch fortschreitende Entwicklungen im Bereich der
bildgestiitzten Strahlentherapie (IGRT) konnen die hohen geometrischen Préizisions-
anspriiche zunehmend auch rahmenlos realisiert werden. Parallel wurden Strategien
zur Bestrahlung beweglicher Zielvolumina entwickelt, die geometrische Unsicherheiten
durch intrafraktionelle Thoraxbewegungen minimieren. Raum fiir Verbesserungen be-
steht noch auf der dosimetrischen Seite. Die heutige Hochprézisionsbestrahlung der
Lunge basiert auf der dreidimensional konformalen Bestrahlungstechnik (3DCRT),
bei der die Léasion aus mehreren Einstrahlrichtungen mit offenen, eng an das Zielvo-
lumen angeformten Feldern bestrahlt wird. Diese Technik resultiert in einer hetero-
genen Dosisverteilung, bei der die Dosis vom Zentralbereich des Zielvolumens zu den
Randbereichen hin stark abnimmt. Die Schonung des Normalgewebes wird auch hier,
wie in allen stereotaktischen Strahlentherapiekonzepten, erreicht durch eine enge Be-
grenzung des bestrahlten Volumens und einem steilen Dosisgradienten auflerhalb des
Zielvolumens. Dosimetrische Effekte an den Gewebegrenzen zwischen Tumor, Lunge
und Knochen, wie beispielsweise fehlendes Sekundérelektronengleichgewicht, stellen
hohe Anspriiche an die Dosisberechnungsalgorithmen und induzieren Dosisungenauig-

keiten, die die heterogene Dosisverteilung iiberlagern und von der Tumorbeweglichkeit
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innerhalb des Zielvolumens potentiell verstéirkt werden. Die Minimierung dieser Ef-
fekte zur Wirkungsverbesserung der stereotaktischen Strahlenbehandlung der Lunge
kann durch eine Dosishomogenisierung im Zielvolumen zusammen mit einer Erhéhung
der Dosispréazision erreicht werden. Ziel der Optimierung der Prézisionsstrahlenthe-
rapie von Lungentumoren ist die Anhebung der Dosis in den Randbereichen und eine
daraus resultierende Dosishomogenisierung auf dem hohen Niveau der Zentraldosis
zusammen mit einer Erhohung der Rechenprézision bei gleicher oder verringerter

Lungendosis.

In dieser Arbeit werden Optimierungsmoglichkeiten in der Hochprézisionsstrah-
lentherapie der Lunge vorgestellt. Durch die Einfithrung Monte Carlo basierter inten-
sitdtsmodulierter Strahlentherapie mit Photonen (IMRT) gelingt es, bei gleichblei-
bender Lungenbelastung die Dosis in den Randbereichen des Zielvolumens anzuhe-
ben und so die Dosis im Zielvolumen gegeniiber dem bisherigen Konzept insgesamt
zu homogenisieren. Mit der Einfithrung Monte Carlo basierter intensitdtsmodulierter
Protonentherapie (IMPT) kann bei homogenisierter Zielvolumendosis die Lungenbe-
lastung substantiell reduziert werden. Eine in die Evaluation einbezogene Vergleich-
studie des strahleninduzierten Sekundirmalignomrisikos bestéiitigt die Uberlegenheit
der Protonentherapie in der Prézisionsbestrahlung der Lunge auch in dieser Hinsicht.
Aufgrund der Besonderheiten der Strahlentherapie in der Thoraxregion, wie Gewebe-
beweglichkeit und ausgeprégte Inhomogenitéten, ist es essentiell, die Unsicherheiten in
der IMPT zu minimieren. Dazu wird ein Optimierungsalgorithmus fiir die Ermittlung
der idealen Einstrahlwinkel an die besondere Situation im Thoraxbereich angepasst
und adaptiert. Parameter fiir die Steuerung der Spotplatzierung werden untersucht

und fiir die planimmanente Reduktion von Unsicherheiten geeignet festgelegt.

Alle Dosisberechnungen dieser Arbeit werden mit Monte Carlo Algorithmen si-
muliert. Fiir die Berechnung und Optimierung der Protonendosisverteilung steht der
Monte Carlo Code VMCpro [27] zusammen mit der Monte Carlo basierten inver-
sen Kernel Optimierung (IKO-p) [61] zur Verfiigung. Die Photonendosis wird mit
dem Transportcode XVMC [24] simuliert, wobei der Phasenraum der transportierten
Photonen mit den Strahlerkopfmodellen VEFM [26] und VSM [90] definiert wird. Die
Strahlerkopfmodelle werden anhand der Kriterien der Européischen Gesellschaft The-
rapeutischer Radioonkologen (ESTRO), der Amerikanischen Medizinphysikervereini-
gung (AAPM) und der Internationalen Atomenergie Behorde (IAEA) fiir den in der
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Klinik und Poliklinik fiir Strahlentherapie des Klinikums der Universitat Regensburg
vorhandenen Beschleuniger mit mini Multilamellenkollimator (mini MLC) kommis-
sioniert. Die Validierung des VSM Strahlerkopfmodells fiir komlexe IMRT Feldanord-
nungen mit irreguldr geformten Feldsegmenten erfolgt am Beispiel von HNO Tumoren
durch messtechnischen Vergleich im Phantom. Mit dem so kommissionierten und va-
lidierten VSM/XVMC steht fiir diesen Beschleuniger ein hochprézises Monte Carlo
Tool als eigenstindiges Bestrahlungsplanungssystem mit bestmoglicher Dosisgenauig-
keit zur Verfligung. Damit wird auch die dosimetrische Verifikation klinischer IMRT
Pléne mit einem mini MLC durch unabhéngige Rechnung in der inhomogenen Pati-
entengeometrie moglich. Dies wird am Beispiel von HNO Patienten vorgestellt und

Unterschiede zur messtechnischen IMRT Verifikation aufgezeigt.

Die Validierung des VEFM Quellenmodells fiir irregulére Feldsegmente mit einem
mini MLC erfolgt am Beispiel von Lungentumoren durch Dosisvergleich in der inho-
mogenen Patientengeometrie mit dem fiir diesen Beschleuniger dedizierten und préazi-
seren VSM/XVMC. Da das VSM Strahlerkopfmodell fiir die Berechnung des inversen
Kernels fiir die direkte Monte Carlo Optimierung (DMCO) [15] bislang noch nicht in
den Quellcode eingebunden werden konnte, ist der Umweg iiber die Verwendung des
VEFM fiir die DMCO mit dem mini MLC erforderlich. Durch diese Vorgehensweise
wird eine finale Dosiskalkulation mit dem hochprézisen VSM/XVMC obligat. Es wird
durch Vergleich der DMCO Dosisverteilung mit der préziseren finalen Dosisberech-
nung gezeigt, dass diese Methode fiir die Anwendung in der intensitdtsmodulierten
Bestrahlung kleinvolumiger Lungenlésionen geeignet ist und exemplarisch an einem

Patientenfall zur Optimierung der Dosisverteilung eingesetzt.

Zur Reduktion von Unsicherheiten in der Protonentherapie wird zunéchst die
Einstrahlwinkeloptimierung an die spezifischen Erfordernisse fiir die stereotaktischen
Lungenplanung angepasst und adaptiert. Die verzerrende Bewertung von Risikoor-
ganen, Normalgewebe und Tumor durch stark unterschiedliche Gewebedichten und
Volumina wird ausgeglichen und die maximalen Schonung der kontralateralen Lunge
durch nutzerdefinierten Ausschluss bestimmter Einstrahlrichtungen erméglicht. Da-
mit steht ein Tool fiir die Einstrahlwinkeloptimierung in der Hochprézisionsradio-
therapie kleinvolumiger Lungentumoren zur Verfiigung, mit dem die Planrobustheit
gegeniiber inter- und intrafraktioneller Beweglichkeit erhoht werden kann. Zur wei-

teren Reduktion von Unsicherheiten werden verschiedene Parameter zur Steuerung
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der Spotpositionierungen sowie verschiedene Auswahlmodi fiir die in die Optimie-
rung einbezogenen Spots untersucht und geeignet festgelegt. Als Kriterien werden die

zugehorigen Dosisverteilungen und die Variabilitdt der Spotgewichte herangezogen.

Die Monte Carlo basierte Dosisoptimierung in der stereotaktischen Lungenbestrah-
lung mit intensitdtsmodulierter Protonenbestrahlung bei gleichzeitiger Reduktion von
Unsicherheiten wird erfolgreich an zwei Fallbeispielen mit einem medial und einem

lateral gelegenen Zielvolumen demonstriert.

In die Evaluierung der IMPT Planqualitit wird zusétzlich das strahleninduzierte
Sekundérmalignomrisiko einbezogen und mit der Photonen - Bestrahlung verglichen.
Hierzu wird die 3DCRT als die Photonen - Bestrahlungstechnik mit dem gerings-
ten Riskio [32] herangezogen. Diese Vergleichsuntersuchung wird fiir zwei Dosis -
Wirkungsbeziehungen durchgefiihrt, die als obere und untere Grenze fir den mit
groflen Unsicherheiten behafteten, wahren Zusammenhang angesehen werden kon-
nen. Betrachtet werden sowohl alle soliden Zweittumoren unabhéngig von ihrem Ent-
stehungsort als auch ausschlieflich Zweittumore der Lunge, dem strahlensensibelen
Hauptrisikoorgan in der Thoraxregion. Eine weitere Differenzierung erfolgt nach Risi-
kobeitragen der ipsilateralen und der kontralateralen Lungenfliigel sowie der Beitréige
innerhalb und auflerhalb des CT Scanbereiches. Anhand der Dosisverteilungen wird
eine rdumliche Verteilung der potentiellen Krebsentstehungskeime innerhalb der Lun-

ge ermittelt und visualisiert.



Kapitel 1

Motivation

In Deutschland starben allein im Jahr 2009 iiber 200.000 Personen an einer Krebser-
krankung, jeder vierte Todesfall ist auf diese Krankheit zuriickzufithren. Dabei ist das
Lungen- und Bronchialkarzinom die am héufigsten aufgetretene Krebsart mit Todes-
folge [93] und die dritthéufigste Krebserkrankung in Deutschland [99]. Neben priméren
Karzinomen werden in der Lunge auch sekundére Tochtergeschwulste (Metastasen)
von anderen Primédrtumoren héufig diagnostiziert. Die Behandlung von Lungentumo-
ren oder Lungenmetastasen erfolgt je nach Art und Verteilung des befallenen Gewebes
durch Operation, Chemotherapie und Strahlentherapie. = Das Wirkungsprinzip der
Strahlentherapie beruht darauf, die Tumorzellen durch eine hohe Strahlungsdosis zu
inaktivieren bzw. abzutoten. Gleichzeitig wird das Augenmerk darauf gelegt, gesun-
des Normalgewebe moglichst effektiv zu schonen. Dabei wird ausgenutzt, dass das
umliegende Normalgewebe in der Regel weniger strahlensensibel ist und {iber bessere
Reparaturfahigkeiten verfiigt als das Tumorgewebe. Zusammen mit der engen Begren-
zung des Strahlenfeldes auf das Zielvolumen, einem steilen Dosisgradienten auflerhalb
des Zielvolumens und angepassten Fraktionierungskonzepten gelingt es so, das Thera-
pieziel mit geringen und akzeptablen Nebenwirkungen zu erreichen. In Abbildung 1.1
ist der Zusammenhang zwischen biologischer Wirkung und Dosis veranschaulicht. Die
fir die Inaktivierung bzw. Abtétung von Tumorzellen verantwortlichen Mechanismen
weisen die fiir deterministische Strahlenschéden charakteristischen Merkmale auf. Un-
terhalb einer Dosisschwelle ist keine Tumorkontrolle méglich. Erst bei Dosen oberhalb

dieser Schwelle wird eine zunehmende Zahl Zellen inaktiviert. Die Dosis - Wirkungs-
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kurve erreicht einen Sattigungswert, wenn alle Tumorzellen abgetotet sind. Der Dosis
- Wirkungsverlauf deterministischer Schéiden des Normalgewebes folgt qualitativ dem
gleichen sigmoiden Verlauf, jedoch mit je nach Gewebeart hoherer Schwelldosis und
teilweise flacherem Anstieg der biologischen Wirkung mit zunehmender Dosis. Aus
Abbildung 1.1 ist gut ersichtlich, dass hohe Dosen im Sattigungsbereich, die im Tu-
morgewebe Tumorkontrolle bedeuten, héufig damit einhergehen, dass auch gesunde
Gewebezellen im bestrahlten Volumen in nennenswertem Umfang abgetdtet werden.
Inwieweit sich durch die Schiadigung des Normalgewebes klinisch relevante Neben-
wirkungen manifestieren, hingt von der betroffenen Lokalisation, dem Organ, der
rdumlichen Ausdehnung und der verabreichten Dosis ab. Aus der Abbildung 1.1 geht
sehr anschaulich hervor, dass eine zu geringe Dosis im Tumorgewebe den Therapie-
erfolg gefahrden kann und Unterdosierungen im Zielvolumen zu vermeiden sind. Die
Optimierung der Strahlentherapie verfolgt demnach die beiden grofien, gegenldufigen
Ziele, einerseits die Dosis im Zielvolumen so zu erhéhen, dass die Tumorkontroll-
wahrscheinlichkeit gesteigert werden kann und andererseits die Dosisbelastung des
gesunden Gewebes weiter zu verringern, dass Rate und Schwere unerwiinschter Ne-

benwirkungen reduziert und verbessert werden kénnen.

100

80 -

Tumor-

60 ~ gewebe

Normalgewebe
40

20

biologische Wirkung [%]

Dosis

Abbildung 1.1: Schematische Darstellung des Zusammenhangs zwischen applizierter
Dosis und daraus resultierender Schiden fiir Tumor- und Normalgewebe. Typische
strahlentherapeutische Dosen liegen in dem griin eingezeichneten Bereich. Geringe
Schidigungen des Normalgewebes gehen mit einer mittleren Tumorkontrolle einher,
hohe Tumorkontrollraten gehen mit gréofleren Schiddigungen des Normalgewebes ein-
her.



Hohe dosimetrische und geometrische Prézision sind zentrale Anforderungen an
die Strahlentherapie. Letztere konnte in den vergangenen Jahren durch die Einfithrung
und rapide Weiterentwicklung der bildgestiitzten Strahlentherapie (Image Guided Ra-
diotherapy, IGRT) wesentlich verbessert werden. In der IGRT werden bildgebende
Verfahren angewendet, wie beispielsweise zwei orthogonale Rontgenaufnahmen des
Patienten in Bestrahlungsposition, um die Patientenlagerung zu kontrollieren. Wer-
den Durchleuchtungstechniken oder zeitaufgeloste CT - Studien verwendet, besteht
zusatzlich die Moglichkeit, die Beweglichkeit des Tumorvolumens in Behandlungspo-
sition unmittelbar vor der Bestrahlung festzustellen und zu evaluieren. Im Bereich der
stereotaktischen Prézisionsbestrahlungen ermoglichen diese Fortschritte die Ablésung
der rahmenbasierten Stereotaxie, bei der spezielle stereotaktische Lagerungshilfen ver-
wendet werden, durch die rahmenlose Prazisionsbestrahlung, bei der die Einstellung
und Kontrolle der korrekten Position des Zielvolumens durch CT - Bildgebung, in
Ausnahmen durch orthogonale planare Aufnahmen, unmittelbar vor der Bestrahlung
erfolgt. In der rahmenlosen Prézisionsbestrahlung kénnen mittlerweile vergleichbare

Genauigkeiten erzielt werden [13].

Fiir die hochprézise Bestrahlung kleinvolumiger Léasionen in der Lunge wird der-
zeit eine dreidimensional konformale Kreuzfeuertechnik (3DCRT) angewendet, deren
Grundlage 1994 erstmals von Lax und Blomgren beschrieben wurde [47]. Die Dosis
im Zentrum des Zielvolumens ist stark {iberhoht und féllt zu den Randbereichen des
Zielvolumens hin stetig ab. Abbildung 1.2 zeigt ein Dosisquerprofil dieser Technik.
Diese heterogene Dosisverteilung wird in Situationen als vorteilhaft angesehen, in
denen der Zentralbereich des Tumors aufgrund hypoxischer oder anoxischer Areale

strahlenunempfindlicher ist, als die besser oxigenierten Randbereiche [48].
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Abbildung 1.2: Schematische Darstellung des Dosisquerprofils der 3DCRT Bestrah-
lungstechnik fiir kleinvolumige Lungenlédsionen.

Der dichteheterogene Thoraxbereich stellt fiir die Dosisberechnungsalgorithmen
eine grofle Herausforderung dar. Typischerweise ist das Tumorgewebe eingebettet in
Lungengewebe, so dass sich Risikoorgane wie Lunge und Herz in direkter Nachbar-
schaft zum Zielvolumen befinden und die Strahleintrittspfade durch Thoraxwand, Rip-
pen und Lungengewebe sehr inhomogen sind. Insbesondere Gewebegrenzen zwischen
Lungengewebe geringer Dichte, Weichteilgewebe mit mittlerer Dichte und Knochen
mit hoher Dichte sind dosimetrisch problematisch. In der Lungenplanung kommt er-
schwerend hinzu, dass die Gewebegrenze zwischen Tumorgewebe und Lungengewebe
im Planungszielvolumen verlduft und dort die Situation verkompliziert. Die Dosis an
den Gewebegrenzen wird in der Regel durch das Planungssystem nicht korrekt wie-
dergegeben. Dies ist umso problematischer, da diese Grenzbereiche im Zielvolumen
einen sehr hohen Anteil am geringen Gesamtvolumen der Lésion einnehmen. Hochste
dosimetrische Genauigkeitsanspriiche konnen in dieser Situation nur mit Hilfe von

Monte Carlo Simulationen erfiillt werden.

Eine Verbesserung der physikalischen Dosisverteilung ist denkbar durch die Ver-
wendung neuer Bestrahlungsstategien fiir die Préazisionsbestrahlung der Lunge, wie
beispielsweise den Ubergang von offenen Feldern hin zur Verwendung intensitétsmo-
dulierter Strahlenfelder mit Photonen oder Protonen (IMRT, IMPT). Die intensi-



tatsmodulierte Strahlentherapie verspricht die Option, durch Kanteniiberhéhung die
Dosis in den Randbereichen des Zielvolumens anzuheben, ohne die Lungenbelastung
zu vergroflern, und auf diese Weise die Planqualitit zu verbessern [14]. Abbildung 1.3

zeigt ein derart optimiertes ideales Dosisquerprofil.

1,0 - -

Normalgewebe

Relative Dosis

volumen

00 J===== ; —— == >
-1 0 1 Position X

Abbildung 1.3: Schematische Darstellung verschiedener Dosisquerprofile fiir kleinvo-
lumige Lungenlédsionen. Im Vergleich die bisherige 3DCRT Bestrahlungstechnik (rot)
sowie eine Dosisverteilung mit homogenisierter PTV Dosis bei gleicher oder geringerer
Lungendosis (gestrichelt).

Die Dosishomogenisierung auf dem hohen Niveau der Zentralbereichsdosis bietet
die Moglichkeit, die Tumorkontrollwahrscheinlichkeit steigern, insbesondere in Fal-
len, in denen sich strahlenunempfindlichere Tumorzellen nicht nur im Zentralbereich,

sondern auch in den Randbereichen des Zielvolumens befinden konnen.

Fir die Intensitdtsmodulation sind wegen der geringen Grofle der Lungenlésio-
nen kleine Feldsegmente (IMRT) bzw. kleine SpotgréBen (IMPT) erforderlich, um
die Intensitdtsmodulation mit der notigen Feinheit erzeugen zu koénnen. Die hierfiir
notwendige Hardware steht seit einiger Zeit in Form von Multilamellenkollimatoren
(MLCs) mit wenigen Millimeter breiten Lamellen bzw. Protonennadelstrahlen mit ei-
nigen Millimeter breiten Strahlquerschnitten zur Verfiigung. Fiir die inverse Planung
mit kleinvolumiger Intensitdtsmodulation im Lungenbereich ist eine hohe Dosisge-
nauigkeit von grofler Bedeutung um systematische Fehler und Konvergenzfehler, die
ein Dosisoptimum fiir eine unkorrekte Dosis darstellen, zu vermeiden [40]. Daher ist
in diesen Féllen die korrekte Strahlerkopfmodellierung fiir Planungssysteme bzw. die

korrekte Phasenraumdefinition fiir Monte Carlo Simulationen, die die Energie- und
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Richtungsverteilung der einfallenden Strahlungsteilchen definiert, von hoher Relevanz.

Sie kann je nach Strahlerkopfdesign eine grofle Herausforderung darstellen.

Bei der Verwendung von Protonen eréffnet sich aufgrund ihres charakteristischen
Tiefendosisverlaufs weiteres Optimierungspotential in der Strahlentherapie. Protonen
verfiigen als einfach geladene Teilchen tber eine endliche Reichweite in Materie, die
direkt mit der Protonenenergie korreliert und dariiber gesteuert werden kann. Der
Tiefendosisverlauf ist charakterisiert durch den Bragg Peak am Ende der Reichweite.
Abbildung 1.4 zeigt den typischen Tiefendosisverlauf von Protonen im Vergleich zu

ultraharten Photonen.

Dosis

Bragg Peak

T

Tiefe in Wasser

Photonen

monoenergetische
Protonen

Abbildung 1.4: Relative Tiefendosiskurve von monoenergetischen Protonen mit ihrem
typischen Bragg Peak am Ende ihrer Reichweite im Vergleich zu ultraharter Photo-
nenstrahlung.

Dieses physikalische Verhalten wird fiir die Strahlentherapie ausgenutzt, indem
die Lage des Bragg Peaks an die Tumorlage angepasst wird. Die préiziseste Applika-
tionstechnik in der Protonenbestrahlung ist das punkt- oder spotweise Abtasten des
Zielvolumens mit diinnen Protonennadelstrahlen (Pencil Beam Scanning, Spot Scan-
ning). Durch unterschiedliche Gewichtung der einzelnen Spots kann die Intensitéit des
Strahlenfeldes moduliert werden (IMPT).

In dem dichteheterogenen Thoraxbereich stellen Bestrahlungen mit Protonen ei-

ne Herausforderung dar. Es besteht besondere Sensitivitat der Protonen gegeniiber



Dichtednderungen entlang ihres Pfades im Gewebe. Die Weglédnge der Protonen ska-
liert direkt mit der Dichte des wechselwirkenden Materials. Andert sich die Dichte
entlang des Protonenpfades, dndert sich entsprechend die Eindringtiefe der betrof-
fenen Protonen. Dadurch wird die Position des Bragg Peaks verschoben bzw. Spots
werden degradiert, das heifit, der Bragg Peak wird longitudinal ,auseinandergezo-
gen“ wobei sich im Extremfall auch zwei getrennte Spots ausbilden kénnen. Schiebt
sich beispielsweise eine Rippe durch die Atembeweglichkeit in den Strahlengang ei-
nes Protonennadelstrahls, verkiirzt sich dessen Eindringtiefe in den Korper und die
Spotposition wird entsprechend verschoben. Abbildung 1.5 zeigt die Isodose eines

degradierten Bragg Peaks.

Wasser Luft

—

Knochen

Abbildung 1.5: Isodose eines 150 MeV Protonennadelstrahls, der in einem Wasser-
phantom auf Knochen und Lungengewebe trifft, deren Gewebegrenze parallel zum
Nadelstrahl verlauft. Grafik nach [27].

Hierdurch entstehen Unsicherheiten iiber die genaue Dosisdeposition. Das ,,Re-
painting®“, das mehrfache Bestrahlen der einzelnen Spotpositionen mit jeweils nur
einem Bruchteil der Spotdosis, stellt eine zuverldssige Moglichkeit dar, den Einfluss in-
trafraktioneller Tumorbeweglichkeit zu minimieren [111]. Parallel dazu ist es sinnvoll,
diese Unsicherheiten bereits auf Planungsebene zu adressieren und zu minimieren, in-
dem Spotpositionen und Einstrahlwinkel so optimiert werden, dass sie unempfindlich
gegen Bewegungsunsicherheiten sind.  Durch die Beweglichkeit des Lungentumors
wahrend der Bestrahlung kénnen bei der sequentiellen Abstrahlung mehrerer Feld-
segmente bzw. diskreter Protonenspots aus derselben Einstrahlrichtung unerwiinsch-
te Uberlagerungseffekte zu Unter- oder Uberdosierungen fithren. Diese Problematik
muss adressiert werden, wenn bewegliche Targets intensitdtsmoduliert bestrahlt wer-

den sollen.

Kontinuierliche Verbesserungen im historischen Verlauf der Strahlentherapie fiihr-
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ten zu verbesserten Therapieerfolgen mit hheren Tumorkontrollraten und verlédnger-
ter mittlerer Uberlebensdauer der Tumorpatienten, so dass neben dem zu erwartenen
Therapieerfolg und den akuten Nebenwirkungen zunehmend auch verzogert auftre-
tende Nebenwirkungen der Strahlentherapie zur Beurteilung der Planqualitidt her-
angezogen werden. Strahleninduzierte Sekundértumoren gehoren in diese Kategorie.
Sie manifestieren sich klinisch erst nach mehrjéhriger Latenzzeit und gewinnen mit
lingerer Uberlebensdauer der Tumorpatienten zunehmend an Bedeutung. Die Evalu-
ierung verschiedener Bestrahlungsstrategien sollte daher in Zukunft immer auch den
Vergleich des strahleninduzierten Sekunddrmalignomrisikos beinhalten. Der Risiko-
vergleich kann mit dem Konzept der Organ Equivalent Dose (OED) elegant durch-
gefiihrt werden, indem die OEDs aus den verschiedenen Dosisverteilungen berechnet
und miteinander verglichen werden [84]. Der Vorteil dieser Methode besteht darin,
dass der absolute Wert des Sekundérkarzinomrisikos in diesem Vergleich auflen vor
bleibt und die damit verbundenen grofien Unsicherheiten in den Risikovergleich nicht

eingehen.

Gegenstand dieser Arbeit ist die Untersuchung von Optimierungsmoglichkeiten
in der Hochprézisionsstrahlenbehandlung der Lunge. Ausgehend von aktuellen Be-
strahlungsstrategien, die auf der dreidimensional konformalen Bestrahlungstechnik
(3DCRT) beruhen, werden diese durch Einfithrung intensitdtsmodulierter Strahlen-
felder weiterentwickelt. Neben der intensitdtsmodulierten Bestrahlung mit Photonen
mit einem mini MLC (IMRT) wurde auch die Intensitdtsmodulation mit Protonen
(IMPT) untersucht. Um eine hohe dosimetrische Prézision sicherzustellen, werden al-
le Dosisberechnungen mit Monte Carlo Algorithmen simuliert, deren Quellenmodelle
zuvor validiert wurden. Zur Reduktion von Unsicherheiten in der Protonentherapie
wird ein Optimierungsalgorithmus fiir die Ermittlung der idealen Einstrahlwinkel an
die besondere Situation im Thoraxbereich angepasst und adaptiert. Parameter zur
Steuerung der Spotpositionierungen sowie verschiedene Auswahlmodi fiir die in die
Optimierung einbezogenen Spots werden untersucht und fiir die planimmanente Re-
duktion von Unsicherheiten geeignet festgelegt. In die Evaluierung der IMPT Plan-
qualitdt wird zusétzlich das strahleninduzierte Sekundédrmalignomrisiko einbezogen
und mit der Photonen - Bestrahlung verglichen. Ziel ist eine verbesserte physikalische
Dosisverteilung, die bei gleichbleibender Lungenbelastung die Dosis in den Randberei-

chen des Zielvolumens anhebt und die Dosis im Zielvolumen gegeniiber dem bisherigen



Konzept insgesamt homogenisiert und so potentiell die Tumorkontrollwahrscheinlich-

keit steigert bzw. die Nebenwirkungen verringert.
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Kapitel 2

Grundlagen

2.1 Hochprazisionsbestrahlung von Lungentumoren

2.1.1 Grundlagen der Stereotaxie

Im Gegensatz zur konventionellen fraktionierten Strahlentherapie wird die Schonung
des Normalgewebes bei der stereotaktischen Strahlenbehandlung nicht in erster Linie
durch Fraktionierung erreicht, sondern durch maximale Prézision und steile Dosisgra-
dienten auBerhalb des Zielvolumens. Die Fraktionierung in der konventionellen Strah-
lentherapie tragt aufgrund der unterschiedlichen Strahlensensibilitdt von Tumor- und
Normalgewebszellen zur Schonung des gesunden Gewebes und so zur Verringerung der
Nebenwirkungen bei. Die gesunden Zellen kénnen sich von der Strahlenwirkung zwi-
schen zwei Fraktionen besser erholen und entstandene Schiéden besser reparieren als
Tumorzellen. Die Normalgewebszellen haben bis zur néchsten Fraktion die Strahlen-
schiden ganz tiberwiegend repariert, die Tumorzellen nicht. Auf diese Weise gelingt es,
das Normalgewebe zu schonen und gleichzeitig Tumorkontrolle zu erzielen. Bei stereo-
taktischen Prézisionsbestrahlungen mit steilem Dosisabfall vom Zielvolumen zum ge-
sunden Gewebe entféllt die Notwendigkeit von geringen Fraktionsdosen zur Schonung
des Normalgewebes. Hier kann die Strahlenbehandlung zu Gunsten einer verringerten
Gesamtbehandlungsdauer hypofraktioniert mit hohen Einzeldosen durchgefiithrt wer-

den. Hohe Fraktionsdosen erh6hen den Anteil letal geschddigter Tumorzellen und eine
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kurze Behandlungsdauer verringert Repopulationseffekte und Reoxygenierungseffek-
te. Somit wird die Tumorkontrollwahrscheinlichkeit erhoht, also der Behandlungser-

folg verbessert.

Stereotaktische Bestrahlung war lange Zeit intrakraniellen Anwendungen vorbe-
halten, da Zielvolumina in dieser Region aufgrund des starren Zusammenhangs zwi-
schen den Hirnstrukturen einerseits und dem kndchernen Schédel andererseits prézise
fixiert werden koénnen. Die Fixierung des Schédels erfolgt beispielsweise mit Hilfe
eines an der Kalotte festgeschraubten Fixierungsrings, an den ein Rahmen mit ste-
reotaktischem Koordinatensystem befestigt ist, welches der Tumorlokalisation und
der Definition der Isozentrumsposition dient. Auch prizise Maskensysteme und Beif3-
blocke kommen zum Einsatz. Die stereotaktische Fixierung dient der reproduzierba-
ren hochpréizisen Lagerung, so dass zielgenau bestrahlt werden kann. Eine weitere
Voraussetzung fiir stereotaktische Strahlanwendungen ist eine fiir die hohe Prézision
von kleinen Strahlenfeldern geeignete Strahlenquelle. Bei den Linearbeschleunigern
ist hier besonders die Isozentrumsgenauigkeit und die Genauigkeit der feldformenden

Elemente von Bedeutung.

Fortlaufende Entwicklungen in der Strahlentherapie hin zu mehr Prézision ermog-
lichen mittlerweile auch die Ubertragung dieser Vorteile auf extrakranielle Anwen-
dungsbereiche. Zubehor fur die Préazisionslagerung bei der extrakraniellen stereotak-
tischen Radiotherapie (ESRT) wurde entwickelt (z.B. der Body Frame [47, 110]). Der
Rahmen verfiigt iiber ein integriertes Referenzsystem, das zur Bestimmung der stereo-
taktischen Koordinaten verwendet wird. Der Patient liegt auf einer an seine Koérper-
kontur angeformte Vakuummatraze, der u-formige Rahmen wird iiber den Patienten
an der Vakuummatraze befestigt. Das Planungs - CT und die Lagerung des Pati-
enten auf dem Bestrahlungstisch erfolgt mit diesem Rahmen, der fiir die eigentliche
Bestrahlung wieder abgenommen wird, um Streuung der eintretenden Strahlung am
Rahmen zu vermeiden. Ein wesentlicher Unterschied zur intrakraniellen Stereotaxie
mit seiner starren Geometrie ist im extrakraniellen Bereich die interne Tumorbeweg-
lichkeit relativ zu knéchernen und &ufleren Strukturen. So sind die Ungenauigkeiten,
die durch Patientenlagerung im Body Frame und die Ausrichtung desselben auftreten
konnen klein im Vergleich zur Tumorbewegung [49]. Strategien, diese Herausforderung
zu adressieren werden in Kapitel 2.1.3 vorgestellt. Sie basieren im wesentlichen auf

Fortschritten im Hard- und Softwarebereich der Bestrahlungsgerite und der Bildge-
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bung, insbesondere der Atemtriggerung, der MLC- oder Bestrahlungstischverfolgung
(Tracking), 4D Bildgebung und der bildgestiitzten Strahlentherapie (Image Guided
Radiotherapy, IGRT), sowie neuerdings auch Tomotherapie und Cyberknife.

Die Fortschritte in der IGRT ermoéglichen auch eine zunehmende Ablésung der
rahmenbasierten Stereotaxie durch die rahmenlose Préizisionsbestrahlung, mit der

mittlerweile vergleichbare Genauigkeiten erzielt werden kénnen [13].

2.1.2 Die bildgestiitzte Strahlentherapie - IGRT

Die bildgestiitzte Strahlentherapie umfasst verschiedene bildgebende Methoden, mit
denen die Lage und Beweglichkeit des Tumorvolumens in Behandlungsposition unmit-
telbar vor der Bestrahlung festgestellt und evaluiert werden kann. Sie dient sowohl
der Lagerungskontrolle als auch der Bestrahlungsdokumentation und ermoglicht eine
hohe Genauigkeit in der interfraktionellen Lagerungsreproduzierbarkeit und Prézisi-
onsbestrahlungen. Am weitesten verbreitet ist planare Bildgebung entweder mit dem
Therapiestrahl oder einer in die Gantry® integrierten Rontgenrdhre mit gegeniiber-
liegendem Bilddetektor. Die Photonenenergien des Therapiestrahls liegen im MeV -
Bereich und liefern eine deutlich schlechtere Bildqualitét, als dies mit Rontgenstrah-
lung moglich ist, deren Photonenenergien im Bereich bis 120 keV liegen. Man spricht in
diesem Zusammenhang auch von MeV - Bildgebung oder keV - Bildgebung. Mit zwei
orthogonalen Aufnahmen wird die Isozentrumslage kontrolliert und ggf. korrigiert. Die
Korrekturparameter werden in der Regel softwareunterstiitzt aus der Abweichung der
Ist-Lage von Referenzstrukturen von der Soll-Lage aus dem Planungs - CT bestimmt.
Referenzstrukturen sind meistens die kndchernen Strukturen in der Region des Ziel-
volumens, aber auch in das Zielvolumen implantierte rontgendichte Marker kommen
zunehmend zum Einsatz. Durch Umstellen der Rontgeneinrichtung auf Durchleuch-
tungsmodus kann die Tumorbeweglichkeit aus verschiedenen Gantrywinkeln heraus
dargestellt werden, typische Gantrywinkel sind 0° und 90°. Es besteht die Moglichkeit,
diese in der Software mit den eingezeichneten Zielvolumenkonturen zu iberlagern und

zu evaluieren.

Neben der planaren Bildgebung stehen die Modalitdten der dreidimensionalen
Bildgebung zur Verfiigung. Die modernen Linearbeschleuniger verfiigen i.d.R. iiber
Fécherstrahl CT Modalitdt (Cone Beam CT) bei der mit der integrierten Rontgen-

@Tragarm des Beschleunigers
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rohre eine Rotation der Gantry um den Patienten gefahren und ein 3D Bilddatensatz
erstellt wird. Auch steht in manchen Kliniken ein CT im Bestrahlungsraum direkt zur
Verfiigung (CT on rails), mit dem der Patient auf dem Bestrahlungstisch in seiner
Behandlungsposition gescannt wird. Softwaregestiitzte 3D Fusionierung des tagesak-
tuellen CT mit dem Planungs CT bestimmt die Korrekturparameter, mit denen die
Patientenlagerung angepasst werden muss. Je nach Patiententisch wird unterschieden
zwischen 3D und 6D Korrektur, wobei die 6D Variante zusétzlich zu den 3 Raum-
richtungen der 3D Variante die Rotationsparameter ,,Pitch?“,  Roll°“ und ,Rotated“
beinhaltet.

2.1.2.1 4D Bildgebung

Fiir die Bestrahlungsplanung ist gerade im Thoraxbereich die 4D Bildgebung zur
Evaluation der internen Tumorbeweglichkeit von groflem Wert, die das gescannte
Korpervolumen in verschiedenen Atemphasen darstellt. Dazu wird parallel zur Daten-
aquisition der Atemzyklus des Patienten registriert und fiir jede einzelne Atemphase
wird ein 3D Datensatz erstellt, fiir dessen Rekonstruktion jeweils nur die Daten die-
ser Atemphase herangezogen werden. Die Darstellung einer transversalen, coronalen
oder saggitalen Schicht in allen Atemphasen hintereinander im Film - Modus ein-
schlieBlich der Uberlagerung mit eingezeichneten Konturen ist technisch méglich. So
kann auch die Tumorbewegung innerhalb der eingezeichneten Zielvolumenkontur vi-
suell beurteilt werden. Auch die Bewegung von Risikoorganen relativ zum iiberlagert
dargestellten Hochdosisbereich kann visualisiert werden. Die Bestrahlungsplanung er-
folgt auch bei der 4D Bildgebung auf einem einzigen 3D Datensatz. Hier kann ein 3D
Datensatz einer Atemphase ausgewéhlt werden, es kann aus allen CT Datensétzen
ein ,maximum intensity projection“ Datensatz erzeugt werden, der jedem einzelnen
Voxel jeweils den hochsten HU Wert aller Atemphasen zuordnet oder aber auch ein
yaverage CT“ der jedem einzelnen Voxel jeweils den aus allen Atemphasen gebildeten

Durchschnittswert dem Voxel zuordnet, kann erstellt werden.

Es besteht auch die Moglichkeit, prospektiv die Datenakquisition mit dem Atem-
zyklus zu triggern. Dieser Modus ist bei der Réntgencomputertomografie dosissparen-

der und insbesondere dann interessant, wenn auch eine atemgetriggerte Bestrahlung

bPitch: kopf-fuBwirts Neigung
“Roll: rechts-links Neigung

dRotate: Rotation um die Tischrotationsachse
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durchgefiihrt werden soll.

Wie im Einzelnen die Moglichkeiten, die die 4D Bildgebung bieten eingesetzt wer-
den, hingt stark von der Strategie ab, mit der bewegliche Ziele bestrahlt werden

sollen.

2.1.3 Strategien fiir die Bestrahlung beweglicher Ziele

Grundsétzlich gibt es fiir Bestrahlungen im Thoraxbereich verschiedene Strategien,
der Atembeweglichkeit des Zielvolumens und der Risikoorgane zu begegnen. Die ein-
fachste Variante ist die freie Atmung des Patienten wihrend der Bestrahlung. Sie
kommt vornehmlich zum FEinsatz bei Lésionen mit geringer Beweglichkeit im Atem-
zyklus und Bestrahlung mit offenen Feldern. Um Unterdosierungen zu vermeiden wenn
sich der Tumor aus dem Strahlenfeld heraus bewegt, werden die Strahlenfelder von
vornherein so grofl gedffnet, dass sich der Tumor zu jeder Zeit vollstdndig im Strah-
lenfeld befindet. Dazu wird zur Definition des Planungszielvolumens PTV ein Sicher-
heitssaum zum klinischen Zielvolumen CTV hinzugegeben, der die Tumorbeweglich-
keit und die Lagerungsunsicherheit vollstdndig beinhaltet.Die Bestrahlungsplanung
orientiert sich an diesem Planungszielvolumen. Um die Atembewegung einzuschrank-
ten kann zusétzlich der Thorax des Patienten mit einem Biigel fixiert werden, so dass
nur noch eine flache Atmung moglich ist. Planung und Bestrahlung erfolgt analog zur

freien Atmung.

Eine andere Strategie, mit beweglichen Zielen umzugehen bieten die verschiedenen
Variationen der aktiven und passiven ,Breath hold“ Techniken [109, 54] , durch die
die Tumorbewegung im Vergleich zur freien Atmung deutlich reduziert wird. Neben
der freien, vorher eingeiibten Technik des Atem Anhaltens in tiefer Inspiration [109]
kommen bei den Breath hold Techniken auch Spyrometer zum Einsatz, die in der
passiven Variante die Luftmengenzu- und -abfuhr aufzeichnen und in einer Atemkur-
ve visualisieren. Der Patient atmet ein und héalt nach Aufforderung fiir die Dauer
der Bestrahlung, gegebenenfalls mit einigen Unterbrechungen, die Luft an und so die
Atemkurve innerhalb eines vorher definierten Korridors. Verlésst die Atemkurve den
Korridor, wird die Bestrahlung unterbrochen. Die Atemkurve ist fiir den Patienten
wahrend der ganzen Zeit sichtbar und unterstiitzt ihn so, die richtige Atemtiefe zu

finden und zu halten. Bei der aktiven Technik ist der Aufbau vergleichbar, jedoch ist
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in diesem Fall die Ausatmung durch ein Stoppventil limitiert, so dass eine definiertes
Luftvolumen fiir die Bestrahlung in der Lunge verbleibt. Beide Techniken erfordern
eine aktive Mitwirkung durch den Patienten und werden bereits vor und fir die Er-
stellung des Planungs - CT eingesetzt, so dass das Planungs - CT den Tumor in der

Bestrahlungsposition darstellt.

Als weitere Strategie steht die atemgetriggerte Bestrahlung zur Verfiigung, bei der
die Strahlung nur wihrend eines bestimmten Zeitraums im Atemzyklus Strahlung
appliziert wird. Der Atemzyklus wird iiber externe Markierungen auf dem Thorax
erfasst, die die Bewegung des Brustkorbes registrieren. Es verbleibt eine , Restun-
sicherheit“ iiber die Korrelation zwischen der internen Tumorbewegung mit der ex-
ternen Markerbewegung, die in der PTV Definition beriicksichtigt werden muss. Die
Atemtriggerung kann kombiniert werden, mit den ,Breath hold“ Techniken um so die

Bestrahlungsdauer zu verkiirzen.

Allen Verfahren ist gemein, dass die verbleibende Tumorbewegung in der 4D Bild-

gebung evaluiert wird und die PTV Definition diese vollstdndig erfasst.

In der Protonentherapie wird in der Pencil Beam Scanning Technik die Strate-
gie des sogenannten ,Repaintings® erfolgreich eingesetzt, um Interplayeffekte durch
eine verbleibende Tumor(rest)bewegung effektiv zu minimieren [111]. Dabei wird je-
de Spotposition mehrfach (typisch fiinf- bis zwanzigmal) angesteuert wobei jedesmal
nur ein entsprechender Teil der Gesamtdosis des Spots appliziert wird. Da sich die
Zeitskalen der Tumorbewegung (wenige Sekunden) und der Spotpositionierung (eini-
ge Millisekunden) um 2 bis 3 GréBenordnungen unterscheiden, ist diese Strategie sehr

effektiv [111]. Das Repainting fiihrt zur Verlangerung der Bestrahlungsdauer.

2.1.4 Die stereotaktische Bestrahlung von Lungentumoren mit
3DCRT

Ermutigt durch die guten Erfolge der intrakraniellen Stereotaxie mit seinen hohen
Tumorkontrollraten bei gleichzeitig sehr geringen Nebenwirkungen [22] wurden Frak-
tionierungskonzepte mit sehr hohen Fraktionsdosen fir die kleinvolumige lokale Be-
strahlung von Leber- und Lungenlésionen mit dem Ziel der lokalen Tumorkontrolle
entwickelt. Das in der Strahlentherapie der Uniklinik Regensburg angewandte Kon-

zept zur stereotaktischen Bestrahlung von Lungenldsionen beruht auf den methodo-
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logischen Uberlegungen zur ESRT von Lax und Blomgren [47], die von verschiedenen
Gruppen weltweit iibernommen wurden (z.B. Wirzburg, Heidelberg, Kyoto und In-
diana [35, 62, 96, 110]) und die hier kurz vorgestellt werden:

Es liegt die theoretische Uberlegung zugrunde, dass bei einer isotropen Bestrahlung
des Targets mit vielen nonkoplanaren kreisférmigen Feldern, ein kugelférmiger Tumor
homogen bestrahlt wird, wenn der Feldradius gleich dem Radius des Zielvolumens ist.
Ausgehend von dieser Uberlegung konnte gezeigt werden, dass bei gleicher Mindest-
dosis im Zielvolumen die periphere Dosis auflerhalb des Zielvolumens gleich bleibt,
wenn der Feldradius um 10% beziehungsweise auch um 20% verringert wird und die
Felder um 30% respektive 80% stéirker gewichtet werden. Auf diese Weise kann bei
gleicher Mindestdosis im Tumorrandbereich und gleicher peripherer Dosis auflerhalb
des Tumors die Dosis im Zentralbereich des Zielvolumens eskaliert werden.

2,04
0.8R

1,5+

1,0 +

Relative Dosis

Ziel- Normalgewebe
0,5 - volumen

0,0

0 0,5 1 15 2 2,5

Entfernung vom Isozentrum / Radius des Zielvolumens

Abbildung 2.1: Links: 3DCRT Bestrahlungstechnik (Grafik aus [46]); Rechts: Relative
Dosisverldufe bei isotropischer Feldanordnung (Dosisverlaufe nach [47]).

Dieses Konzept ist von Vorteil in Situationen, in denen der zentrale Teil des Ziel-
volumens anoxisch oder hypoxisch ist und deswegen eine geringere Radiosensitivitét
aufweist. In der Praxis ist es in der Regel nicht méglich, eine isotrope Winkelverteilung
der Einstrahlrichtungen zu erzielen. Eintrittspforten entlang der Korperlangsachse
fihren aufgrund des Tiefendosisverlaufs im Patienten zu unerwiinschten Dosisspitzen
im Normalgewebe, insbesondere wenn der Weg im Korper bis zum Zielpunkt zu lang
wird. Der in Betracht kommende Winkelbereich in cranio-caudaler Richtung ist aus
diesem Grund stark eingeschréankt. Je stéarker der Winkelbereich in einer Richtung ein-

geschrankt ist, desto starker wirkt sich die Feldverkleinerung auf die Targetabdeckung
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in dieser Richtung aus. In diesem Fall nimmt sowohl die periphere Dosis auflerhalb
des Zielvolumens ab als auch die Targetabdeckung im Randbereich des Zielvolumens.
Um in der Praxis Unterdosierungen des Tumors zu vermeiden, erfolgt die Dosisver-
schreibung auf eine eng das Zielvolumen umschliefende Isodose, die die Minimaldosis
im PTV repréasentiert. Basierend auf dieser Methode wird die Gesamtdosis in 3 Frat-
kionen typischerweise mit 12 Gy (70% Isodose) oder 12,5 Gy (65% Isodose) appliziert.

Dies entspricht einer Dosis von 17,14 Gy bzw. 19,23 Gy im Dosismaximum.

Aufgrund des Zusammenhangs zwischen Therapieerfolg und applizierter Dosis im
Zielvolumen kann eine weitere Wirkungsverbesserung der ESRT erwartet werden,
wenn die Dosis in den Randbereichen des Zielvolumens weiter angehoben werden
kann bei gleicher oder idealerweise sogar reduzierter Lungenbelastung. Insbesondere
in Fallen, in denen auch in den Randbereichen weniger strahlensensible Tumorzellen
auftreten konnen ist eine auf dem hohen Niveau des Zentralbereiches homogeniesier-
te Dosis von Vorteil. Diese verbesserte Dosisverteilung kann dazu genutzt werden,
die Zielvolumendosis weiter zu eskalieren (bei gleicher Lungendosis) und die Tumor-
kontrollwahrscheinlichkeit zu erhéhen, sie kann ebenfalls dazu genutzt werden, die
Lungendosis zu verringern (bei gleicher Zielvolumendosis) und die Nebenwirkungen
reduzieren. Ansétze zur Realisierung der Dosisoptimierung durch IMXT und IMPT
werden in dieser Arbeit untersucht und bilden die Grundlage fiir weitergehende Stu-

dien zur klinischen Evaluation.
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Abbildung 2.2: Eine Verbesserung des Therapieerfolges wird erwartet durch eine ver-
besserte Dosisverteilung im Tumor- und Normalgewebe. Im Idealfall folgt die Dosis-
verteilung der gestrichelten Linie.

Indikationen fiir die ESRT der Lunge sind das nicht-kleinzellige Bronchialkarzinom
(NSCLC) und Lungenmetastasen. Als Behandlungsziel wird die lokale Tumorkontrolle
durch lokale Dosiseskalation formuliert [22]. Beim nicht-kleinzelligen Bronchialkarzi-
nom gilt die Operation als Standardbehandlung. Bei manchen Patienten scheidet ein
chirurgischer Eingriff wegen des hohen Alters des Patienten oder funktioneller Inope-
rabilitdt jedoch aus. Diese Patienten kdnnen von der ESRT profitieren. Sie erreicht mit
der Operation vergleichbare Tumorkontrollraten gleichzeitig geringerer Rate schwerer
Nebenwirkungen. Bei der lokalen Behandlung solitdrer Metastasen beziehungweise
bei weniger als 3 Herden ist die ESRT ebenfalls geeignet. Multiple Herde werden in
der Regel mit Chemotherapie behandelt. Fiir sie scheidet die ESRT aufgrund des Be-
strahlungsvolumens aus. Als obere Grenze fiir die Gréfe des Zielvolumens ist bei allen

Indikationen zur stereotaktischen Bestrahlung 150 ccm anzusehen.
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2.2 Dosimetrische Herausforderungen an die physi-

kalische Bestrahlungsplanung der Lunge

Die ESRT der Lunge stellt mit ihren kleinen Feldern in diesem stark inhomogenen Pa-
tientenvolumen fiir die physikalische Bestrahlungsplanung eine grofie Herausforderung
dar. Typischerweise ist das Tumorgewebe eingebettet in Lungengewebe. Mediastinum
und Knochen (Wirbelsiule, Rippen, Sternum) werden oftmals durchstrahlt, Risikoor-
garne wie beispielsweise die Lunge, Herz und Mediastinum befinden sich in direkter
Nachbarschaft. Auch ist die Tumorbeweglichkeit im Planungsprozess zu adressieren
Fiir die Planung muss zunédchst entschieden werden, auf welchem CT Datensatz ge-
plant wird, eine Atemphase, einem average CT, bei dem die Hounsfield Einheiten aller
Atemphasen gemittelt werden oder einem ,Maximum Intensity Projection® - CT, bei
dem jedem Voxel die maximale Hounsfield Einheit aller Atemphasen zugeordent wird.
Das nicht zeitaufgeloste 3D CT ist in die ersten beiden Kategorien nicht exakt einzu-
ordnen, kommt jedoch einem average CT nahe. In Regensburg wird ein CT Datensatz
der Atemmittelphase fiir die Planung herangezogen. Der wesentliche Unterschied zwi-
schen den Strategien liegt in den Houndfield Einheiten im Randbereich des PTV. Wird
nur eine Atemphase zur Planung herangezogen, besteht das PTV aus der eigentlichen
Tumorldsion und aus Lungengewebe mit geringer Dichte. Wird das average CT fiir die
Planung hergenommen, hat der gesamte Bereich, den die Tumorbewegung tiberstreift,
eine mittlere Gewebedichte und nur der duflerste Saum besteht aus Lungengewebe.
Beim ,Maximum Intensity Projection - CT hat der gesamte Bereich, den die Tu-
morbewegung {iberstreift, die maximale Gewebedichte und nur der duflerste Saum
besteht aus Lungengewebe. Fiir die Photonenplanung bedeutet dies, dass im ersten
Fall die Gewebegrenze mit ihren physikalischen Effekten innerhalb des Zielvolumens
liegt und ein relativ grofler Teil des PTV aus Lungengewebe besteht. Hier treten pla-
nerische Herausforderungen auf, die Effekte der Gewebegrenze hinreichend genau zu
berticksichtigen und den Teil des PTV, der aus Lungengewebe besteht, ausreichend
mit Dosis abzudecken. Fiir die Protonenplanung besteht insbesondere die Gefahr, dass
die Nadelstrahlen, die auf Areale im PTV - Lungegewebe zielen, keine ausreichend
hohe Energie haben, um das distale Tumorgewebe zu bestrahlen, wenn sich die Lasion
in diesen Bereich des PTV bewegt. Bei der Protonenplanung wird die Gewebegrenze
an die PTV Grenze verlagert (z.B. durch ,,Uberschreiben® der Hounsfieldeinheiten)
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und Grenzeffekte werden nahezu vollstdndig in den Risikoorganbereich auflerhalb des
Zielvolumens verlegt, obwohl sie de fakto im PTV auftreten. Bei der Protonenplanung
ist auf diese Weise sichergestellt, dass auch die randstdndigen Nadelstrahlen ausrei-
chend Energie haben, das distale Ende der Lésion zu bestrahlen. Bewegt sich bei der
Bestrahlung der Tumor zur Mitte, kommt es durch die Nadelstrahlen im Randbereich
zum ,overshooting®, d.h. die Reichweite der Protonen ist deutlich gréfler, wenn kein

dichtes Tumorgewebe im Strahlengang liegt.

An den Gewebegrenzen zwischen Weichteilgewebe (Tumor) und Lungengewebe,
Knochen (Rippe) und Lungengewebe oder Knochen und Weichteilgewebe fehlt das
Sekundarelektronengleichgewicht. Das bedeutet, dass die dosimetrischen Verhéltnisse
bei fehlendem Sekundérelektronengleichgewicht in der Regel durch das Planungssys-
tem nicht korrekt wiedergegeben werden. Eine Ausnahme bilden Monte Carlo Simu-

lationen.

Die Schwachung von Photonen in der Lunge ist aufgrund der geringen Dichte deut-
lich reduziert und Sekundérelektronen haben in der Lunge eine grofiere Reichweite.
Dies fiihrt zu einer Verbreiterung des Halbschattens und zum Verlust der Feldhomoge-
nitit an der Gewebegrenze Weichteil / Lunge. Daher wird empfohlen, Mindestfeldgro-
Ben abhéngig von der verwendeten Energie nicht zu unterschreiten. Als Mindestfeld-
grofen werden von der DEGRO (Deutsche Gesellschaft fiir Radioonkologie) folgene
Werte empfohlen: 2,5 cm bei 6 MeV Photonen, 3,5 cm bei 10 MeV Photonen und 4 cm
bei 15 MeV Photonen [22]. Andere Gruppen empfehlen energieabhéngige Feldrander
zwischen Feldkante und Target [68].  Fiir die stereotaktische Bestrahlung kleinvo-
lumiger Lungenlidsionen kann daher die Vewendung von 6 MV Photonenstrahlung
gegeniiber hoherenergetischer 15 MV Photonenstrahlung empfohlen werden um das
bestrahlte Hochdosisvolumen so gering wie moglich zu halten und die Lunge optimal
zu schonen. Neben der Dichteabhéngigkeit muss die Ordnungszahlabhéngigkeit der
Wechselwirkungen beriicksichtigt werden. An der Gewebegrenze Weichteil zu Lunge
tritt bei Photonen ein erneuter Aufbaueffekt auf. Tabelle 2.1 listet dosimetrisch rele-
vante Gewebeeigenschaften auf, die sich bis auf zwei Ausnahmen kaum voneinander
unterscheiden: Die effektive Ordnungzahl unterscheidet sich bei Knochen aufgrund
des Kalziumanteils und die Lunge unterscheidet sich hauptséchlich durch ihre Dichte

von den anderen Korpergeweben.
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Material effektive Dichte in [g/cm®] | Elektronendichte
Ordnungszahl [Elektronen/kg]

Luft 7,6 0,00129 3,01 -10%

Lungengewebe 7,5 0,1 -0,3 (3,26 — 3,30) - 10%¢

Wasser 7,4 1,0 3,34.102%6

Weichteilgewebe 7,4 1,05 3,36 - 10%6

Fett 59-63 0,91 3,34 - 10%

Knochen 11,6 - 13,8 1,65 - 1,85 3,00 - 1026

Tabelle 2.1: Physikalische Eigenschaften ausgewéhlter Gewebe und Materialien

Bei Verwendung des Pencil Beam Algorithmus in der Lunge wird aufgrund sei-
ner Limitationen (Kapitel 2.3.1) der Hochdosisbereich im Zielvolumen grofier darge-
stellt, als dieser tatséchlich ist. Erfolgt die Dosisverschreibung auf eine umschlieende
Isodose kann es zur unbeabsichtigten Unterdosierung des Tumors kommen. Daher
empfiehlt es sich, Dosisberechnungsalgorithmen mit héherer Prézision zu verwenden.
Im Entwurf der in Kiirze erscheinenden Neuauflage der ,Richtlinie Strahlenschutz in
der Medizin“ wird der Pencil Beam Algorithmus fiir kleinvolumige Bestrahlungen im

Thoraxbereich nicht mehr zugelassen.

In den meisten klinischen Féllen scheint eine Lamellenbreite von 1 cm fiir die
stereotaktische Lungenbestrahlung ausreichend. Je nach Strahlerkopfdesign dienen
neben dem MLC zusétzlich Kollimatorblenden der Feldformung. Kollimatorblenden,
die das Feld senkrecht zur Lamellenbewegungsrichtung begrenzen, erméglichen in die-
ser Richtung die Justierbarkeit der Feld6ffnung im mm Bereich. Kollimatorblenden,
die das Feld in der Lamellenbewegungsrichtung begrenzen, haben keinen Einfluss
auf die Feldoffnung, da ihre Offnung mindestens so grof sein muss, wie die am wei-
testen geoffnete Lamelle auf jeder Seite und die Feinjustage der Feldoffnung in die-
ser Richtung mit dem MLC erfolgt. Eine kleinere Lamellenbreite bietet somit nur
in dieser Richtung Vorteile, die Feldéffnung enger an das Zielvolumen anzuformen.

In der nicht intensitdtsmodulierten dreidimensionalen konformalen Strahlentherapie
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(3DCRT) wird dieses Potential in der Regel durch Superpositionseffekte von anderen
Einstrahlrichtungen und Streueffekten kompensiert. In der IMRT sind kleine Lamel-
lenbreiten besonders bei kleinen bzw. irregulér geformten Zielvolumina vorteilhaft um

die notwendige Feinheit in der Intensitédtsmodulation zu erzeugen.

Der Strahlerkopf des Elektronen - Linearbeschleunigers Primus® (Siemens, Erlan-
gen, Deutschland) verfiigt neben 1 cm breiten MLC Lamellen zur Feldbegrenzung in
X - Richtung zusétzlich iiber Kollimatorblenden zur Feldbegrenzung in Y - Richtung.
Beim Strahlerkopf des Linearbeschleunigers SynergyS® mit BeamModulator® (Elek-
ta, Crawley, England) erfolgt die Feldformung ausschlielich durch den MLC, so dass
aufgrund des Strahlerkopfdesigns fiir die 3DCRT bei keinem der beiden Beschleuniger

klinische Vorteile durch die MLC Lamellenbreite erwartet werden.

In der Regel ist es wiinschenswert, dass der laterale Dosisabfall aulerhalb des
Zielvolumens moglichst steil verlduft. Dass dieser Dosisabfall sich iiber einige mm
erstreckt hat strahlenspezifische, geratespezifische und patientenspezifische Ursachen
und unterscheidet sich bei ultraharten Photonen und Protonen: Die gerdteabhéngige
endliche Ausdehnung der Strahlenquelle weicht in der Realitdt von einer idealisti-
schen Punktquelle ab. Sie verursacht einen Halbschatten an den Feldgrenzen, dessen
Grofle von der Ausdehnung der Quelle und von den Abstdnden der feldbegrenzenden
Elemente und der interessierenden Ebene (z.B. Isozentrumsebene) abhingt:

SPD

(2.1)

mit:

P = Halbschatten,

SS = Quellengrosse,

SPD = Quelle - Ebenen - Abstand,
SCD = Quelle - Kollimator - Abstand.

Diese Komponente entféllt bei der Protonen Spot Scanning Technik, da die Feldbe-
grenzung nicht durch Kollimatoren erfolgt, sondern das Zielvolumen Spot fiir Spot ab-
gescannt wird. Typische gauiférmige Strahlquerschnitte liegen energieabhéngig zwi-
schen 3 mm und 8 mm (Sigma). Zum weiteren tragen die Intensitdts- und Win-
kelverteilung innerhalb des priméren Strahlungsfeldes ebenfalls zur Ausdehnung des
lateralen Dosisabfalls an den Feldrandern bei. Auch dies ist gerdteabhéingig, wird je-

doch zusétzlich durch Streuprozesse im Patienten bestimmt. Bei den Photonen ist die
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Intensitatsverteilung durch einen Ausgleichsfilter im Strahlerkopf homogenisiert, so
dass der hierdurch verursachte Intensitédtsabfall in den Feldrandbereichen der Photo-
nenstrahlung zu vernachléssigen ist. Bei den Protonen hat der Nadelstrahl in erster
Néherung eine gaufBformige Intensitdts-und Winkelverteilung, die sowohl durch den
einfallenden Protonenstrahl als auch durch Vielfachstreuung im Patienten verursacht
ist [31]. Die laterale Penumbra ist durch diese Intensitdtsverteilung prinzipiell be-
grenzt auf 1,4 Sigma [10], bezogen auf die Dosiswerte 80% und 20% relativ zum
Intensitdtsmaximum des lateralen Spots. Durch Kanteniiberhohung und Bezug dieser
beiden Dosiswerte auf den Zentralstrahlwert des Feldes statt auf die randsténdigen
Spots kann die Penumbra noch geringfiigig optimiert werden (penumbra sharpening
[10]). Der Strahlquerschnitt ist energieabhéngig, Erfahrungen der Praxis haben ge-
zeigt, dass sich im Patienten am Ort des Bragg Peaks energieabhéngig verschiedene
eintreffende Strahlquerschnitte angleichen. Hochenergetische Spots haben urspriing-
lich einen geringeren Strahlquerschnitt, der durch die grofle Reichweite und den im
Patienten auftretenden Streuprozessen ,stark® vergrofiert wird. Umgekehrt liegt die
Situation bei niederenergetischen Spots, die urspriinglich einen groferen Strahlquer-
schnitt haben, der jedoch wegen der geringen Eindringtiefe nur in geringem Umfang
durch Streuprozesse aufgeweitet wird. Bei beiden Strahlenarten erfolgen Streuprozes-
se im Patienten dominant in Vorwértsrichtung, wobei die Richtungsdominanz nach

vorne bei den Protonen ausgepréagter ist als bei den Photonen.

Als weiterer Faktor trigt die Reichweite und die Winkelverteilung von Sekundér-
elektronen zur Penumbra bei. Die auf Sekundérelektronen iibertragene Energie pro
Wechselwirkungsprozess liegt bei Protonen bei etwa 20 eV, bei Photonen im MeV
Bereich. Da sich die Reichweite der Sekundérelektronen mit deren Energie skaliert,
triagt dieser Effekt bei Photonen und Protonen zu unterschiedlicher Penumbragréfie
bei. Dieser Unterschied wird durch das Lungengewebe mit geringer Dichte vergrofert,

da die Sekundérelektronenreichweite umgekehrt proportional zur Gewebedichte ist.

2.3 Dosisberechnungsmethoden

und Quellenmodelle

Die schnelle und prézise Berechnung von dreidimensionalen Dosisverteilungen im Pati-

enten gehort zu den Standardaufgaben in der Strahlenbehandlung. Mit ihrer Kenntnis
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ist es moglich, Bestrahlungsparameter zu optimieren und und den Bestrahlungsplan
klinisch zu evaluieren, da mit der Verteilung der Dosis im Koérper die klinisch be-
obachtbaren Ergebnisse direkt im Zusammenhang stehen. Die Entwicklung der Do-
sisberechnungsmethoden ist historisch eng verkniipft mit der Entwicklung der Com-
putertechnologie. Als die Strahlenbehandlung mit hochenergetischen Photonen Mitte
des letzten Jahrhunderts in den Klinikbetrieb eingefithrt wurde, standen moderne
Hochleistungsrechner noch nicht zur Verfiigung. Es wurden empirische Modelle mit
stark vereinfachten Patientengeometrien entwickelt, die ausgehend von einem Daten-
satz von gemessenen Dosisverteilungen von Referenzfeldern im Wasserphantom durch
Anwendung diverser Korrekturfaktoren die Dosisverteilung in einem vollstdndig ho-
mogenen Patienten bestimmten [85]. Als Anfang der 1980er Jahre mit dem Einzug der
Computer in die Strahlentherapie die CT gestiitzte Planung moglich wurde, konnten
erstmals die Heterogenititen des Gewebes individuell im Patienten voxelweise be-
riicksichtigt werden und signifikante Verbesserungen in der Dosisberechnung erzielt
werden [74]. Mit zunehmender Leistungsfahigkeit der Computer wurde die Bestrah-
lungsplanung zunehmend komplexer, mit dem Ziel, das Zielvolumen méoglichst konfor-
mal mit der verschriebenen Dosis abzudecken bei gleichzeitig optimaler Schonung des
gesunden Normalgewebes. Neben dieser dreidimensionalen konformalen Radiothera-
pie (3DCRT) hat sich mittlerweile die intensitdtsmodulierte Radiotherapie (IMRT)
als Standard etabliert. Die Fluenzmodulation wird mit Hilfe inverser Bestrahlungs-
planung berechnet, bei der die ideale Dosisverteilung fiir den individuellen Patienten
mit Hilfe mathematischer Optimierungsverfahren gesucht wird. Diese hochmodernen
Bestrahlungsplanungsverfahren stellen an die Dosisberechnung in der Regel zwei kon-
trare Anspriiche: Die Dosisberechnung soll einerseits so prazise wie moglich erfolgen
und dabei gleichzeitig einen klinisch vertretbaren Zeitrahmen nicht iiberschreiten. Ins-
besondere bei inverser Bestrahlungsplanung sind kurze Rechenzeiten fiir eine interak-
tive Planung erforderlich. Dies fithrt trotz moderner Hochleistungsrechner immer noch
in die Situation, dass ein Kompromiss zwischen Prézision und Rechendauer gefunden
werden muss. Es miissen folglich Dosisberechnungsalgorithmen verwendet werden, die
diesen Anforderungen gerecht werden. In der Praxis haben sich Konvolutions- und
Superpositionsverfahren durchgesetzt, die mit vertretbarer Genauigkeit in klinisch
vertretbaren Zeiten die Dosisverteilung berechnen kénnen. Bei dem Einsatz dieser
Verfahren ist es unabdingbar, die Limitationen der verwendeten Algorithmen zu ken-

nen. Fiir hochste Genauigkeitsanspriiche besteht die Moglichkeit, die Dosisverteilung
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mit Monte Carlo Simulationen zu bestimmen. Hierbei wird der Strahlungstransport
durch das absorbierende Patientengewebe mikroskopisch simuliert. Die Wirkungs-
querschnitte aller vorkommenden Wechselwirkungen sind mit hinreichender Prézision
bekannt. Die hohe Prézision wird in diesem Fall mit lingerer Rechenzeit ,erkauft,
wobei auch bei dem Einsatz modernster Hochleistungsrechner nicht alle Photonen
simuliert werden konnen (etwa 10'6 — 10'7 Teilchen), sondern eine reprisentative
Untermenge von Photonen ausgewihlt werden muss (etwa 108 — 10° Teilchen), mit
der die Dosisverteilung mit vertretbar kleinen Fehlern erhalten werden kann [39].
Die Genauigkeitsanforderungen der Dosisberechnung in der Strahlentherapie hingen
von der geplanten Applikation ab. Die TAEA empfiehlt fiir die Dosisapplikation eine
Genauigkeit fiir die absorbierte Dosis im Zielvolumen von 5% - 7% bei Standardbe-
strahlungen [73]. Das kann iibersetzt werden in die Genauigkeitsanforderungen an die
Dosisberechung von 2% - 3% im Hochdosisbereich [19], die in sehr heterogenen Pati-
entenbereichen in der Regel nur durch Monte Carlo Simulationen zu erreichen sind.
Bei speziellen Anwendungen wie beispielsweise stereotaktischen Bestrahlungen oder

Dosiseskalationen steigen die Anforderungen an die Genauigkeit.

2.3.1 Der Pencil Beam Algorithmus

Der im Bestrahlungsplanungssystem Oncentra Masterplan (Nucletron B.V) imple-
mentierte Pencil Beam Algorithmus wurde von Ahnesjo entwickelt [3] und wird hier
exemplarisch beschrieben. Zur Berechnung des Strahlungstransports im Patienten
mit dem Pencil Beam Algorithmus wird dieser in zwei Prozesse separiert, den Pri-
maéranteil durch Wechselwirkungen der Primédrphotonen und den Streuanteil der Se-
kundérteilchen. Die Dosisverteilung k(7,7’, E) der Sekundirteilchen, die um einen
einzelnen priméren punktformigen Wechselwirkungsort 7/ in einem unendlich ausge-
dehnten Wasserphantom entsteht, wird aufgrund der Komplexitét der Vielfachstreu-
prozesse mit Hilfe der EGS4 Monte Carlo Simulationen erzeugt [64]. Der so erzeugte
Punktkernel wird auch als point spread function oder Antwortfunktion bezeichnet. Die
Integration der Antwortfunktionen entlang eines unendlichen, infinitesimal schmalen
Strahls monoenergetischer Photonen in Wasser erzeugt den Pencil Beam Kernel. Die-
ser Pencil Beam Kernel ist im unendlichen und im semiunendlichen Wasserphantom
um die Strahlachse translationsinvariant und rotationssymmetrisch, so dass sich die

Ortsabhéngigkeit des Dosiskernels k(|7 — 7’|, E') auf eine Abstandsabhéangigkeit von
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der Strahlachse reduziert. Zur Erzeugung eines polyenergetischen Kernels werden die
monoenergetischen Pencil Beam Kernel mit ihrem relativen Beitrag zum effektiven
Spektrum gewichtet und linear iiberlagert. Das Energiespektrum der Strahlung wird
auf diese Weise in den Pencil Beam Kernel k(|7 — 7’|) integriert. Die so vorberech-
neten Dosiskernel werden mit der TERMA gefaltet, der Gesamtenergie, die pro Mas-
seneinheit abgegeben wird, wenn ein Strahlungsfeld mit einem Medium der Dichte p
an einem bestimmten Ort 7 wechselwirkt (Total Energy Released per unit Mass)([3].
Die TERMA T(7') gibt die Energie an, die zum weiteren Energietransport durch die
Sekundérteilchen zur Verfligung steht. Sie ergibt sich durch Multiplikation der Ener-
giefluenz U (7') mit dem Massenschwichungskoeffizienten %(E ,7"). Damit kann die

Dosis an jedem Ort 7 berechnet werden:

D@ = [ &7 T () (2.2)

Die Beriicksichtigung von Gewebeinhomogenitéiten im Patienten erfolgt, indem die
Weglénge eines jeden einzelnen Photonenstrahls mit dem Verhéltnis der Elektronen-
dichten von Gewebe zu Wasser skaliert wird. Die mit dieser radiologischen Weglénge
der Zentralachse korrespondierenden Wasserphantomdaten fiir TERMA und Pencil
Beam Kernel werden zur Berechnung der zugehorigen Energiedosisverteilung verwen-
det. Schrage Einfallwinkel der Nadelstrahlen und Inhomogenitéaten senkrecht zu den
Zentralachsen der Pencil Beam Kernels werden nicht berticksichtigt. Hier sind die
Limitationen des Pencil Beam Algorithmus begriindet. Lateral fehlendes Gewebe,
Schrégeinfall der Felder auf den Patienten, Aufbaueffekt, laterale Gewebeinhomo-
genititen und alle Bereiche mit fehlendem Sekundérelektronengleichgewicht werden
nur unzureichend beriicksichtigt. Die Vorteile des Pencil Beam Algorithmus liegen in
seiner Rechengeschwindigkeit und in seiner fiir viele klinische Anwendungen ausrei-

chenden Genauigkeit.

2.3.2 Der Collapsed Cone Algorithmus

Superpositionsalgorithmen, die die Dosisverteilung im Patienten dadurch ermitteln,
indem sie die Dosisbeitrige eines jeden Punktkernel unter Beriicksichtigung der Gewe-
beinhomogenitéten integrieren, bendtigen auch mit moderner Rechnerhardware sehr
lange Rechenzeiten und im Fall der Dichteskalierung zwischen primirem Wechselwir-

kungsort und betrachtetem Dosispunkt treten ernsthafte numerische Probleme auf,
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bedingt durch den steilen Gradienten in der Nédhe des Kernelursprungs und der In-
terpolation zwischen diskreten Voxeln. Eine von Ahnesj6 eingefithrte Naherung wird
als Collapsed Cone Algorithmus [2] bezeichnet und basiert auf der Diskretisierung
der Punktkernel in Raumwinkelelemente (Cones). Dabei wird die in ein Raumwin-
kelelement abgegebene Energie entlang seiner Symmetrieachse transportiert. Die Dis-
kretisierung erfolgt anisotrop mit Cones in Vorwértsrichtung, wobei ausgenutzt wird,
dass bei hochenergetischer Strahlung die Vorwirtsstreuung dominiert. Die Berech-
nung der Dosisverteilung erfolgt wieder mit der Gewichtung der Kernelurspiinge mit
ihrer TERMA, der Beriicksichtigung der Gewebeinhomogenitéiten entlang eines Pho-
tonenstrahls durch Verwendung der radiologischen Weglédnge und Berticksichtigung
von lateralen Gewebeinhomogenitdten durch Dichteskalierung der Symmetrieachsen
der Cones. Die Schrigstellung des Kernels geméaf der Einfallsrichtung jedes einzelnen
Photonenstrahls wird auch hier nicht beriicksichtigt. Dies spart beachtlich Rechenzeit,
kann jedoch zu Ungenauigkeiten fiithren [87, 50]

2.3.3 Der Monte Carlo Transportcode XVMUC fiir Photonen

Der bisher am héufigsten verwendete und genaueste Monte Carlo Code fiir Photo-
nen und Elektronen ist der EGS4 - Code [64]. Dariiber hinaus gibt es speziell fiir
die Strahlentherapieplanung dedizierte Monte Carlo Codes, deren Fokus auf einer
geringeren Rechendauer ohne signifikanten Genauigkeitsverlust im interessierenden
Anwendungsbereich liegt, mit Photonen- und Elektronenenergien bis etwa 25 MeV
und Transport der Strahlung im menschlichen Gewebe, dessen dosimetrischen Ei-
genschaften ndherungsweise wasserdquivalent sind. Basierend auf dem voxelbasierten
Monte Carlo Algorithmus VMC [41, 25], der urspriinglich fiir den Transport von Elek-
tronen fiir die Bestrahlungsplanung entwickelt wurde, konnten die dort eingefiihrten
Néherungen und Vereinfachungen auch auf den Transport von Photonen und deren
Sekundérelektronen (XVMC) [26] iibertragen werden.

Im XVMC wird die Weglénge eines Photons zwischen zwei Wechselwirkungen sto-
chastisch ermittelt, wobei sich die Wahrscheinlichkeit, dass die Weglinge kleiner ist
als x, durch das exponentielle Schwichungsgesetz ergibt, in dem die Wechselwirkungs-
wahrscheinlichkeiten fiir Compton - Streuung, Paarbildung und Photoeffekt beriick-

sichtigt werden. Aufgrund des in der Strahlentherapie verwendeten Energiebereichs
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werden andere Wechselwirkungsmechanismen vernachléssigt. Eine weitere Vereinfa-
chung in der Strahlentherapie liegt darin begriindet, dass menschliche Gewebetypen
iiberwiegend kleine effektive Ordnungszahlen haben und ihr Wechselwirkungsverhal-
ten dhnlich ist wie in Wasser. Daher werden im XVMC alle Wechselwirkungen im
Wasser simuliert und anschliefend auf die inhomogene Patientensituation tibertra-
gen, indem die zuriickgelegte Weglidnge mit der Massendichte skaliert wird. Nach-
dem die Weglénge ermittelt wurde, wird die Wechselwirkungsart sowie zugehdriger
Energieverlust, Sekundérteilchen und deren Bewegungsrichtung per Zufall,gewichtet
mit den Wirkungsquerschnitten, ermittelt. Sekundédre Photonen werden wie primére
Photonen simuliert. Sekundére Elektronen werden mit VMC [41, 25] simuliert. Dabei
werden Elektronenwechselwirkungen mit hohem Energielibertrag explizit simuliert
und elastische und semi-elastische Prozesse mit geringem Energielibertrag werden
in Condensed History Schritten zusammengefasst. Die Condensed History Metho-
de ist eine Zusammenfassung vieler einzelner Elektronenwechselwirkungen zu einem
einzigen Schritt mit Vielfachstreuung und konstantem Energieverlust [11]. Zur Be-
schleunigung des Rechenprozesses wird im VMC die History - Repetition Technik
angewendet, wobei einmal eine Elektronentrajektorie in Wasser simuliert wird, die
anschlieBend mehrmals auf die inhomogene Patientensituation iibertragen wird. Zur
weiteren Verkiirzung der Rechenzeit kénnen vom Anwender verschiedene Abschneide
- Parameter gesetzt werden, unterhalb derer die verbleibende Teilchenenergie lokal
deponiert wird. Dies verkiirzt die Rechendauer, erhéht jedoch im Gegenzug die sta-

tistischen Fluktuationen.

2.3.4 Der Monte Carlo Transportcode vmmcPro fiir Protonen

Als Allzweck - Code fiir den Transport von Protonen in Materie stehen derzeit FLUKA
und GEANT4 zur Verfiigung. Analog wie bei XVMC fiir Photonen konnten die in
dem voxelbasierten Monte Carlo Algorithmus VMC [41, 25] eingefiihrten Ndherungen
und Vereinfachungen auch auf den Transport von Protonen (vincPro) [27] iibertragen
werden, um die Rechendauer signifikant und ohne nennenswerte Genauigkeitsverluste
zu verkiirzen. Da die Protonenpliane dieser Arbeit alle mit vincPro simuliert wurden,
sollen die Naherungen und Vereinfachungen dieser Codes hier exemplarisch dargestellt

werden.
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Beim Durchgang hochenergetischer Protonen durch Materie unterliegen die Proto-
nen einer Vielzahl elastischer Coulomb Wechselwirkungen. Wiirden diese Stofe jeweils
einzeln simuliert, wiirde zu viel Rechenzeit bendtigt. Stattdessen wurde ein ,,conden-
sed history“ Algorithmus [11] implementiert, der oberhalb einer Schwellenenergie ¢ -
Elektronen produziert und unterhalb dieser Schwellenenergie einen kontinuierlichen
Energieverlust annimmt. Erreicht das Proton eine Mindestenergie, wird es lokal ab-
sorbiert. Oberhalb dieser Energie wird das Proton durch die Voxelmatrix Schritt fiir
Schritt transportiert, wobei ein Schritt als Entfernung zwischen zwei Voxelgrenzen de-
finiert wird, wenn nicht innerhalb des Voxels eine Ionisation oder Kernwechselwirkung
erfolgt und der Schritt in diesem Fall bis zum Wechselwirkungsort geht. Die geome-
trische Schrittweite wird skaliert auf die Lange in Wasser und unter der Annahme,
dass der Energieverlust eines Protons mit Energie E und geometrischer Schrittlange
Az in einem Medium der Dichte p gleich dem Energieverlust des Protons mit der-
selben Energie und der skalierten Lénge in Wasser ist. Mit dieser Annahme wird
die durchschnittliche Energie des Protons am Ende dieses Schritts berechnet. Das
Energiestraggling der echten Protonen wird mit einer Gaufifunktion beriicksichtigt.
Nachdem das Proton einen Schritt weiter transportiert wurde, wird ein Mehrfach-
streuwinkel abgefragt und das Proton in die neue Richtung rotiert. Der zugehorige
Energieverlust wird dem aktuellen Voxel zugeschrieben. Wurde der Schritt durch ei-
ne Ionisation oder Kernwechselwirkung beendet, wird die Wechselwirkung simuliert
und gegebenenfalls entstandene Sekundérteilchen werden ebenfalls simuliert. Die Se-
kundérteilchen inelastischer Kernwechselwirkungen werden eingeteilt zur Hilfte in
Sekundarprotonen, die im weiteren Verlauf unter ihrem gesampelten Emissionswinkel
wie Primérprotonen behandelt werden, zu 1,5 % kurzreichweitiger Sekundéarteilchen,
deren Energie lokal absorbiert wird und zu 48,5 % Neutronen, die ihre Energie entlang
einer grofen Distanz abgeben und die aus diesem Grund vernachléssigt wird. Das im-
plementierte Strahlerkopfmodell repréasentiert die Spotscanning Beamdaten des Paul-
Scherrer - Instituts (PSI, Villingen, Schweiz) [58, 59, 71].

2.3.5 Die Quellenmodelle VEFM und VSM

Allen modernen Dosisberechnungsverfahren ist gemein, dass die in den Patienten
eintretende Strahlung bekannt sein muss, um die Energiedeposition im Kérper vor-

hersagen zu kénnen. Der Phasenraum der Strahlung, der das Teilchen- und Energie-
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spektrum, die Winkelverteilung und die rdumliche Fluenzverteilung der einfallenden
Strahlung beschreibt, ist fiir jede individuelle Strahlenquelle unterschiedlich. Es gibt
einen Ansatz, den gesamten Phasenraum der Primérstrahlung mit Monte Carlo Si-
mulationen der Strahlungserzeugung und ihres Transports durch den Strahlerkopf zu
ermitteln [57, 76]. Ein anderer pragmatischer Ansatz zur Modellierung der Strah-
lungsquelle des Linearbeschleunigers basiert auf einem direkten Vergleich gemessener
Dosiskurven in Wasser und frei in Luft mit einem geeigneten Quellenmodell bei dem
die Modellparameter an die Messergebnisse angepasst werden. In diesem Fall kann das
effektive Energiespektrum dadurch ermittelt werden, dass die gemessene Tiefendosis-
kurve durch eine gewichtete lineare Superposition von vorberechneten monoenergeti-
schen Tiefendosisverlaufen nachgezeichnet wird [4, 86]. Die Fldchenausdehnung und
-intensitatsverteilung der Primérfluenz wird an die Dosisquerprofile angefittet, wobei
je nach Komplexitdtsgrad des Quellenmodells dieses aus mehreren separaten Quellen
besteht, um die Auswirkung der komplexen Vorgénge im Strahlerkopf auf die austre-
tende Strahlung hinreichend genau abzubilden. Beispielsweise bestehen die virtuellen
Quellenmodelle fir Linearbeschleuniger, die allen Dosisberechnungen dieser Arbeit zu
Grunde liegen, aus 3 separaten Strahlungsquellen [3, 26, 92]: Eine Flichenquelle mit
gauliformiger Intensitétsverteilung fir die Primarphotonen, eine zweite Flachenquelle
mit gauBformiger Intensitdtsverteilung fiir die im Strahlerkopf gestreuten Sekundér-
photonen, sowie eine dritte Flichenquelle fiir die aus dem Strahlerkopf austretenden
Sekundarelektronen. In diesen Quellenmodellen, zu denen auch das VEFM zahlt, sind
iiblicherweise feldbegrenzende und strahlmodifizierende Komponenten wie Kollima-
torblenden, Mehrlamellenkollimatoren (MLC), Keile und Kompensatoren nicht ent-
halten und werden gesondert fiir die Fluenzbestimmung der Strahlungsquelle bertick-
sichtigt. Eine Ausnahme bildet das dedizierte virtuelle Quellenmodell fiir den Elekta
SynergyS Beschleuniger (Elekta Ltd., Crawley UK) mit dem BeamModulator™ mini
MLC [92], bei dem die Modellierung der strahlbegrenzenden Elemente (MLC) durch
einen Transmission Probability Filter (PTF) erfolgt und in das virtuelle Quellenmo-

dell dieses Beschleunigers integriert ist.
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Die Primére Photonenquelle bei z = 0 (Targetebene)

Target Zy
zur Simulation der priméren Photonen (Index 0),
fAllisgleichS- z, die sekundére Photonenquelle zur Simulation der durch
liter
Strahlerkopfstreuung entstandenen Photonen (Index
S) im Abstand s von der Targetebene, sowie
MLC Zy  der Elektronenquelle zur Simulation von Kontaminati-

onselektronen.
7y, zeigt die MLC-Ebene an.

Abbildung 2.3: Modellierung des Phasenraums durch ein Quellenmodell mit 3 virtu-
ellen Quellen. Grafik nach [26]

2.4 Planverifikationsmethoden

Die dosimetrische Verifikation des Bestrahlungsplans ist fiir die intensitdtsmodulierte
Strahlentherapie aufgrund der Komplexitidt des Verfahrens obligatorisch. Limitatio-
nen des Dosisalgorithmus und Ungenauigkeiten in der Strahlerkopfmodellierung, die
in der 3DCRT keinerlei klinische Auswirkungen haben, konnen sich in der IMRT leicht
zu intolerablen Fehlern aufsummieren [17]. Es gibt im Wesentlichen drei unterschied-

liche Varianten der dosimetrischen Planverifikation:

e Dosimetrie der Einzelfelder
e Dosimetrie des Gesamtplans

o Unabhéngige Rechnung

Fir die Prifung der relativen Dosisverteilung der Einzelfelder werden diese einzeln
im Planungssystem auf ein Phantom iibertragen und die Dosisverteilung in einer
Referenzebene orthogonal zum Zentralstrahl berechnet. Das Phantom wird mit den
einzelnen Felder wie geplant bestrahlt und die Dosisverteilung in der Referenzebene

wird mit einem geeigneten 2D Detektor wie beispielsweise radiochrome Filme oder 2D
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Detektorarrays, gemessen. Rechnung und Messung werden anschliefend miteinander
verglichen. Filme haben eine besonders hohe Ortsauflésung, sind jedoch aufwéndiger
in der Handhabung. Derzeit kommerziell erhéltliche 2D Detektorarrays haben eine
Vielzahl von Messkammern mit typischen Dimensionen im Bereich von 5 - 7 mm
und Abstdnden der Kammerzentren von 7 - 10 mm. Auch ungleichférmige Kammer-
anordnungen sind erhéltlich. Der im Vergleich zum Film schlechteren Ortsauflésung
steht die einfachere und schnellere Handhabung entgegen. Neben der Relativdosime-
trie wird fiir jedes Feld an einem Ort mit geringem Dosisgradienten die Absolutdosis

gemessen und mit dem rechnerisch vorhergesagten Wert verglichen.

Fiir die Priifung der relativen Dosisverteilung des Gesamtplans werden alle Felder
auf ein geeignetes homogenes Phantom iibertragen. Die im Phantom berechnete Do-
sisverteilung wird mit der gemessenen Dosisverteilung verglichen. Die Messung der
Dosisverteilung im Phantom kann 2D, semi - 3D oder auch 3D erfolgen. Die 2D Veri-
fikation erfolgt analog, wie die oben beschriebene Einzelfeldverifikation. Bei der Semi
- 3D Verifikation werden die relativen Dosisverteilungen im Phantom in mehreren
Ebenen, typischerweise 3 bis 5 transversale Ebenen, zweidimensional gemessen und
mit der Dosisberechnung des Phantomplans verglichen. In der 3D Verifikation kom-
men dreidimensionale Detektoren wie beispielsweise die Geldosimetrie zum Einsatz
[8, 55]. Auch hier wird das oben genannte Prinzip angewendet. Bei allen Verfahren
wird zusétzlich die Absolutdosis in einem relativ homogenen Dosisbereich mit einer
Tonisationskammer gemessen und verifiziert. Alle Messmethoden haben den Vorteil,
dass sie keine Annahmen tiber die Strahlungsparameter vorher in die Messung einbrin-
gen miissen und direkt die gemessene Dosis mit der berechneten vergleichen kénnen.
Als Nachteil dieser Messmethoden ist anzufithren, dass Fehler in der Dosisberechnung
im inhomogenen Patienten mit diesen Methoden nicht detektiert werden kénnen, da
die IMRT Phantome nicht die Patienteninhomogenitédten représentieren und héufig
aus homogenem wasserdquivalenten Material gefertigt sind. Die Patienteninhomoge-
nitdten kénnen sehr gut durch unabhéngige Monte Carlo Rechnungen beriicksichtigt
werden. Bei dieser Methode ist sehr viel Aufmerksamkeit auf den verwendeten Pha-
senraum der Strahlung, das Quellenmodell, zu richten. Geringfiigige Ungenauigkeiten
konnen sich ebenso wie im origindren Planungssystem zu intolerablen Fehlern aufsum-
mieren. Wenn die Strahlerkopfmodellierung einmal erfolgreich durchgefiihrt ist, stellt
die Monte Carlo Verifikation ein sehr schlankes, effizientes und genaues Verfahren dar,
das in der Lage ist, Pldne unter Berticksichtigung der Patienteninhomogenititen zu

verifizieren.
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2.5 Direkte Monte Carlo Optimierung

Anders als bei der klassischen Fluenzoptimierung mit anschlieBender Ubersetzung der
Fluenzverteilung in Feldsegmente, der Segmentierung, werden in der direkten Monte
Carlo Optimierung (DMCO) die Feldsegmente direkt optimiert. Diese urspriinglich
von Shepard [88] vorgeschlagene und von Bogner und Alt [6, 15] umgesetzte Vorge-
hensweise umgeht die Planverschlechterung, die sich durch die Segmentierung ergibt.
Es zeigte sich, dass sich dieses Konzept gut mit der inversen Kernel Optimierung IKO
[16] kombinieren ldsst. Dabei wird der Optimierungsprozess in zwei Schritte aufgeteilt.
Im ersten Schritt wird die inverse Kernelmatrix mit dem Monte Carlo Code XVMC
berechnet, wobei die Bixelgrofle an die Lamellenbreite und -schrittweite angepasst ist.
Im zweiten Schritt wird die Zielfunktion mit der Simulated Annealing Methode op-
timiert. Dazu wird ausgehend von einer beliebigen Feld6ffnung die Lamellenposition
und die Gewichtung des Segments stochastisch variiert, wobei die Lamellenposition
in Schrittweiten variiert werden, die der Bixelgrofle entsprechen, so dass ein Bixel
der Fluenzmatrix entweder vollstdndig gedffnet oder vollstdndig verdeckt ist. Die Do-
sisberechnung erfolgt dann einfach durch Addition oder Subtraktion des gewichteten
Beitrags des Bixels. Durch diese Vorgehensweise wird die Dosisberechnung in den Zwi-
schenschritten der Optimierung deutlich schneller. Die so ermittelte Dosisverteilung
einer Segmentverteilung wird anhand der Zielfunktion bewertet. Bei einer Verbesse-
rung des Zielfunktionswertes im Vergleich zur vorhergehenden Segmentkonfiguration
wird das Ergebnis iibernommen, bei einer Verschlechterung des Zielfunktionswertes
wird diese Konfiguration nur mit einer abnehmenden Wahrscheinlichkeit iibernommen

(simulated Annealing) [6, 15].

Zur Berechnung des inversen Dosiskernels fiir die DMCO am SynergyS® mit Beam-
Modulator® kann das speziell auf diesen Beschleuniger zugeschnittene Beam Modell
VSM nicht verwendet werden, da es in seiner derzeitigen Fassung die Berechnung
des inversen Dosiskernels nicht erlaubt. Daher wird fiir die DMCO in diesem Fall das
universellere, bewédhrte Virtuelle Quellenmodell VEFM mit 4 mm Lamellenbreite ver-
wendet. Um systematische Dosisberechnungsfehler zu vermeiden, wird im Anschluss
an die Optimierung eine finale Dosiskalkulation mit dem hochprézisen VSM - Quel-

lenmodell durchgefiihrt.
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2.6 Intensitatsmodulierte Protonentherapie

Protonen haben als einfach geladene Teilchen eine endliche Reichweite in Materie.
Die Reichweite korreliert direkt mit der Protonenenergie und kann dariiber gesteuert
werden. Abbildung 1.4 zeigt einen typischen Tiefendosisverlauf, der charakterisiert
ist durch den Bragg Peak am Ende der Reichweite. Dieses physikalische Verhalten
wird fiir die Strahlentherapie ausgenutzt, indem die Lage des Bragg Peaks an die
Tumorlage angepasst wird und so die Dosis hauptsachlich im Zielvolumen abgegeben
wird und nur ein geringerer Teil der Dosis im Eintrittskanal deponiert wird. Da jedes
Proton ein individuelles Schicksal in der Materie erfahrt und einen individuellen (Um-
)Weg durch die Materie nimmt, ist eine statistische Verteilung der Protonenergien in
der Tiefe z um einen Mittelwert herum zu beobachten, das Energiestraggling, welches
fiir die Verbreiterung des Bragg Peaks in der Tiefe verantwortlich ist. Die préziseste
Applikationstechnik in der Protonenbestrahlung stellt das punktweise Abtasten des
Zielvolumens mit diinnen Protonennadelstrahlen dar (Pencil Beam Scanning, Spot

Scanning). Der Bragg - Peak eines Protonennadelstrahls wird als Spot bezeichnet. Das

Abbildung 2.4: Pencil Beam Scanning Technik. das Zielvolumen wird mit einzelnen
Nadelstrahlen diskret Spot fiir Spot bestrahlt. Grafik aus dem Cern Courier vom
6.12.2006.

zu bestrahlende Volumen wird so Spot fiir Spot bestrahlt, wobei jeder Spot durch die
laterale Auslenkung des Nadelstrahls in x- und y - Richtung aus der Mittellage sowie
die erforderliche Protonenenergie und den Dosisbeitrag in diesem Spot charakterisiert
ist. Der Zusammenhang zwischen Reichweite und Eintrittsenergie kann mit Hilfe des
Bremsvermogens ‘fl—f oder auch analytisch mit der nachstehenden Formel ermittelt

werden [18]:

R(Eg) = 0,0022 - E)"" (2.3)
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Die Formel 2.3 gibt die Reichweite in Wasser an. Sie kann fiir andere Gewebedich-
ten linear mit deren Massendichte skaliert werden und wird haufig dichtebereinigt als
wasserdquivalente Eindringtiefe in der Einheit g/cm? angegeben. Hieraus resultiert
auch die starke Empfindlichkeit der Protonenstrahlung auf Gewebeheterogenitéten.
Durchstrahlt ein Protonennadelstrahl Knochengewebe statt Weichteilgewebe, ist sei-
ne Reichweite deutlich verkiirzt. Streift der Nadelstrahl eine Gewebegrenze lateral,
durchqueren die einzelnen Protonen des Nadelstrahls unterschiedliche Dichten und
haben somit unterschiedliche Reichweiten, was zu einer Verbreiterung des Bragg -
Peaks in longitudinaler Richtung fithrt (Bragg Peak Degradation) [101]. In Extrem-
fallen sind sogar zwei Teilpeaks entlang eines einzelnen Nadelstrahls zu beobachten

[27, 101]. Abbildung 1.5 zeigt Isodosen eines zu zwei Teilpeaks degradierten Spots.

2.6.1 Beam Angle Optimization

Geédnderte Dichteverhéltnisse wihrend der Bestrahlung wirken sich somit direkt auf
die applizierte Dosis aus. Dies ist gerade in Korperregionen mit groflen Gewebeinho-
mogenititen wie der Lunge zu beachten. Um die planimmanente Robustheit gegen-
iiber Dichtednderungen wahrend der Strahlapplikation zu verbessern, die zum Beispiel
durch Restbeweglichkeit des Thorax auftreten kénnen, sind die Einstrahlrichtungen

geeignet zu wihlen.

Ziel ist es, Einstrahlrichtungen zu finden, die

1. moglichst wenig transversale und longitudinale Heterogenitiaten entlang und in

der Nachbarschaft der Strahlpfade aufweisen,

2. moglichst lange Wege im Zielvolumen bei gleichzeitig moglichst kurzen Wegen

im gesunden Gewebe zuriicklegen.

Moravek et al. haben dazu eine Optimierungprozedur entwickelt (Beam Angle Opti-
mization, BAO ) [60], die Strahlpfade mit Heterogenitéten in Strahlrichtung und quer
dazu bestraft und lange Wege im Zielvolumen sowie kurze Wege im Normalgewebe
begiinstigt. Die longitudinale Heterogenitat wird durch die Varianz der durchquerten
Voxeldichten charakterisiert, die transversale Heterogneitét durch die Varianz der was-
serdquivalenten dichteskalierten Weglangen benachbarter Pfade. Die Optimierung der

Weglange durch Tumor und Normalgewebe erfolgt mit Hilfe der wasserdquivalenten
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Weglinge. Desweiteren wird die Uberlappung der einzelnen Beams in der Zielfunktion
bestraft.

2.6.2 Planungsoptionen fiir die Spotplatzierung

Wenn die optimalen Einstrahlwinkel feststehen, werden die geometrischen Spotposi-
tionen festgelegt. Dazu werden die Reichweiten, respektive die Protonenenergien, und
die lateralen Auslenkungen so berechnet, dass die Protonenspots gleichméfig tiber
das Zielvolumen verteilt sind. Die Energien werden mit Hilfe der Dichteskalierung er-
mittelt. Die lateralen Positionen werden gitterférmig festgelegt, wobei Gitterstruktur
und Kantenlédnge vorzugeben sind. Bei der Auswahl der Gittergrofie sind die Aus-
wirkungen von Diskretisierungseffekten auf die laterale Penumbra zu bedenken [10].
Es gibt verschiedenen Strategien, die so ermittelten Spotpositionen zu verwenden. Es
kann jede Spotposition aus jeder Einstrahlrichtung bestrahlt werden, wie im Spot-
planungsmodus ,,ALL“ realisiert, es kann jeder Spot nur aus der jeweils giinstigs-
ten Einstrahlrichtung bestrahlt werden, wie im Spotplanungsmodus ,,CALC* und es
kann jeder Spot aus einer zufillig ausgewédhlten Einstrahlrichtung bestrahlt werden,
wie im Spotplanungsmodus ,RND*“ Der Spotplanungsmodus ,,CALC* ermittelt fiir
jeden Spot, aus welcher der zur Verfiigung stehenden Einstrahlrichtungen der Nadel-
strahl weniger laterale und longitudinale Gewebeheterogenitéiten vorfindet sowie den
langsten Weg durch das Zielvolumen und den kiirzesten Weg durch gesundes Gewebe
durchstrahlt.

2.7 Das Sekundarmalignomrisiko in der Strahlen-

therapie

Durch epidemiologische Studien und experimentelle Untersuchungen ist ein Strahlen-
risiko fir Krebs belegt [36]. Allen Erkenntnissen zufolge ensteht strahleninduzierter
Krebs stochastisch, wobei die Eintrittswahrscheinlichkeit eine Funktion der Dosis ist,
der Schweregrad des Krankheitsverlaufs jedoch dosisunabhénigig ist. Der stochasti-
sche Charakter der Krebsinduktion durch Strahlung erschliefit sich bei der Betrach-

tung der Strahlenwirkung auf Zellebene.
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Menschliche Zellen bestehen zu etwa 80% aus Wasser sowie aus den Zellorganellen
und den Erbtragern DNS bzw. RNS. Die im Zellplasma schwimmenden Zellorganellen
und die RNS-Molekiile sind an den intrazelluldren Vorgéngen beteiligt und sind mehr-
fach in jeder Zelle vorhanden. Eine besondere Rolle spielt die DNS, die als zentrale
Steuereinheit nur einfach im Zellkern vorhanden ist. Schiadigungen an der DNS durch
Strahlung oder andere Noxen sind daher besonders schwerwiegend und die Zellen
verfiigen tiber eine Reihe von Reparaturmechanismen, um molekulare Veranderungen
der DNS zu erkennen und riickgéingig zu machen. Gelingt eine Reparatur nicht oder
nur fehlerhaft, fithrt dies zu Verdnderungen der DNS. Ist die Verdnderung der DNS
so schwerwiegend, dass es den Zellen nicht mehr gelingt, den reguldren Zellzyklus zu

durchlaufen, kommt es zum reproduktiven Zelltod. (Vergl. [44])

Diese Zellen tragen nicht zur Tumorentstehung bei. Zellen, die nicht dem repro-
duktiven Tod unterliegen sondern ihre Teilungsfiahigkeit behalten oder sogar erhéhen,
kénnen zu unkontrolliertem Tumorwachstum fiihren, indem sie aufgrund gestorter
Steuerungs- und Regelmechanismen ungebremst wachsen [36]. Jede einzelne mutierte
Zelle kann demzufolge zur Keimzelle eines Tumors werden. Somit ist die Wahrschein-
lichkeit, dass unkontrolliertes Tumorwachstum auftritt, proportional zur Anzahl der
mutierten Zellen, sie ist jedoch unabhéngig von der zeitlichen und rdumlichen Er-

scheinungsdichte mutierter Zellen.

Die Wahrscheinlichkeit, bosartiges Tumorwachstum durch eine bestimmte Strah-
lungsdosis zu induzieren wird mit der Dosis-Wirkungskurve beschrieben, deren Ver-
lauf fiir den Dosisbereich zwischen etwa 0,1 Gy und 2,5 Gy durch die Erkenntnis-
se, die von den Atombombeniiberlebenden gewonnen wurden, als gesichert gelten
kann [32]. Der Kurvenverlauf unterhalb und oberhalb dieses Bereiches wird kontro-
vers diskutiert, wobei im Strahlenschutz im Niedrigdosisbereich eine lineare Dosis-
Wirkungsbeziehung ohne Schwellendosis angenommen wird [36]. Im Hochdosisbereich
kommt es vermehrt zum Zelltod und zum Verlust der Teilungsfahigkeit, so dass die
Wahrscheinlichkeit, einen Sekundértumor zu entwickeln im Hochdosisbereich nicht
mehr proportional zur Dosis zunimmt, sondern in eine Plateauform iibergeht oder so-
gar abnehmen kann, dann ndmlich, wenn die Zellen durch die Bestrahlung zunehmend
ihre Teilungsfiahigkeit verlieren. Der Kurvenverlauf der organ- und gewebespezifischen
Dosis-Wirkungsbeziehung ist mit Unsicherheiten behaftet. Auswertungen von Daten

von Atombombeniiberlebenden und Hodgkin Patienten der Strahlentherapie [83] ge-
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ben Hinweis darauf, dass die Kurve im Hochdosisbereich sich zwischen den begrenzen-
den Kurvenverldufen eines linear exponentiellen Modells fiir die Krebsinduktionsrate

[84] und einem plateauformigen Verlauf der Dosis-Wirkungsbeziehung [79] verlauft.

radiation induced cancer risk [10000/year]

0 20 40 60
Homogeneous absorbed dose

Abbildung 2.5: Geschétztes Risiko fiir strahleninduzierten Krebs als Funktion ei-
ner homogenen Organdosis fiir alle soliden Tumoren. Die gestrichelte Linie ent-
spricht einem linear exponentiellen, die durchgezogene Linie einer Plateau-Dosis-
Wirkungsbeziehung. Grafik nach [79]

Mathematisch kénnen die Beziehungen folgendermafien beschrieben werden [84, 79]:

Die linear exponentielle Dosis-Wirkungskurve:
EAR =FARy-D-e P

und die plateauférmige-Dosis-Wirkungsbeziehung:

B2fo (1 emom)

EAR =

wobei FARy die zusétzliche absolute organspezifische Krebsinzidenzrate im Nied-
rigdosisbereich (EAR, ,absolute excess risk“) pro 10000 Patienten/Jahr/Gy repré-
sentiert und « und J organspezifische Modellparameter sind. Die zusétzliche absolute

organspezifische Krebsinduktionsrate EAR wird pro 10000 Patienten/Jahr angegeben.

Diese Modelle wurden zusammengefiihrt und weiterentwickelt zu dem mechanisti-

schen Modell fiir strahleninduzierten Krebs nach fraktionierter Strahlentherapie [78],
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in dem Fraktionierungseffekte auf Zelliiberlebensraten und Repopulation beriicksich-
tigt werden. Das mechanistische Modell erlaubt die mathematische Darstellung ver-
schiedener Kurvenformen zwischen den oben genannten Extremen, ist jedoch auf Frak-
tionsdosen bis etwa 2 oder 3 Gy limitiert und findet auf stereotaktische Bestrahlungen

mit ihren deutlich héheren Einzeldosen keine Anwendung.

2.7.1 Das OED Konzept

Wird ein Organ inhomogen mit Dosis bestrahlt, ist die rdumliche Verteilung der zu
Krebskeimen mutierter Zellen bzw. das Risiko der strahleninduzierten Karzinogenese,
ebenfalls lokal inhomogen verteilt. Das OED Konzept erlaubt es, aus der inhomogenen
Dosisverteilung eine Aquivalenzdosis zu ermitteln (,,organ equivalent dose“, OED), die

proportional zum zusitzlichen absoluten Risiko (EAR, excess absolute risk) ist.
EAR =FEAR,-OED

Der Proportionalitatsfaktor EARy ist dabei das zusétzliche absolute Risiko fiir strah-
leninduzierten Krebs bei niedrigen Dosen, der von den Atombmbeniiberlebenden ab-
geleitet wurde und alle bevolkerungsbasierten Einflussfaktoren auf das Krebsrisiko
enhélt. Dieser Wert betridgt beispielsweise fiir Lungentumore 4,55 pro 10000 Pati-
enten/Jahr/Gy [67]. Durch den alleinigen Vergleich der OED Werte ist es moglich,
unterschiedliche Dosisverteilungen hinsichtlich ihres Sekunddrmalignomrisikos mitein-
ander zu vergleichen. Die rechnerische Bestimmung der OED erfolgt zunéchst durch

voxelweise Bestimmung des Risikos und anschlieBender Mittelwertbildung.



Kapitel 3

Material und Methoden

3.1 Strahlerkopfmodelle und Dosisalgorithmen

3.1.1 Validierung der Strahlerkopfmodelle VSM und VEFM

Vor ihrem Einsatz in Dosisberechnungsalgorithmen und Monte Carlo Simulationen ist
die Validierung der verwendeten Strahlerkopfmodelle obligat. Sie dient der Evaluation
und dem Nachweis ihrer Genauigkeit fiir die in Regensburg vorhandenen Linearbe-
schleuniger. Die Giite der Monte Carlo Simulationen in der Strahlentherapie beruht
generell auf zwei Sdulen: Der Giite des verwendeten Quellenmodells, welches den Pha-
senraum der einfallenden Strahlung bestimmt, und dem Transportcode, mit dem die
Dosisverteilung dieser einfallenden Strahlung im Patienten simuliert wird. Der ver-
wendete Transportcode XVMC ist ausreichend untersucht [24, 75] und geeignet, die
Dosisverteilung im Patienten korrekt zu simulieren. Als Quellenmodell wird fiir den
SynergyS® Beschleuniger mit dem BeamModulator® (Elekta Ltd.,Crawley, UK) das
speziell fiir diesen Strahlerkopf dedizierte virtuelle Quellenmodell mit integriertem mi-
ni MLC (VSM) [90] in der Version V 2.2.6a eingesetzt. Es modelliert den Phasenraum
der Strahlung dieses Beschleunigers préziser, als das universellere virtuelle Quellen-
modell VEFM, es erlaubt jedoch in seiner gegenwértigen Form nicht die Berechnung
des inversen Dosiskernels, der fiir die Monte Carlo basierte Optimierung DMCO er-

forderlich ist. Fir die DMCO wird daher auf das universellere, bewédhrte virtuelle
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Quellenmodell VEFM zuriickgegriffen und im Anschluss an die Optimierung wird ei-
ne finale Dosiskalkulation mit dem hochprizisen VSM - Quellenmodell durchgefiihrt.
Aufgrund der konzeptionellen Unterschiede beider Modelle bei der Berticksichtigung
des MLCs werden unterschiedliche Beamdatenparameter fiir die Strahlerkopfmodel-

lierung herangezogen.

Die Validierung des Strahlerkopfmodells erfolgt im homogenen Wasserphantom,
um Effekte des Transportcodes bei Inhomogenitaten auf die Dosisverteilung auszu-
schalten. Fir die Genauigkeit von Bestrahlungsplanungssystemen wurden interna-
tional Kriterien formuliert, deren Einhaltung ein Mindeststandard an Prézision in
der Bestrahlungsplanung gewéhrleistet [30, 56, 103]. Die Validierung des verwendeten
Quellenmodells orientiert sich an den Empfehlungen der Européischen Vereinigung
der Strahlentherapeuten (ESTRO) fiir Akzeptanzkriterien [56]. Fir die Querprofile
und die Tiefendosisverldufe gibt es unterschiediche Akzeptanzkriterien fir die ver-
schiedenen Bereiche des Strahls. Es werden vier verschiedene Regionen unterteilt:
Den Aufbau- und Halbschattenbereich, der durch hohe Dosen und hohe Dosisgra-
dienten ausgezeichnet ist, den Zentralstrahlbereich hinter dem Dosismaximum, der
sich durch eine hohe Dosis und gleichzeitig niedrigem Dosisgradienten auszeichnet,
den Hochdosisbereich innerhalb des Feldes, der ebenfalls durch eine hohe Dosis und
gleichzeitig niedrigem Dosisgradienten gekennzeichnet ist, sowie den Niedrigdosisbe-
reich aulerhalb des Feldes, der eine niedrige Dosis bei gleichzeitig niedrigem Dosis-

gradienten aufweist. Die Toleranzwerte sind in der folgenden Tabelle dargestellt.

Region Toleranz nach ESTRO [56]
01 Zentralstrahlbereich hinter D 2%
0o Aufbau- und Halbschattenbereich 2 mm oder 10%
03 Hochdosisbereich innerhalb des Feldes 3%
04 Niedrigdosisbereich auerhalb des Feldes 30%
+2% Dosis

Absolutdosis in 10 cm Tiefe
+2 mm Tiefenungenauigkeit

Abbildung 3.1 aus [56] veranschaulicht die verwendeten Akzeptanzkriterien.
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Abbildung 3.1: Verschiedene Bereiche fiir Akzeptanzkriterien. Grafik nach [56]

Als Grundlage fir die Validierung wurden dieselben Beamdaten verwendet, die in
der klinisch routineméflig im Universtitdtsklinikum Regensburg eingesetzten Bestrah-
lungsplanungssoftware Masterplan® (Nucletron BV, Veenendal, The Netherlands) ver-
wendet wurden. Die Erhebung dieser Beamdaten war fiir alle relativen Messungen ein-
schlielich der relativen Outputfaktoren in einem Fokus-Phantom-Abstand von 90 cm
erfolgt. Die absolute Kalibrierung des Beschleunigers war so festgelegt worden, dass
2 1,0 Gy pro 100 MU fiir das 10,4 x 9,6 cm?
Feld im Wasserphantom mit Fokus-Phantom-Abstand (SSD) = 100 cm betrigt. Die
absoluten Outputfaktoren wurden zusétzlich durch eigene Messung mit der Diamant-
sonde PTW 6003.9.001/1 im grofien Wasserphantom bestétigt. Dabei wurde die Kam-

mer so positioniert, dass ihr effektiver Messort in 10 cm Tiefe lag. Der Fokus - Phantom

die Absolutdosis im Dosismaximum Dm

- Abstand betrug bei den Messungen 100 cm und die Kammer wurde vor den Messun-
gen mit 1000 Monitoreinheiten vorbestrahlt. Zur Validierung wurden Querprofile in
1,5 cm, 5 cm, 10 cm und 20 cm Tiefe in Inplane (X) und Crossplane (Y) herangezogen,
sowie die Tiefendosiskurve entlang des Zentralstrahls. Die Bezeichnungen Inplane und
Crossplane beziehen sich auf Richtungsangaben relativ zur Bewegungsrichtung der
MLC Lamellen. Inplane bezeichnet die zur Bewegungsrichtung parallele Bewegungs-
richtung, Crossplane die Richtung senkrecht dazu. Relativ gemessene Daten wurden

skaliert: Die gemessenen Tiefendosiskurven (TDK) wurden so skaliert, dass sie in 10
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cm Tiefe mit dem gerechneten TDK-Wert tibereinstimmen und die Querprofile wur-
den auf den Zentralstrahldosiswert entsprechend ihrer Tiefe (TDK-Wert) skaliert. Zur
Berechnung der Dosisdifferenz zwischen gemessenen und gerechneten Daten wurden
die gemessenen Daten zwischen zwei Messpunkten mit einer spline-Funktion interpo-
liert. Die fiir die VSM Validierung untersuchten Feldgréfen reichen von 2,4 x 2,4 cm?
bis zur maximalen Feldgréfie von 16 x 21 cm?. Fiir die VEFM Validierung wurden
Feldgréfen von 4,8 x 5,2 cm? bis zur maximalen FeldgroBe untersucht. Die Monte
Carlo Rechnungen wurden im homogenen Wasserphantom mit einer statistischen Ge-

nauigkeit von 0,5% simuliert. Die Rechenparameter des Phantoms sind in Tabelle 3.1

zusammengestellt.
Dimension nx = nz = ny = 200 Voxel
VoxelgroBe 0,2x0,2x0,2 cm?
Dichte 1 g/cm?
Isozentrum x = 20cm, z = 20cm, y = 10cm Tiefe
Fokus-Phantom-Abstand 90cm

Tabelle 3.1: Phantomparameter

Die Verifikation der (relativen) Outputfaktoren im VSM erfolgte anhand gemes-
sener und berechneter relativer Outputfaktoren in Wasser in 10 cm Tiefe mit Fokus-
Phantom-Abstand von 90cm fiir FeldgréBen ab 1,6 x 1,6 cm?. Die Validierung der
Absolutdosis erfolgte in 10 cm Tiefe anhand der Beschleunigerkalibrierung, die so
ax L0 Gy pro 100 MU
fiir das 10,4 x 9,6 cm? Feld im Wasserphantom mit Fokus-Phantom-Abstand (SSD)

= 100 cm betriagt. Aus dem gemessenen Tiefendosisverlauf dieses Feldes ist zu ent-

festgelegt wurde, dass die Absolutdosis im Dosismaximum D

nehmen, dass der relative Dosiswert in 10 cm Tiefe 68,2%, und somit die absolute
Dosis 0,682 Gy pro 100 MU betragt. Dieser Wert wurde als gemessene Referenz her-
angezogen. Die unterschiedlichen Fokus-Phantom-Abstdnde wurden aus Grinden der

Harmonie mit den klinisch verwendeten Beamdaten iibernommen.

Zur weitergehenden Validierung des VSM - Quellenmodells wurde ein 9,6 x 9,6 cm?

Feld in insgesamt 9 Einzelsegmente zu je 3,2 x 3,2 cm? aufgeteilt und verifiziert. Die
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VSM Simulation wurde in einem virtuellen Wasserphantom mit einer Voxelgrofie von
0,5 x 2 x 0,5 mm? berechnet. Die grofiere Dimension verliduft entlang der Einstrahl-
richtung in der Tiefe. Um die Rechenzeit und Speicherplatz im Rahmen zu halten
wurde das virtuelle Wasserphantom auf 150 Voxel in jeder Raumrichtung begrenzt.
Zur Verifikation wurde dieses Feld auf einen Kodak EBT2 Film im einem RW3 Phan-
tom in 4,5 cm Tiefe bestrahlt. Der Fokus-Phantom-Abstand betrug dabei 95,5 cm,
so dass der Film im Isozentrum positioniert werden konnte. Die Auswertung erfolgte
anhand von Querprofilen in x und y Richtung. Der Eingescannte Film wurde in die

PTW VeriSoft Software eingelesen. Die Verifikation erfolgte anhand relativer Werte.

3.1.2 Validierung des Strahlerkopfmodells VSM am Beispiel
von HNO Tumoren

Die Validierung des VSM Strahlerkopfmodells fiir komlexe IMRT Feldanordnungen
mit irregulir geformten Feldsegmenten erfolgte am Beispiel von HNO Tumoren. Da-
zu wurden zusétzlich zu den klinisch durchgefiihrten messtechnischen Verifikationen
von IMRT Pldanen Monte Carlo Simulationen dieser Pline durchgefiihrt. Die Mon-
te Carlo Rechnungen erfolgten sowohl im homogenen Zylinderphantom als auch im
heterogenen Patienten. Zur Validierung des Strahlerkopfmodells wurden diese Do-
sisverteilungen mit den Messergebnissen im Zylinderphantom verglichen und so ein
direkter Vergleich zwischen Dosismessung und Monte Carlo Simulation hergestellt
fir komlexe IMRT Feldanordnungen mit irregular geformten Feldsegmenten. Darii-
ber hinaus wurde mit einem Dosisvergleich im Patienten Ungenauigkeiten des Pencil

Beam Algorithmus im HNO Bereich evaluiert.

Es wurde fiir alle IMRT-Pléne die Dosisverteilung in einem Phantom sowohl mit
dem Pencil Beam Algorithmus (PB) als auch mit Monte Carlo Simulation (MC)
berechnet. Die Dosisverteilung des Pencil Beam wurde in 3 ausgewédhlten Transver-
salschichten mit Monte Carlo und mit Filmdosimetrie verifiziert. Zusétzlich wurde die
Absolutdosis in einem relativ homogenen Dosisbereich mit einer Ionisationskammer

gemessen und verifiziert.

In einem zweiten Schritt wurden die mit Pencil Beam erstellten Plane mit Monte
Carlo auf dem Patienten CT unter Beriicksichtigung der individuellen Dichteinhomo-

genitéten simuliert. Die DVHs und Dosislinienprofile wurden quantitativ ausgewertet.
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Fiir die Filmverifikation wurden Kodak EBT 2 Filme im kranialen, isozentrumsna-
hen und kaudalen Bereich des Zielvolumens parallel zur Strahlachse in das Zylinder-
phantom gespannt und mit dem Phantomplan bestrahlt. Zur Filmkalibration wurde
danach ein weiterer Film mit unterschiedlichen Dosisstufen bestrahlt, mit dem die
eigentlichen Verifikationsfilme kalibriert wurden. Nach der Filmentwicklung wurden
die Filme mit einem Vidar-Scanner eingescannt und mit Hilfe der Software VeriSoft
(PTW, Freiburg) in eine 2D-Dosismatrix konvertiert, die zur Auswertung verwendet
wurde [17].

marking template _ , - A =

cylindrical phantom

(20 discs)
B ol \\\;\
holder = . ==

Abbildung 3.2: IMRT Verifikation im Zylinderphantom (Grafik aus [17])

Fir die IMRT-Verifikation mit Monte Carlo Simulationen wurden diese Plédne zu-
sétzlich mit dem neuen Strahlerkopfmodell VSM sowohl im IMRT - Zylinderphantom
als auch auf dem Patientendatensatz neu berechnet. Zum Vergleich mit der Filmverifi-
kation wurde in den 3 Schichten ein Histogramm fiir die Differenz zwischen gemessener
Dosis auf dem Film und mittels Pencil Beam Algorithmus berechneter Dosis im Phan-
tom ermittelt. Abbildung 3.4 zeigt ein Beispiel. Das gleiche Histogramm wurde fiir die
Differenz zwischen Monte Carlo simulierter und mittels Pencil Beam berechneter Do-
sis im Phantom ermittelt. Beide Dosisdifferenzen wurden statistisch ausgewertet. Der
Mittelwert der Dosisdifferenz stellt ein Maf} fiir die systematische Abweichung der
gerechneten Dosisverteilungen dar, die Standardabweichung um den Mittelwert ist
ein Maf} fiir die Streubreite der Dosisdifferenzen. Damit Bereiche des Films auflerhalb
des Phantoms sowie Markierungen des Films nicht mit in die Auswertung einflielen,
wurde schicht- und planspezifisch eine rechteckige Region of interest festgelegt, die

ausgewertet wurde. Abbildung 3.3 zeigt ein Beispiel. Ausgewertet wurde der Hoch-
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dosisbereich oberhalb von 1 Gy. Zur Ermittlung der berechneten und simulierten
Dosis im Ionisationskammervolumen wurde die Ionisationskammer im Phantom kon-
turiert und die Dosis in dieser Region statistisch ausgewertet. Der Mittelwert wurde
zum Vergleich mit dem Messwert herangezogen. Auf diese Weise wird der endlichen
Grofle des Kammervolumens und der unausweichlich vorhandenen Dosisinhomoge-
nitdt im Bereich der Kammer Rechnung getragen. Nicht mit berticksichtigt ist das
unterschiedliche Ansprechvermégen der Ionisationskammer innerhalb des Kammer-

volumens, welches im Detail nicht bekannt ist.

Zusétzlich zu dem Dosisvergleich im homogenen IMRT-Phantom wird die Dosis
im Patienten unter Beriicksichtigung der Inhomogenititen verglichen. Es werden fiir
beide Dosisverteilungen DVHs erstellt und verglichen. Die mittlere Dosis im PTV
wird statistisch berechnet. Hier treten neben der unterschiedlichen Genauigkeit des
den Algorithmen zugrundeliegenden Beam-Modells auch Differenzen in der Beriick-

sichtigung der Dichteinhomogenitédten des Patienten zu Tage.
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Abbildung 3.3: Beispiel fiir
eine ausgewertete Region, die
so groB wie moglich gewahlt
wird, wobei sich die schwar-
zen Markierungen auflerhalb Abbildung 3.4: In der Region wurden fiir alle
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befinden sollen und die Regi- Dosiswerte > 1Gy die Differenz zwischen der
on vollstandig innerhalb des PB Dosis und der Filmdosis sowie zwischen MC
Films liegen soll. und PB ermittelt. Die Dosisdifferenzen wurden

in Histogrammform dargestellt und statistisch
ausgewertet.
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3.1.3 Validierung des VEFM Quellenmodells fiir die DMCO

am Beispiel von Lungentumoren

Das VEFM Strahlerkopfmodells mit 4 mm Lamellenbreite wird fiir die direkte Monte
Carlo Optimierung (DMCO) validiert, indem der optimierte Plan mit dem genaueren
VSM Strahlerkopfmodell nachgerechnet wird. Dazu wurde untersucht, welche Unter-
schiede sich gegeniiber der direkten Monte Carlo Optimierung (DMCO) durch die
finale Dosiskalkulation (fDC) mit dem dedizierten Strahlerkopfmodell VSM ergeben.
Es wurden insgesamt 33 Planoptimierungen mit DMCO fiir 5 verschiedene Patienten
durchgefiihrt. Die Planungs CTs wurden fiir 3 Patienten mit einer Schichtdicke von 3
mm erstellt, fiir einen Patienten mit 5 mm Schichtdicke und fiir einen anderen Patien-
ten mit 2,4 mm Schichtdicke. In der Transversalebene wurde jede CT Schicht in 256
Pixel unterteilt, was in einer quadratischen Pixelgréfle zwischen 2,5 und 3 mm resul-
tierte. Die Anzahl der Segemente wurde vorgegeben und variiert zwischen 5 und 15
Segmenten pro Einstrahlrichtung. Bei allen Patienten befindet sich das Zielvolumen im
Bereich der Lunge. Diese Patientengruppe wurde gewéahlt, da hier aufgrund der star-
ken Dichteheterogenitidten der Einfluss von Ungenauigkeiten im Strahlerkopfmodell
besonders gut erkennbar ist, denn aufgrund fehlenden Sekundérelektronengleichge-
wichts an der Gewebegrenze Tumor/Lunge verbreitert sich der Dosishalbschatten, so
dass hier Schwéchen in der Penumbra-Représentation verstiarkt zum Vorschein treten.
Die Kernelberechnung fiir die DMCO erfolgte mit VEFM__4mm / XVMC. Nach der
Planoptimierung wurde die Dosisverteilung mit dem préziseren VSM / XVMC nach-
gerechnet. Die Dosisverteilungen vor und nach der finalen Dosisberechnung wurden
anschliefend auf ihr jeweiliges Dosismaximum normiert und voxelweise voneinander
subtrahiert (vor — nach fDC). Das Ergebnis wurde anschliefend in einem Histo-
gramm aufgetragen und statistisch ausgewertet. Der Mittelwert selbst ist nur wenig
aussagekraftig, da dieser durch einfache Umnormierung einer der beiden Dosisvertei-
lungen auf Null gesetzt werden kann. In die Differenzbildung werden alle Dosiswerte
einbezogen, die oberhalb einer festgelegten Untergrenze liegen. Ausgewertet wurde
die Differenzdosis fiir Untergrenzen von 10%, 30%, 50%, 70% und 85% bezogen auf
D, .x Die verschiedenen Untergrenzen wurden gewdhlt, um einserseits den Einfluss
auf die Optimierung der PTV Dosis, also primér des Hochdosisbereiches, andererseits
jedoch auch auf die verschiedenen Bereiche der Risikoorgane, mittlerer bis niedriger

Dosisbereich, zu evaluieren.
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3.1.4 Algorithmenvergleich Monte Carlo (VEFM / XVMC)

versus Collapsed Cone bei Lungentumoren

Es wurden 11 stereotaktisch bestrahlte Lungenpline von insgesamt 10 Patienten aus-
gewertet. Alle Pline wurden mit dem Planungssystem Oncentra Masterplan® fiir den
Siemens Primus® Beschleuniger mit 6 MV Photonen erstellt. Die einzelnen Felder der
Pléne sind nicht intensitdtsmoduliert. Als Rechenalgorithmus wurde Collapsed Cone
verwendet. Der Beschleuniger verfiigt iiber einen MLC mit 1 cm breiten Lamellen,
bezogen auf das Isozentrum. Die medizinischen Volumen- und Dosierungsvorgaben
basieren auf dem von Lax und Blomgren [47, 12] vorgeschlagenen Verfahren und zie-
len auf eine Dosisiiberh6hung im Zentrum des Zielvolumens. Die Dosisverschreibung
bezieht sich auf eine umschlieflende Isodose (z.B. auf die 70% Isodose) und legt so die
Mindestdosis im Zielvolumen fest. Die Dosisnormierung erfolgt dabei auf das Dosis-
maximum im Zentrum. Die Pldne wurde fiir diese Studie mit dem Monte Carlo Code
VEFM / XVMC [24] verifiziert. Zur Auswertung wurde ein DVH Vergleich herange-
zogen und fiir den interessierenden Hochdosisbereich oberhalb 50 % wurde voxelweise
die Differenz beider Dosisverteilungen gebildet. Die absoluten Differenzwerte wurden
fiir jeden Plan zunéchst auf die verschriebene 100% Dosis normiert, als Hiaufigkeitsver-
teilung aufgetragen, die dann statistisch auf Mittelwert und Standardaweichung hin
ausgewertet wurde (siche Abbildung 3.5). Da im Hochdosisareal sich auch Bereiche
aulerhalb des Zielvolumens befinden, wurde die Auswirkung auf das Dosisvolumen-
histogramm des Planungszielvolumens (PTV) untersucht und die Differenz der PTV
Dosismediane (Dsg) zwischen der Collapsed Cone und der XVMC Dosis bestimmt
(siehe Abbildung 3.6). Auch diese Differenz wurde wegen der Vergleichbarkeit an-

schlieSend wieder normiert auf die verschriebene 100% Gesamtdosis.
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Abbildung 3.5: Abbildung 3.6:

Beispiel eines Dosisdifferenzhisto- Beispiel eines Dosisvolumenhisto-
gramms. Mittelwert und Standardab- gramms. Die Differenz im PTV wird
weichung werden ausgewertet. als Differenz der D5 ermittelt.

3.2 DMCO mit BeamModulator®

3.2.1 Kanteniiberhohung im Phantom

Zunichst wurde anhand eines Lungenphantoms mit einfacher Geometrie die Hypo-
these bestétigt, dass durch eine Kanteniiberhohung die Dosis an der Gewebegren-
ze zwischen Weichteilgewebe und Lunge lateral steiler abféllt als ohne. Dazu wurde
ein virtuelles quaderférmiges Phantom der Matrixgrofe 512 x 512 x 55 mit Lungen-
dichte 0,3g/em? erstellt, in dessen Mitte sich ein Quader mit Weichteilgewebedichte
1,0g/em3 befindet (Abbildung 3.7).

Abbildung 3.7: Lungenphantom mit Gegenfeldern
links oben: saggital; links unten: coronal; rechts: transversal
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Es wurde die Dosisverteilung fiir 2 Gegenfelder mit 6 MeV Photonen des Syn-
ergyS® Beschleunigers mit VSM / XVMC fiir ein Dosisgrid von z = y = 1,5mm
und z = 3mm berechnet. Einerseits fiir nicht-intensitdtsmodulierte Gegenfelder und
andererseits fiir intensitdtsmodulierte Gegenfelder mit 3 Segmenten wie in Abbildung
3.8 zur Kanteniiberh6hung. Die Auswertung erfolgte anhand von Linienquerprofilen
bei Y = 256 und Z = 27;

s

...... i

(a) Segmentgewicht 1,0 (b) Segmentgewicht 0,1 (¢) Segmentgewicht 0,1

Abbildung 3.8: Feldsegmente zur Kantentiberh6hung

3.2.2 Kanteniiberh6hung im Patienten

Im Anschluss an die Phantomrechnung wurde exemplarisch an einem klinischen Fall
untersucht, ob sich das Ergebnis der Gegenfelder auch auf die klinische Bestrahlung
in der Lungenstereotaxie iibertragen lésst. Hierzu wurde allen offenen Feldern des
klinischen Bestrahlungsplans manuell Randsegmente hinzugefiigt, nachdem zuvor die
MLC Positionen an den BeamModulator® angepasst wurden. Die Randsegmente wur-
den mit 10 % des originalen Feldbeitrags gewichtet und waren im ersten Fall 5 mm
breit, im zweiten Fall 10 mm. Die Felder wurden aus 350°, 35°, 85°, 130°, 190° kopla-
nar eingestrahlt. In den Abbildungen 3.9 und 3.10 sind die Feldsegmente exemplarisch
fiir das 350° Feld dargestellt. Die Auswertung erfolgte anhand der Dosisvolumenhi-

stogramme.
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(a) Segmentgewicht 1,0 (b) Segmentgewicht 0,1 (c) Segmentgewicht 0,1

Abbildung 3.9: Segmente eines Feldes zur 5 mm Kanteniiberh6hung im Fallbeispiel

(a) Segmentgewicht 1,0 (b) Segmentgewicht 0,1 (c) Segmentgewicht 0,1

Abbildung 3.10: Segmente eines Feldes zur 10 mm Kanteniiberh6hung im Fallbeispiel

3.2.3 DMCO in der Lungenplanung

In einem weiteren Schritt wurde fiir einen Patienten die Intensitdtsmodulation aus
den gegebenen Einstrahlrichtungen mit der direkten Monte Carlo Optimierung (DM-
CO) optimiert um einen moglichen Benefit der DMCO im Vergleich zum klinisch
bestrahlten Plan zu evaluieren. Im Anschluss an die Optimierung wurde die Dosis
mit VSM /XVMC final prézise nachberechnet. Die Auswertung erfolgte anhand der
Dosisvolumenhistogramme. Als Vergleich wurde der klinisch applizierte Plan mit of-
fenen Feldern herangezogen, dessen Dosisverteilung mit dem Monte Carlo Code VSM
/ XVMC simuliert worden ist um Ungenauigkeiten des Dosisalgorithmus aus dem
Vergleich auszuschlieen. Durch Verwendung des gleichen Dosisalgorithmus in beiden
Féllen wird sichergestellt, dass Dosisunterschiede ausschliefSlich durch unterschiedliche

Bestrahlungstechniken herriihren.
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3.3 Intensitiatsmodulierte Protonentherapie in der
ESRT

3.3.1 Fallbeispiel eines medial gelegenen Zielvolumens

Das 15,3 ccm grofle Zielvolumen des Patienten A befindet sich medial im Oberlappen

der linken Lunge. Die Lage des Zielvolumens ist in Abbildung 3.11 dargestellt.

(a) Transversal (b) Saggital (c¢) Coronal

Abbildung 3.11: Lage des Zielvolumens im Fallbeispiel A

Der Patient wurde mit Photonen an einem Primus® Beschleuniger (Siemens, Er-
langen) mit 6 MeV Photonenstrahlung bestrahlt. Der Beschleuniger verfiigt tiber 1
cm breite MLC Lamellen, mit denen aus den Einstrahlrichtungen 330°, 10°, 55°, 120°
und 180° jeweils die Feldéffnung an das Zielvolumen angeformt wurde. Die Felder
selbst sind nicht intensitdtsmoduliert und in 8 Fraktionen zu je 6 Gy Einzeldosis be-
zogen auf die 80% Isodose wurden insgesamt 8205 Monitoreinheiten fiir diesen Plan
abgestrahlt. Das in 3 mm Schichten erstellte Planungs - CT erfasst die gesamte Lun-
ge. Die Kantenlédnge der Dosisvoxel betrigt fiir alle Monte Carlo Simulationen dieses
Patienten 0,23 x 0,23 x 0,30 cm?. Die ersten beiden Zahlenwerte ergeben sich aus der
Einteilung der Transversalschichten in 256 x 256 Pixel, die dritte Dimension ist durch
die Schichtdicke determiniert.
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3.3.2 Fallbeispiel eines lateral gelegenen Zielvolumens

Das 43,1 ccm grofie Zielvolumen des Patienten B liegt lateral an der Thoraxwand
anliegend im Mittellappen der linken Lunge. Abbildung 3.12 zeigt die Tumorlage in

drei Schnittebenen.

(a) Transversal (b) Saggital (c) Coronal

Abbildung 3.12: Lage des Zielvolumens im Patienten B

Der Patient wurde mit Photonen an einem Primus® Beschleuniger (Siemens, Er-
langen) mit 6 MeV Photonenstrahlung bestrahlt. Mittels der 1 cm breiten MLC La-
mellen wurden die Felder aus den Einstrahlrichtungen 350°, 35°, 85°, 130° und 190° an
das Zielvolumen angeformt. Die Felder selbst sind nicht intensitdtsmoduliert und in
3 Fraktionen zu je 12 Gy Einzeldosis bezogen auf die 70% Isodose wurden insgesamt
6423 Monitoreinheiten fiir diesen Plan abgestrahlt. Das in 3 mm Schichten erstellte
Planungs - CT erfasst die gesamte Lunge. Die Kantenldnge der Dosisvoxel betragt fir
alle Monte Carlo Simulationen dieses Patienten 0,25 x 0,25 x 0,30 cm?, wobei sich wie-
derum die ersten beiden Zahlenwerte aus der Einteilung der Transversalschichten in
256 x 256 Pixel ergeben und die dritte Dimension durch die Schichtdicke determiniert
ist.

Damit Ungenauigkeiten des Rechenalgorithmus das Ergebnis des Methodenver-
gleichs in den oben genannten Fallbeispielen nicht beeintrdchtigen, wurden die Pho-
tonenpldne mit VEFM/XVMC Monte Carlo simuliert und die so ermittelte Photonen
- Dosisverteilung fiir die Evaluation herangezogen. Das gleiche gilt fiir die Protonen-
plane, die allesamt mit dem Monte Carlo Code vmcPro berechnet wurden. Der ver-
wendete Phasenraum der simulierten Protonen ist definiert durch einen kreisférmigen

Nadelstrahlquerschnitt mit gauférmiger Intensitétsverteilung, die durch 5 mm Sigma
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charakterisiert ist, sowie durch normalverteilte Fluktuationen der tatsidchlichen Bewe-
gungsrichtung einzelner Protonen um die nominelle Einstrahlrichtung des jeweiligen
Nadelstrahls, die durch 0,5° Sigma charakterisiert ist, und durch ein gaufverteiltes

Energiespektrum mit 0,26 Sigma.

Um die Charakteristika der Protonentherapie, insbesondere die Begrenzung der
Dosis auf den Eintrittskanal bis hin zur Protonenreichweite im Patienten, zu betonen
und um das bestrahlte Volumen moglichst gering zu halten, werden fiir die Protonen-
plane moglichst wenig Einstrahlrichtungen gewahlt. Obwohl bereits durch ein Einzel-
feld das Zielvolumen gut abgedeckt werden kann, wird die Hautbelastung wegen des
fehlenden Aufbaueffektes zu grofi, so dass mindestens zwei Protonenfelder erforderlich
sind. Die beiden Gantrywinkel wurden mit Hilfe der Einstrahlrichtungsoptimierung
(BAO) ermittelt um Unsicherheiten in der Dosisapplikation bei Zielvolumina in der
Lunge zu minimieren und so einen robusten Plan zu erhalten (vergl. Kapitel 2.6.1).
Die inverse Optimierung der Intensitdtsmodulation erfolgte Monte Carlo basiert mit
IKO-P.

Zur Auswertung wurden die Dosisvolumenhistogramme der Zielvolumina PTV
und CTYV sowie der Risikostruktur Lunge herangezogen. Als Parameter fiir die Do-
sisabdeckung im Zielvolumen wird der DVH - Abfall von Dg5 auf Dj ausgewertet.
Die Dg5 bezeichnet die Dosis, die 95% des Zielvolumens erhélt, analog bezeichnte
die Dy die Dosis, die 5% des Volumens erhalt. Als weiterer Parameter wird der la-
terale Dosisabfall am Rand des bestrahlten Volumens, die Penumbragg /o9, evaluiert.
Die Penumbragg 29 bezeichnet die Distanz, die fiir den lateralen Dosisabfall von 80%
Dosis auf 20% Dosis gebraucht wird. Je geringer die Penumbragg,o, desto steiler
der Dosisabfall, desto weniger Dosis im Normalgewebe. Die Evaluation der lateralen
Penumbra erfolgt orthogonal zur Einstrahlrichtung in cranio - kaudaler Richtung,
um eine Verwischung des Dosisabfalls durch Uberlagerungseffekte weiterer Felder zu

vermeiden.
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3.4 Verringerung von Unsicherheiten in der IMPT -
Dosisapplikation bei bewegten Objekten in der
ESRT

Durch die Auswahl der Einstrahlrichtungen mit Hilfe der Beam Angle Optimization
(BAO) (siehe Kapitel 2.6.1) werden Strahlpfade mit geringer longitudinaler und trans-
versaler Varianz der Gewebedichten favorisiert und so planimmanent die Robustheit
des Plans erhoht. Fiir die stereotatktischen Lungenplanung wurde zunéchst die BAO
an die spezifischen Erfordernisse angepasst. Insbesondere wurde fiir die Beriicksichti-
gung der Weglinge in gesundem Lungengewebe auf eine Dichteskalierung verzichtet
und statt dessen die geometrische Weglange verwendet. Diese Modifikation ist im
Thoraxbereich mit ausgepragten Inhomogenititen erforderlich, um Verzerrungen in
der Bewertung unterschiedlich dichter Gewebe im Optimierungsprozess zu vermeiden.
Aus den in Tabelle 2.1 aufgefithrten Gewebedichten ist ersichtlich, dass die dichteska-
lierte Wegliange in Lungengewebe um etwa Faktor 4 bis 5 kleiner ist, als die geometri-
sche Distanz. In Knochengewebe liegt die dichteskalierte Weglange um 60% bis 80%
iiber ihrem geometrischen Pendant. Mit Verwendung der geometrischen Distanz im
Optimierungsprozess kann ein moglichst kurzer Weg durch gesundes Lungengewebe
erzielt werden und Verzerrungen in der Bewertung des Weges im Risikoorgan wer-
den vermieden. Der Nutzer kann den Optimierungsprozess steuern, indem er fiir die
Beriicksichtigung der Weglidngen im PTV und in Risikoorganen Wichtungsfaktoren
definiert. Fiir die Anpassung der BAO an die stereotaktische Lungenplanung wird
auf die Skalierung der Wichtungsfaktoren mit der inversen Voxelzahl des jeweiligen
Risikoorgans in dieser Teilfunktion verzichtet, da die Gewichtung durch eine solche
Skalierung umso mehr verringert wird, je gréfer das konturierte Volumen ist und so
Verzerrungen des Optimierungsergebnisses induziert werden kénnen. Beispielsweise
wiirde eine klein eingezeichnete Rippe in der Néhe des Zielvolumens trotz geringer
nutzerdefinierter Wichtung starker in der Zielfunktion beriicksichtigt als die grofivo-
lumige Lunge, die einen hohen nutzderdefinierten Wichtungsfaktor erhalten hat. Die
manuelle Kompensation der inversen Volumenskalierung durch entsprechend ange-
passte nutzerdefinierte Wichtungsfaktoren ist nicht zielfithrend, da mit dieser wenig

eleganten Vorgehensweise die Wichtungsfaktoren in der Thoraxregion leicht tiber eini-
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ge Groflenordnungen variieren. Durch den Verzicht auf die inverse Volumenskalierung
ist die nutzerdefinierte Wichtung der Risikoorgane in der Optimierungsfunktion ein
Maf fiir die Bedeutung des Risikoorgans ungeachtet dessen konturierten Volumens.
Um auf einfache Weise Einstrahlrichtungen durch die kontralaterale Lunge auszu-
schlieflen, wird eine Option implementiert, den erlaubten Winkelbereich fiir die Ein-
strahlrichtungen einzuschréinken. So konnen die Vorteile ausgenutzt werden, die die
Protonenstrahlung bietet (namentlich ihre endliche Reichweite im Gewebe und somit

die Moglichkeit, die kontralaterale Lunge optimal zu schonen).

Basierend auf so vorgegebenen Gantrywinkeln wird nun untersucht, inwieweit ver-
schiedene Planungsvorgaben fiir die Spotplatzierungen Einfluss auf die Unsicherheits-
reduktion und die Planqualitdt haben. Diese Untersuchung wird exemplarisch am
klinischen Fallbeispiel B (siehe Kapitel 3.3.2) durchgefiihrt. Es wurden fiir die Gan-
trywinkel 34° und 92° mittels IKO-P Monte Carlo basierte intensitdtsmodulierte Pro-
tonenplédne fiir verschiedene Spotplatzierungen erstellt. Die Optimierungsvorgaben
(Constraints) waren in allen Féllen identisch und erfiillte die klinischen Vorgaben.
Es wurden die Spotplatzierungsoptionen ALL, CALC und RANDOM (siehe Kapitel
2.6.2) mit kubischem Gitter der Kantenldnge 3 mm geplant. Aus rechentechnischen
Griinden betrigt die exakte Gréfe 0,253906 x 0,253906 x 0,3 cm?®, was einem Vo-
lumen von 0,01934 cm® pro Elementarzelle entspricht. Pro kubischer Elementarzelle
wird ein Spot platziert. Zur Untersuchung des Einflusses des Spotabstandes wurde
ein weiteres kubisches Gitter mit halbierter Kantenlinge mit Spotplatzierungsopti-
on ALL geplant. Das hexagonale Gitter wurde mit der Kantenlange 3 mm im ALL
Modus geplant. Im hexagonalen Gitter gibt es 2 Spots pro Elementarzelle, die im
Abstand von 3 mm an den Gitterecken platziert sind. Das Volumen einer hexagonal
prismatischen Elementarzelle betrigt 0,07014 cm?. Bei gleichem Spotabstand werden
daher im kubischen Gitter deutlich mehr Spots verwendet, als bei der hexagonalen
Gitterform. Zur Auswertung wurden die Dosisverteilungen mit ihren DVHs verglichen
und die Verteilung der Spotgewichte statistisch ausgewertet, da davon ausgegangen
wird, dass eine homogenere Verteilung der Spotgewichte zu einem robusteren Plan

beziiglich intrafraktioneller Bewegungen fiihrt.
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3.5 Sekundirmalignomrisiken in der ESRT

Es wurde fiir die in den Kapiteln 3.3.1 und 3.3.2 vorgestellten 2 Patienten exemplarisch
im Rahmen des Methodenvergleichs zwischen Photonen und Protonen das Risiko fiir
die Entstehung eines Sekundirmalignoms mit Hilfe des OED Konzepts (vergl. Kapitel
2.7.1) abgeschitzt. Fiir die Photonen wird die 3DCRT als die Bestrahlungstechnik mit

dem geringsten Riskio [32] herangezogen.

Die Planungs - CTs der beiden Patienten erstrecken sich nur iiber den Korperbe-
reich, in dem sich das Zielvolumen befindet. Das ist in den hier vorliegenden Féllen
der gesamte Thoraxbereich. In diesem Volumen wurde die individuelle Dosisvertei-
lung mit Monte Carlo Methoden berechnet und die OED fiir diesen K&rperbereich
ermittelt. In diesem Scanvolumen ist die Dosisverteilung naturgeméf stark inhomo-
gen. Es finden sich Hochdosisareale in den Feldbereichen und Niedrigdosisbereiche
auBerhalb der Felder. Auflerhalb des Scanbereiches finden sich keine Hochdosisareale
und Dosisbeitrdge resultieren vornehmlich aus Leck- und Streustrahlung, bzw. se-
kundérer Neutronenstrahlung, die mit zunehmender Entfernung vom Feldrand nur
schwach abnehmen und das Volumen auflerhalb des CT Scanbereichs in erster Néhe-
rung homogen exponieren. Die OED kann so fiir den gesamten Koérper als Summe der
OEDs im CT und auflerhalb des CT angegeben werden:

a) Fiir die linear-exponentielle Dosis-Wirkungsbeziehung

> DVH(Diy) - Doy - eoPer) (3.1)

1
OEDcr = ————
or VCT + VnoCT

Vno —a
OEDyocr = WC‘ZOCT “Dpocr - 6( Der) (3-2)
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b) Fir die Plateau- Dosis-Wirkungsbeziehung

1 ; i
OEDcr = Vor + Vioor ZDVH(DlCT)(l —elm0Per)y /5 (3.3)
no
OED o0y = —— 20T 1 —e(=0Per)) /5 3.4
noCT—m'(_e )/ (34)

Die Bestimmung des Korpervolumens auflerhalb des CT Scans kann unter der
Annahme eines Standardkorpergewichts von 70 kg und einer relativen Dichte von
1,07 (bezogenen auf Wasser) erfolgen [37]:

70000

Vesam =V Vno = T A~
g t cr + cT 107

Volumenangabe in [cm?].

Ein anderer Ansatz besteht darin, verschiedene Dosisbereiche auflerhalb des Ziel-
volumens danach zu unterscheiden, ob sie innerhalb der Bestrahlungsfelder (plus eines
sinnvollen Margins) liegen oder auflerhalb der Bestrahlungsfelder liegen. Tubiana hat
nachgewiesen, dass Sekundarmalignome hauptséchlich in Bereichen auftreten, die mit
2 Gy oder hoherer Dosis bestrahlt worden sind [98]. Dosisbereiche, die auflerhalb der
Bestrahlungsfelder liegen bleiben generell unter 2 Gy und kénnen bei der Betrachtung
des Sekundéarmalignomrisikos vernachlédssigt werden. Dosisbereiche, die innerhalb der
Bestrahlungsfelder liegen, befinden sich in der Regel vollstdndig im Scanbereich des
Planungs-CTs. Dies bedeutet in der Konsequenz, dass der Korperbereich auflerhalb
des CT - Scanbereiches vernachldssigt werden kann. Da die von Tubiana verdffent-
lichte These derzeit Gegenstand aktueller kontroverser strahlenbiologischer Diskussion
ist, wird die Dosis aulerhalb des CT - Scanbereichs fiir das Sekundirmalignomrisiko
berticksichtigt. Sie ist energie- und gerdteabhéngig und betrigt fiir 6 MeV Photo-
nen bei einem Siemens Linearbeschleuniger 6 - 1075 Sv/MU in 50 ¢cm Abstand vom
Feldrand [45].

Fiir den Vergleich des Sekundédrmalignomrisikos muss die Neutronendosis beriick-
sichtigt werden [32]. Da diese von den Dosisberechnungsalgorithmen bei der Bestrah-
lungsplanung aufler Acht gelassen wird, wird eine manuelle Korrektur vorgenommen.

Ihr Dosisbeitrag ist im Verhéltnis zur therapeutischen Dosis sehr gering (einstelliger
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Prozentbereich) [38, 45] und messtechnisch nur mit hohem Aufwand zu ermitteln.
Die erforderliche Messtechnik ist im klinischen Alltag in den Strahlentherapien i.d.R.
nicht vorhanden. Ein weiterer Aspekt fiir die Vernachlédssigung der Neutronendosis
in Bestrahlungsplénen ist ihre energieabhéngige relative biologische Wirksamkeit, die
die Angabe der Neutronendosis ohne Berticksichtigung des Neutronenspektrums mit
hohen Unsicherheiten behaftet. Wiirde das Neutronenspektrum berticksichtigt wéren
inakzeptabel lange Rechenzeiten die Folge. Bei der Bestrahlung mit 6 MeV Photonen
liegt die Photonenenergie unterhalb der Schwelle fiir die Entstehung von Neutro-
nen und es gibt keinen Neutronendosisbeitrag. Bei den Protonenplénen betréigt sie
2,5- 107 Sv/p im Abstand von 50 cm von der Zentralachse und 6 - 10714 Sv/p
auf der Zentralachse [80]. Sie riihrt bei der hier geplanten Rasterscantechnik von Se-
kundérneutronen her, die im Patienten selbst entstanden sind und ist demzufolge
gerdteunabhéngig. Die Sekundédrneutronen entstehen hauptséchlich iiber die Reakti-
onskanile (p,p’'n), (p,2p'n) und (p,3p’n) bei den Wechselwirkungen der Protonen mit
Kohlenstoff (C), Sauerstoff (O) und Stickstoff (N). Die Dosis wird sowohl im Scanbe-
reich mit dem Zentralachsenwert korrigiert, als auch auflerhalb des Scanbereiches mit
dem Wert in 50 cm Abstand. Auflerhalb des Scanbereiches leisten die Neutronen auf-
grund der begrenzten Reichweite anderer Sekundérteilchen den einzigen Dosisbeitrag
[59]. Bei der Ermittlung der Neutronendosis mit Hilfe der geplanten Protonenzahl
wird berticksichtigt, dass die Dosisverschreibung von Protonendosen in der Einheit
CGE (Cobalt Gray Equivalent) erfolgt [38], die gegeniiber der physikalischen Dosis
um den Faktor 1,1 hoher liegt und die hohere biologische Wirksamkeit der Protonen-
strahlung beriicksichtigt. Zur OED Berechnung werden folgende Zahlenwerte aus [81]

fir die Modellparameter o und § verwendet:

@ )
Solide Tumoren 0,08 0,12
Lunge 0,129 0,15

Tabelle 3.2: organspezifische Modellparameter aus [81]

Neben der OED fiir den gesamten Korper fiir alle solide Tumoren ohne Unter-

scheidung in welchem Organ ein Sekundértumor entsteht, wird speziell das Riskio
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betrachtet, einen sekundiren Lungenkrebs zu entwickeln. Es wurde untersucht, ob
die fiir die soliden Tumoren allgemein festgestellten Ergebnisse auch giiltig bleiben
fiir den Fall, dass die Lunge als einziges Organ zum Sekundértumorrisiko beitragt
und die Risikobeitrége aller anderen Organe zu vernachléssigen sind. Dazu wurde die
lungenspezifische OED separat fiir die ipsilaterale und die kontralaterale Lunge, sowie
fir beide Lungen zusammen ermittelt, jeweils fiir den Photonenplan, den Protonen-

plan und fiir beide Dosis - Wirkungsbeziehungen.

Zusétzlich zur OED als volumengemitteltes Maf fiir das Sekundarmalignomrisiko
wird ausgehend von den Uberlegungen, die dem OED Konzept zugrunde liegen (vergl.
Kapitel 2.7 und [84]), aus der raumlichen Dosisverteilung die raumliche Verteilung des
Sekundéarkarzinomrisikos berechnet und darstellt. Sie korreliert mit der Anzahl mu-
tierter Zellen im Volumenelement und unter der Annahme, dass diese Zellen ortsfest
bleiben und nicht migrieren, représentiert sie die Wahrscheinlichkeit, mit der sich ein
Zweittumor an einer bestimmten Stelle manifestiert.

Es gilt fiir die linear-exponentielle Dosis-Wirkungsbeziehung

Ri(Di) X Di . 6(_aD"’)

und fiir die Plateau- Dosis-Wirkungsbeziehung

Ri(D;) o (1 —e=9P)y /5
R; stellt das Risiko im Voxel i dar, alle anderen Symbole wie in Kapitel 2.7.

Da die in der OED Berechnung zugrunde gelegte Dosis - Wirkungsbeziehung mit
groflen Unsicherheiten behaftet ist und die beiden verwendeten Dosis - Wirkungsbe-
ziehungen als obere und untere Begrenzung des ,,wahren“ Kurvenverlaufes angesehen
werden kann (vergl. Kapitel 2.7), wird fir den Methodenvergleich ein Mittelwert aus
den OED - Verhiltnissen zwischen Photonen und Protonen gebildet, der in erster
Néherung dem OED - Verhéltnis einer unbekannten Dosis - Wirkungsbeziehung ent-
spricht. Der mit diesem Mittelwert assoziierte Fehler entspricht damit der Unsicher-

heit, die aus der Dosis - Wirkungsbeziehung resultiert.
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Kapitel 4

Ergebnisse

4.1 Strahlerkopfmodelle und Dosisalgorithmen

4.1.1 Validierung des Kopfmodells VSM fiir den
SynergyS® Beschleuniger mit BeamModulator® mini MLC

Die Qualitdt von Monte Carlo Simulationen in der Strahlentherapie héngt mafigeblich
von der Giite des verwendeten Quellenmodells ab. Wahrend der Kommissionierung
fiel auf, dass zunédchst alle Kriterien fiir die nicht intensitdtsmodulierte Strahlenthera-
pie gut eingehalten werden konnten. Lediglich die Validierung des aus neun Segmen-
ten zusammengesetzten homogenen Feldes zeigte Abweichungen zwischen Messung
und Rechnung an den Segmentgrenzen. Da sich diese Abweichungen in der IMRT zu
nennenswerten und systematischen Fehlern aufsummierten, war es erforderlich, das
Quellenmodell anpassen zu lassen. Die Kommissionierung des modifizierten Quellen-
modells VSM (VSM Version V 2.2.6a) erfiillte erneut die Akzeptanzkriterien fiir die
nicht intensitdtsmodulierte Strahlentherapie und zeigte ebenfalls gute Ubereinstim-

mungen in der Validierung des homogenen Feldes aus neun Segmenten.
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Abbildung 4.1: Gegeniiberstellung der gerechneten und gemessenen Tiefendosiskurven
(TDK) sowie ihrer Differenz. Diese Tiefendosiskurve ist reprasentativ fiir die TDKs
aller FeldgroBen. Die roten horizontalen Linien indizieren den Toleranzbereich +2%
Dosisdifferenz.

Abbildung 4.1 zeigt exemplarisch und représentativ fiir alle validierten Tiefen-
dosiskurven die Gegeniiberstellung der gerechneten und gemessenen Dosisverldufe,
einschlieflich ihrer Differenz. Es zeigt sich eine gute Ubereinstimmung in Tiefen hin-
ter dem Dosismaximum. Im Aufbaubereich sind die absoluten Differenzen aufgrund
des steilen Dosisgradienten grofier als +2%, sie liegen jedoch innerhalb der +£2 mm

Toleranzgrenze fiir diesen Bereich.

In den Abbildungen 4.2 und 4.3 sind exemplarisch fiir alle Felder die gemessenen
und gerechneten Querprofile gegeniibergestellt. Sie zeigen wie alle untersuchten Feld-
groBen gute Ubereinstimmung mit Abweichungen im lateralen Dosisabfall, die jedoch
alle innerhalb des Toleranzbereichs lagen. Anhand der Querprofile kleiner Felder kann
die korrekte Modellierung des Penumbrabereiches beurteilt werden, wohingegen die
korrekten Wiedergabe des Plateaubereiches nur anhand grofler Feldgrofien beurteilt
werden kann. Anhand der kleinen Felder kann auch sehr gut die Durchlassstrahlung
des MLC beurteilt werden. Die gute Ubereinstimmung in allen Tiefen bei den grofien
Feldern lésst erkennen, dass die ,,Aufweichung“ des Spektrums mit zunehmender Ent-

fernung vom Zentralstrahl gut im Quellenmodell beriicksichtigt ist.
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Abbildung 4.2: Gegeniiberstellung der gerechneten und gemessenen Querprofile (QP)
in X- und Y-Richtung sowie ihrer Differenz. Dieses Querprofil eines kleinen Feldes
veranschaulicht die gute Ubereinstimmung im Penumbrabereich sowie die gute Mo-
dellierung der MLC-Transmissionsstrahlung auflerhalb des Strahlenfeldes (zu sehen
an dem stufenartigen Dosisabfall rechts bei Position 100 und 300, links bei Positi-
on 120 und 280). Die roten horizontalen Linien indizieren den Toleranzbereich £2%
Dosisdifferenz.
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(a) X-Profil in 1,5 cm Tiefe (b) X-Profil in 5 cm Tiefe
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Abbildung 4.3: Gegeniiberstellung der gerechneten und gemessenen Querprofile (QP)
in X- und Y-Richtung sowie ihrer Differenz in allen Tiefen. Diese Querprofile eines
groBen Feldes veranschaulicht die gute Ubereinstimmung im Plateaubereich. Die roten
horizontalen Linien indizieren den Toleranzbereich +2% Dosisdifferenz.
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Die Ubereinstimmung der simulierten Absolutdosis mit der gemessenen Dosis ist

in Abbildung 4.4 dargestellt.

TDK vom Elekta Sunergy X6

FG 10.4 cm x 9.6 cm: FPA=100cm

0.9
0.8 [

0.7 ‘

abs, Dosis [Gyl

0.6 ‘

0.5

MC
measured —+—

0.4

50

100 150

Tiefe in [mml

Abbildung 4.4: Validierung der Absolutdosis unter Referenzbedingungen. Die Fehler-
balken am Messwert indizieren den Toleranzbereich.

Fiir alle anderen Feldgrofien werden die relativen Outputfaktoren bezogen auf das

Referenzfeld zur Kommissionierung verwendet. Mess- und Rechenergebnisse sind in

Tabelle 4.1 dargestellt.

Feldgrofie relativer Outputfaktor Verhaltnis
in Wasser gemessen mit VSM berechnet

1,6 x 1,6 cm? 0,771 0,775 0,9948
2,4 x 2,4 cm? 0,825 0,822 1,0036
4 x 4 cm? 0,883 0,875 1,009
5,2 x 4,8 cm? 0,908 0,904 1,004
10,4 x 9,6 cm? 1,0 1,0 1,0
14,8 x 15,2 cm? 1,058 1,045 1,012
16 x 21 cm? 1,082 1,063 1,018

Tabelle 4.1: Relative Outputfaktoren im Wasserphantom mit SSD = 90cm.
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Die Abbildung 4.5 veranschaulicht die Validierung des Quellenmodells fir ein si-
muliert intensitdtsmoduliertes ,homogenes“ Feld aus 9 Segmenten. Die Segmentgren-
zen sind kritisch und stellen eine Herausforderung fiir die Strahlerkopfmodellierung
dar. Thre korrekte Wiedergabe ist Voraussetzung fiir genaue IMRT Planungen. Um die
Segmentgrenzen hinreichend genau untersuchen zu kénnen, wurde mit einem 0,5 mm
Rechengrid in X- und Y-Richtung gerechnet. In den Abbildungen ist erkennbar, dass

die Segmentgrenzen gut wiedergegeben werden.

Calculated: Coronal<65egFine_NewModel22.dat

&0 50 0 30 20 10 1 n Fal k] 0 0 &0
Measured: 090326_EDRZ-3x3_¥E_kalibriett_ROI.dat %-Profile [mm]

Gy

60 50 a3 20 10 0 0 20 0 a0 50 60 m
-Profile [rmm]

Abbildung 4.5: Validierung des Quellenmodells VSM anhand eines aus 9 Segmenten
bestehenden "homogenen"Feldes. Oben links ist die gerechnete Dosisverteilung, unten
links die gemessene Dosisverteilung. Rechts sind die Linienprofile beider Dosisvertei-
lung zusammen dargestellt, oben in Y-Richtung, unten in X-Richtung.

Die unterschiedlichen ,Dip“ - Tiefen in X- und in Y - Richtung ergeben sich
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durch die unterschiedlichen Formen der Lamellen an ihrer vorderen und seitlichen
Kanten, die von der Strahlung ,, gesehen“ werden. Daraus resultieren unterschiedliche
Penumbren in diesen Richtungen. Die kleinere Penumbra in Y - Richtung verursacht

einen grofieren Dosiseinbruch an den Segmentgrenzen.

In der folgenden Tabelle 4.2 sind die Ergebnisse der Validierung des VSM Strah-

lerkopfmodells fiir 6 MeV Photonenstrahlung zusammengestellt:

Ergebnisse der VSM-Validierung

X-Profil in Y-Profil in
) . § ¢ € € 5 o £ £
FeldgroBe Bereich TDK w0 S S é 2 S S 80
51 J N/A NJA N/A N/A N/A N/A NJ/A N/A
2,4x2,4cm? 02 vovoovovv VY VY
d3 NA VY VY VY VY
04 NA SV Y Y Y Y
51 J N/A NJA N/A NJA N/A N/A NJ/A N/A
5,6 x 5,6 cm? 02 v Y Y A A Y Y 4
J3 NA SV VY VY Y
oNA VYV Y Y VY VY
5 J NJA NJA N/A NJ/A N/A NJ/A NJA NJA
8x 2l cm? 02 vovyoovovv VY VY
d3 NA SV VY
A A A A
5 Y NJA NJA N/A NJ/A N/A NJ/A NJA NJA

Bx0em &V Vv v VvV VYV
B ONA VOV VY VY VY
WoONA VvV YV Y VY

Tabelle 4.2: Ergebnisse der Validierung des VSM Strahlerkopfmodells fiir 6 MeV Pho-
tonenstrahlung. Der Fokus-Phantom-Abstand betrug 90cm.

/+ Kriterium in diesem Bereich erfiillt;

—: Kriterium in diesem Bereich nicht erfillt;

N/A: Kriterium bei dieser Kurve nicht relevant.




70

ERGEBNISSE

4.1.2 Validierung des Strahlerkopfmodells VSM am Beispiel
von HNO-Tumoren

Die Validierung des VSM Strahlerkopfmodells fiir komlexe IMRT Feldanordnungen
mit irreguldr geformten Feldsegmenten erfolgte am Beipsiel von HNO Tumoren. Die
Datensétze hierfiir waren vorhanden und sind fiir die Validierung des Strahlerkopf-
modells VSM aufgrund der Komplexitiat der Segment- und Feldanordnungen gut ge-
eignet. Fiir die Validierung wurden zusétzlich zu den klinisch durchgefithrten mess-
technischen Verifikationen von IMRT Pldnen Monte Carlo Simulationen dieser Pléne
durchgefithrt. Die Monte Carlo Rechnungen erfolgten sowohl im homogenen Zylin-
derphantom als auch im heterogenen Patienten. Zur Validierung des Strahlerkopfmo-
dells wurden diese Dosisverteilungen mit den Messergebnissen im Zylinderphantom
verglichen und so ein direkter Vergleich zwischen Dosismessung und Monte Carlo Si-
mulation hergestellt. Dariiber hinaus wurde mit einem Dosisvergleich im Patienten
Ungenauigkeiten des Pencil Beam Algorithmus im HNO Bereich evaluiert. In Kapitel
4.1.2.1 wird die Validierung der Monte Carlo Absolutdosis im Phantom dargestellt.
In Kapitel 4.1.2.2 wird die Validierung relativen Dosisverteilung der Monte Carlo
Simulationen im Phantom dargestellt. Kapitel 4.1.2.3 enthélt die Ergebnisse des Do-

sisvergleichs zwischen Pencil Beam und Monte Carlo im Patienten.
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4.1.2.1 IMRT - Verifikation: Absolutdosis im IMRT-Phantom

Die gemessenen und berechneten Dosiswerte sind in der folgenden Tabelle 4.3 und

in Abbildung 4.6 grafisch dargestellt. Alle berechneten Dosiswerte liegen innerhalb

der +2% Messunsicherheit des gemessenen Dosiswertes.

Patient Messwert Dosiswert in [Gy] rel. Abweichung [%)]

in [Gy] Pencil Monte Pencil Monte

Beam Carlo Beam Carlo

ClaFe 2,335 2,337 2,29 0.1 -2,0
GruMa 1,959 1,955 1,98 -0,2 1,1
RiJo 1,931 1,945 1,96 0,7 1,5
SchiHo 1,889 1,896 1,91 0,4 11
AnNa 1,833 1,84 1,84 0.4 0.4
HoRe 1,8 1,815 1,83 0.8 1,7
SaGe 1,669 1,673 1,68 0,2 0,7
ErlJo 1,605 1,581 1,62 -15 0.9

Tabelle 4.3: Absolutdosiswerte im homogenen IMRT Zylinderphantom am Ort der
Messkammer. Gegeniiberstellung des gemessenen Wertes mit den berechneten Dosis-

werten.
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Abweichung der berechneten Dosis vom Messwert
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Abbildung 4.6: Absolutdosis im IMRT-Phantom. Relative Abweichung der berech-
neten Dosiswerte vom Messwert. Die Messunsicherheit betrigt +2%.

4.1.2.2 IMRT - Verifikation der Dosisverteilung in 3 transversalen Ebe-
nen im IMRT-Phantom

Die folgende Abbildung zeigt die mittleren Abweichungen der Dosisverteilungen
in jeweils 3 transversalen Schichten pro Patient. Gezeigt sind einerseits die mittleren
Dosisdifferenzen zwischen Film und Pencil Beam Dosis sowie zwischen VSM Monte
Carlo und Pencil Beam. Die Lage der Punkte spiegelt die mittlere Dosisdifferenz aller
3 Schichten in den Auswerteregionen im Hochdosisbereich oberhalb 1 Gy wieder, die
Fehlerbalken reprisentieren die Streubreite (Standardabweichung) der Dosisdifferen-
zen um den Mittelwert. Es ist gut erkennbar, dass alle Dosen im Mittel nicht mehr
als 2% voneinander abweichen. Weiterhin ist deutlich erkennbar, dass die Standard-
abweichung fiir die Differenz zwischen VSM Monte Carlo und Pencil Beam in allen
Féllen geringer ist, als die Streubreite der Dosisdifferenzen zwischen Film un Pencil
Beam. Dies kann mit der Messunsicherheit der Filmdosimetrie erkldrt werden und

unterstreicht die genauere Dosisverifikation mittels Monte Carlo Simulation.
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Mittlere Dosisdifferenz
von IMRT Planen im Zylinderphantom
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5 *  YSM-PE
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o
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Abbildung 4.7:  Mittlere Dosisdifferenzen in den 3 Filmebenen im IMRT-
Halsphantom. Dargestellt sind einerseits die Dosisdifferenzen zwischen Film und
Pencil-Beam Rechnung sowie zwischen Monte Carlo Simulation und Pencil-Beam. Die
Lage der Punkte représentiert den Mittelwert der Dosisdifferenz, die Fehlerbalken re-
préasentieren die Standardabweichung des Dosisdifferenzhistogramms vom Mittelwert.



74

ERGEBNISSE

4.1.2.3 IMRT - Verifikation: Dosisvergleich im Patienten

Patient mittlere Dosis im PTV in [Gy] Abweichung
Pencil Beam VSM PB von VSM in [%]

AnNa 43,87 43,21 1,5
ClaFe 26,98 26,82 0,6
ErJo 16,35 15,84 3.2
GruMa 9,96 9,90 0,6
HoRe 12,51 12,51 0
RiJo 59,565 59,15 0,7
SaGelMRT 68,24 65,85 3,6
SaGeBoost 10,91 10,68 2,2
SchiHo 59,83 58,71 2,0

Tabelle 4.4: Mittlere Dosis im PTV unter Beriicksichtigung der inhomogenen Patien-
tensituation. Relative Abweichungen sind bezogen auf die VSM Dosis.
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Abbildung 4.8: Mittlere Dosisdifferenz zwischen PB und VSM Monte Carlo im Ziel-
volumen relativ zur VSM Monte Carlo Dosis.

Abbildung 4.8 zeigt, dass in allen Fallen die Dosis im Zielvolumen durch den Pen-
cil Beam Algorithmus iiberschétzt wird. Eine genauere Auswertung der DVHs zeigte,
dass gleichzeitig bei allen Patienten der Niedrigdosisbereich in den Risikostrukturen
unterschétzt wird. Dies ist in den nachfolgenden Beispielen erkennbar. Abbildungen
4.9, 4.10 und 4.11 zeigen einen HNO - Patienten mit guter Ubereinstimmung, die Ab-
bildungen 4.12, 4.13 und 4.14 zeigen einen HNO - Patienten mit grofien Abweichungen.
Eine Analyse der Dosisdifferenzen ergibt, dass im Bereich starker Inhomogenitéten,
insbesondere bei Grenzen zu Luft die Abweichungen am gréfiten sind. Ebenso zeigt es
sich, dass im cranialen und caudalen Bereich auflerhalb des Zielvolumens die Pencil
Beam Dosis unterschétzt wird (vergl. Abbildung 4.15).
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Abbildung 4.9: DVH Beispiel eines HNO - Patienten mit guter Ubereinstimmung der

PTYV Dosis.

Abbildung 4.10: Gammaplot
DTA = 2mm;
Dosisdifferenz = 2%;
Gammawerte iiber 2 werden gleich
2 gesetzt.

Abbildung 4.11: VSM Dosisverteilung in der-
selben Transversalschicht mit Dosislinienprofil
entlang der roten Linie.
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Abbildung 4.12: DVH Beispiel eines HNO - Patienten mit grofler Abweichung im

PTV.

Abbildung 4.13: Gammaplot
DTA = 2mm;

Dosisdifferenz = 2%;
Gammawerte iiber 2 werden gleich
2 gesetzt.

Abbildung 4.14: VSM Dosisver-
teilung in derselben Transversal-
schicht.
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(a) Gammaplot in einer saggita- (b) Dosisverteilung derselben Saggitalschicht mit

len Schicht. Der Gammaplot wurde Linienprofil in cranio-caudaler Richtung.
mit folgenden Parametern erstellt:
DTA = 2mm; Dosisdifferenz = 2%;
Gammawerte tiber 2 werden gleich

2 gesetzt.

Abbildung 4.15: Exemplarische Darstellung eines Gammaplots und der zugehérigen
Dosisverteilung mit Dosislinienprofil. Anhand dieser Dosisdarstellungen, die fir alle
Patienten in mehreren Ebenen angefertigt wurden, wurde versucht, qualitativ die Do-
sisdifferenzen im Patienten auf Systematiken zu untersuchen. Eine Systematik konnte
bislang nicht festgestellt werden. Die hohen Abweichungen cranio-caudal werden durch
Limitationen des Strahlerkopfmodells im Masterplan verursacht. Siehe Diskussion.

Im Weiteren wurde untersucht, ob die im inhomogenen Patienten gefundenen Do-
sisunterschiede im PTV mit der ermittelten Dosisdifferenz im homogenen Phantom
korrelieren und ob Parameter, Planparameter oder / und Inhomogenitét des PTV,
identifiziert werden konnen, die mit diesen Differenzen zusammenhéngen. Die fol-
gende Tabelle 4.5 zeigt eine Ubersicht iiber die Planparameter sowie die relativen
Dosisdifferenzen zwischen PB und MC im Phantom und im Patienten. Es ist erkenn-
bar, dass die Dosisdifferenz im Patienten, die zusétzlich die Dichteinhomogenitéten
des Patienten in der Dosisberechnung beriicksichtigt nicht mit dem Dosisunterschied
im Phantom korreliert. Auch kénnen keine Planparameter identifiziert werden, die

mit den beobachteten Dosisdifferenzen zusammenhéngen.
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Anzahl der rel. Dosisdiff.
Patient Indikation PTV- Felder | Seg- | ED im im
Lange mente| [Gy] | Phan- | PTV
[cm] tom [%]
[%]
AnNa rez. Oropharynx | 10,4 9 63 2 0,9 1,5
Ca.
ClaFe WK-Metastase 6,8 9 58 1,8 1,9 0,6
C7-Th2
ErJo Hypopharynx Ca. | 12 7 49 1,8 0,9 3,2
GruMa re. NNH Ca. 8.4 7 52 2,0 0.8 0,6
HoRe Spinaliom Nase 10,4 7 46 1,8 0,5 0
RiJo NNH Ca. 12,4 7 58 2,0 0,4 0,7
SaGe- Nasopharynx Ca. | 10,4 7 47 1,8 0,2 3,6
IMRT
SaGe- Nasopharynx Ca. | 13,2 7 62 1,8 kA 2.2
Boost Boost
SchiHo Mundboden Ca. 10,4 7 48 2,0 0,2 2,0

Tabelle 4.5: Planparameter vs Dosisabweichungen. Die Dosisabweichungen im hete-
rogenen Patienten korrelieren nicht mit denen im homogenen Phantom.

Zur Ermittlung, inwieweit Inhomogenitdten im Bereich des PTV mit den Abwei-
chungen zwischen Pencil Beam und VSM korrelieren wurden die Voxel des PTV in
drei Gruppen aufgeteilt und ihr relativer Volumenanteil am Gesamtvolumen des PTV

berechnet:

o Gruppe ,Luft und Lunge* enthélt Voxel mit (HU* 4+ 1000) < 850
o Gruppe ,,Weichteilgewebe“ enthilt Voxel mit 850 < (HU + 1000) < 1150

o Gruppe ,Knochen und Artefakte“ enthélt Voxel mit (HU + 1000) > 1150

Tabelle 4.6 enthilt die Gegeniiberstellung der PTV Inhomogenitédten und der auf-
getretenen Dosisdifferenz im PTV. Eine Korrelation kann aus diesen Werten nicht

abgeleitet werden.

2Hounsfieldeinheiten
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Patient “Luft / Lunge“ »,Knochen / Artefakte® rel. Dosisdiffe-
Anteil des PTV Anteil des PTV renz im PTV
(%] K K
AnNa 59 11,5 1,5
ClaFe 4,4 57,1 0,6
ErJo 12,7 5,2 3,2
GruMa 124 11,7 0,6
HoRe 7,8 11,7 0
RiJo 8,2 16,4 0,7
SaGeIMRT 5,5 8,8 3,6
SaGeBoost 5,5 8,8 2,2
SchiHo 6,3 9,9 2,0

Tabelle 4.6: Inhomogenitiat des PTV

4.1.3 Validierung des Strahlerkopfmodells VEFM fiir DMCO
fiir den BeamModulator®

4.1.3.1 Validierung fiir offene Felder im Wasserphantom

Das speziell auf den BeamModulator des Elekta Synergy Beschleunigers zuge-
schnittene Beam Modell VSM kann derzeit nicht fiir den Einsatz der DMCO (Direct
Monte Carlo Optimization) verwendet werden, da es die Berechnung des inversen
Dosiskernels nicht erlaubt. Fiir die DMCO wird daher das universellere, bewéahrte
Virtuelle Quellenmodell VEFM mit 4 mm Lamellenbreite verwendet. Es zeigen sich
gute Ubereinstimmungen zwischen den gemessenen und simulierten Daten im Was-
serphantom fiir die X-Profile und die Tiefendosiskurven mit kleinen Abweichungen in
der Penumbramodellierung der Y-Profile, die sich noch innerhalb der Toleranzgren-
zen befinden. Die Abbildungen 4.16, 4.17 und 4.18 veranschaulichen die Ergebnisse

exemplarisch.
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Abbildung 4.16: Gegeniiberstellung der mit VEFMy,,,, gerechneten und gemessenen
Tiefendosiskurven (TDK) sowie ihrer Differenz. Diese Tiefendosiskurve ist représen-
tativ fiir die TDKs aller Feldgrofen. Die roten horizontalen Linien indizieren den
Toleranzbereich +2% Dosisdifferenz.
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Abbildung 4.17: Gegeniiberstellung der mit VEFMy,, gerechneten und gemessenen
Querprofile (QP) des grofiten Feldes in X- und Y-Richtung sowie ihrer Differenz in
allen Tiefen. Diese Querprofile veranschaulichen die gute Ubereinstimmung im Pla-
teaubereich. Die roten horizontalen Linien indizieren den Toleranzbereich +2% Do-

sisdifferenz.
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Abbildung 4.18: Gegeniiberstellung der mit VEFMy,,,,, gerechneten und gemessenen
Querprofile (QP) in X- und Y-Richtung sowie ihrer Differenz. Dieses Querprofil eines
kleinen Feldes veranschaulicht die gute Ubereinstimmung des X-Profils und Abwei-
chungen des Y - Profils im Penumbrabereich. Die roten horizontalen Linien indizieren
den Toleranzbereich +2% Dosisdifferenz. Im Penumbrabereich liegt die geforderte
Ubereinstimmung im Bereich £2 mm lateraler Abweichung oder +2% Dosisdifferenz.

4.1.4 Validierung des VEFM Quellenmodells fiir die DMCO

am Beispiel von Lungentumoren

In Kapitel 4.1.3.1 zeigte sich eine gute Ubereinstimmung im Rahmen der Akzeptanz-
kriterien zwischen gemessenen Beamdaten und den mit VEFM / XVMC simulierten
Dosisverteilungen im Wasser. Es wurden geringfiigige Abweichungen des crossline”
Querprofils festgestellt, die noch innerhalb des Toleranzbereiches lagen. Im Weite-
ren wurde untersucht, inwieweit sich diese geringfiigigen Abweichungen des in der
DMCO verwendeten VEFM Quellenmodells im Vergleich zu dem hochprézisen de-
dizierten Quellenmodell VSM in der Patientenplanung manifestieren. Exemplarisch

werden 2 Fille und anschliefend die Zusammenstellung aller Ergebnisse vorgestellt.

bY_Richtung quer zur MLC Lamellenbewegungsrichtung,
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DMCO Planbeispiel mit geringen Unterschieden vor und nach der finalen

Dosisberechnung

Die Dosisvolumenhistogramme (DVHs, Abbildung 4.19) vor und nach der finalen
Dosisberechnung mit VSM / XVMC weichen geringfiigig voneinander ab. So bei-
spielsweise im Hochdosisbereich der Zielvolumina CTV und PTV oberhalb 95% Dosis
sowie im Niedrigdosisbereich der Lunge. In Abbildung 4.20 sind die Dosisdifferen-
zen als Histogramm aufgetragen. Die mittlere Dosisdifferenz betriagt 1,9 % und die

Dosisdifferenzen sind mit einer Standardabweichung von +3,4% um den Mittelwert

verteilt.
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Abbildung 4.19: DVHs vor und nach der finalen Dosiskalkulation (fDC).
Dosisberechnung vorher erfolgte mit VEFMyy,, / XVMC im Rahmen der Optimie-

rung, die fDC erfolgte mit VSM / XVMC.
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Abbildung 4.20: Histogramm der voxelweise gebildeten Differenzwerte zwischen den
Dosisverteilungen vor und nach der final Dose Calculation fiir einen IMRT-Plan im
Hochdosisbereich oberhalb 50%. Die Dosisdifferenz betragt (1,9 + 3,4)%

rel. Dosisdifferenz in [%)]

Untere Dosisgrenze Anzahl Mittelwert Standardabweichung
10 % 49793 -0,6 1,9
30 % 9850 0,3 3,0
50 % 3425 1,9 3,4
70 % 1559 2,7 3,5
85 % 611 3,3 3,0

Tabelle 4.7: Statistische Kennwerte der Dosisdifferenzen bei verschiedenen Dosisun-

tergrenzen

Die mittleren Differenzwerte verschieben sich mit zunehmender Restriktion auf

hohe Dosen nach oben. Ein gleichlaufender Trend in der Standardabweichung zeichnet

sich nicht ab.
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DMCO Beispiel mit ,,groflen® Unterschieden vor und nach der finalen

Dosisberechnung

Die Dosisvolumenhistogramme (DVHs, Abbildung 4.21) vor und nach der finalen
Dosisberechnung mit VSM / XVMC weichen sichtbar voneinander ab. Die DVH Lini-
en der Zielvolumina kreuzen sich, was bedeutet, dass die Mindestdosis im Zielvolumen
geringer ausfillt als vorher im Optimierungsergebnis ausgewiesen bei gleichzeitiger
Erhohung der Maximaldosis. Auch ist in beiden Lungen die Dosisbelastung nach der
genaueren finalen Dosisberechnung hoher als im Optimierungsergebnis. Insgesamt ist
die Planqualitdt merkbar degradiert. In Abbildung 4.20 sind die Dosisdifferenzen des
Hochdosisbereichs oberhalb 50% als Histogramm aufgetragen. Die mittlere Dosisdif-
ferenz betragt —0,7% und die Dosisdifferenzen sind mit einer Standardabweichung
von +9,3% um den Mittelwert verteilt. Die Anzahl der Voxel, die Differenzen auf-
weisen ist fiir jede untersuchte Dosisuntergrenze mindestens doppelt so hoch, wie im

Fallbeispiel mit geringeren Abweichungen.
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Abbildung 4.21: DVHs vor und nach der finalen Dosiskalkulation (fDC).
Dosisberechnung vorher erfolgte mit VEFMy,, / XVMC im Rahmen der Optimie-
rung, fDC erfolgte mit VSM / XVMC.
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Héufigkeitsverteilung der voxelweise

gebildeten Differenzwerte

im Hochdosisbereich oberhalb 50% Dosis zwischen den Dosisverteilungen vor und
nach der finalen Dosiskalkulation fiir einen IMRT-Plan. Die Dosisdifferenz betragt

(—0,7+9,3)%

Anzahl rel. Dosisdifferenz in [%)]
Untere Dosisgrenze Mittelwert Standardabweichung
10 % 122602 -1,9 6,0
30 % 45012 -1,9 7,9
50 % 15220 -0,7 9,3
70 % 6068 2,8 10,0
85 % 1485 6,4 11,24

Tabelle 4.8: Statistische Kennwerte der Dosisdifferenzen unter Beriicksichtigung von
Dosiswerten oberhalb verschiedener Dosisgrenzen

Die mittleren Differenzwerte und Standardabweichungen verschieben sich mit zu-

nehmender Restriktion auf hohe Dosen nach oben.

Gesamtergebnis

In Abbildung 4.23 sind fiir alle DMCO Lungenplédne die mittleren Dosisdifferen-
zen im Hochdosisbereich oberhalb 50% zwischen VEFMy,, und VSM Quellenmodell
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dargestellt. Die Ergebnisse fiir die weiteren untersuchten Untergrenzen sind in den
Fallbeispielen exemplarisch dargestellt und werden an dieser Stelle aus Platzgriinden
nicht noch einmal fiir alle Pline zusammengestellt. Die Darstellung fiir die Unter-
grenze von 50% sowie die in den Fallbeispielen dargestellten qualitativen Merkmale

konnen als reprasentativ angesehen werden.
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Abbildung 4.23: Dosisdifferenzen im Hochdosisbereich zwischen VEFM- und VSM -
Quellenmodell in DMCO Plénen fiir Lungentumore.

Die Dosisberechnung mit VEFMyy,,, / XVMC erfolgte im Rahmen der Optimierung,
anschliefend wurde die finale Dosiskalkulation mit VSM / XVMC durchgefiithrt und
die Differenzen gebildet.

Die mittleren Unterschiede in der Dosisverteilung sind in 6 Fallen grofier als +£5%.
In den iibrigen 27 Féllen liegt die mittlere Differenz darunter. Da die mittleren Dif-
ferenzen der relativen Dosisverteilungen durch einfache Renomierung zu Null gesetzt
werden konnen, sind vor allem auch die Streubreiten der Dosisdifferenzen von Interes-
se, die in Abbildung 4.24a fiir jeden Plan dargestellt sind. Abbildung 4.24b zeigt wie
héufig die Standardabweichungen in dieser Studie vorgekommen sind. In allen Fallen
liegt die Standardabweichung vom Mittelwert unter £10%, in der groBten Gruppe
auch unter £5%.
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Abbildung 4.24: Streubreite der Dosisdifferenzen im Hochdosisbereich zwischen
VEFM- und VSM - Quellenmodell in DMCO Plénen, repriasentiert durch die Stan-
dardabweichung der Differenzwerte.

4.1.5 Algorithmenvergleich Monte Carlo (VEFM / XVMC)

versus Collapsed Cone bei Lungentumoren

Fiir den Algorithmenvergleich in der Lungenplanung wurden die Dosisdifferenzen des
Hochdosisbereichs zwischen dem Collapsed Cone Algorithmus (CC) und der Monte
Carlo Simulation (VEFMyp,,m / XVMC) statistisch ausgewertet. Abbildung 4.25 zeigt
exemplarisch ein Dosisdifferenzhistogramm des Hochdosisbereiches. Die mittlere Do-
sisdifferenz betrégt in diesem Histogrammbeispiel (—0, 8 £ 4, 4)% der verschriebenen

Gesamtdosis.
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Abbildung 4.25: Beispiel Haufigkeitsverteilung der Dosisdifferenzen zwischen CC und
XVMC im Hochdosisbereich oberhalb 50% Dosis.

nur PTV gesamter Hochdosisbereich
Patient Nr. mittlere mittlere Dosisdifferenz
Dosisdifferenz [%) (%]
1 -1,4 —2,6+8,5
2 -3,2 -3,1+2,9
3 -7,9 —4,5+5,1
4 -3,5 —-0,56+6,2
5 -1,0 —-0,6+4,5
6 -2,3 —-2,14+4,9
7 -1,1 —-0,9+7,5
] —-2,2 —-0,8+4,4
9 —7,4 —5,6+5,8
10 —2,7 —-1,1+5,4
11 —5,4 -3,6+6,3

Tabelle 4.9: Mittlere Dosisdifferenzen im Hochdosisbereich zwischen CC und XVMC
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Die statistischen Auswertungen der Histogramme aller Pline sind in Tabelle 4.9 zu-
sammengestellt und in Abbildung 4.26 grafisch veranschaulicht (blaue Punkte mit
Fehlerbalken). Auch sind die Differenzen im Planungszielvolumen (PTV) in dieser

Tabelle und in Abbildung 4.26 grafisch veranschaulicht (rote Kreuze).
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Abbildung 4.26: Mittlere Dosisdifferenz zwischen Collapsed Cone und Monte Carlo
in der ESRT der Lunge. Die Lage der blauen Punkte représentiert den Mittelwert
der Dosisdifferenz, die Fehlerbalken reprasentieren die Standardabweichung des Do-
sisdifferenzhistogramms vom Mittelwert. Berticksichtigt wurde der Hochdosisbereich

oberhalb von 50%. Die roten Kreuze reprisentieren die mittlere Dosisdifferenz im
PTV.

Es zeigt sich in der Auswertung, dass die mit Monte Carlo simulierte Dosisvertei-
lung in allen untersuchten Fillen im Mittel im Hochdosisbereich um (2,3% + 1, 7%)
hoher liegt als die Collapsed Cone Dosis. Im PTV betriagt die Dosisunterschitzung
durch den Collapsed Cone Algorithmus im Mittel (2,5% + 2,6%). Exemplarisch wer-
den im Folgenden zwei Félle dargestellt, ein Fall mit grolen Abweichungen, ein Fall

mit grofier Ubereinstimmung der Dosisberechnungen:
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Beispiel mit groBer Ubereinstimmung

Die Abbildung 4.27 zeigt die Dosisvolumenhistogramme (DVHs) eines Falles mit

grofier Ubereinstimmung. Die Dosis im Zielvolumen wird durch den Collapsed Cone

Algorithmus um 1,1 % unterschatzt. Das Histogramm der Dosisdifferenzen zwischen

Collapsed Cone und Monte Carlo ist in Abbildung 4.28 aufgetragen. Der Mittelwert

liegt hier bei (—0,9 + 7,5)%. Abbildung 4.29 zeigt, wo sich die Differenzen finden
und es ist erkennbar, dass die Abweichungen in Bereichen mit hohem Dosisgradienten

auftreten, wo sich die unterschiedliche Genauigkeit in der Penumbraberechnung an

Gewebegrenzen bemerkbar macht.
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(a) CC ist groBer als XVMC (b) XVMC groBer als CC (¢) Farb-

Abbildung 4.29: Relative Dosisdifferenz zwischen Collapsed Cone und Monte Car-
lo, Darstellung mit Isodosenlinien. Da eine Darstellung negativer Werte derzeit nicht
moglich ist, erfolgt die rdumliche Darstellung der Dosisdifferenzen in zwei Teildia-

grammen.

Beispiel mit grofler Abweichung

Die Abbildung 4.30 zeigt die Dosisvolumenhistogramme (DVHs) eines Falles, des-
sen Abweichungen besonders ausgepréigt sind. Die Dosis im Zielvolumen wird durch
den Collapsed Cone Algorithmus um 7,4 % unterschitzt. Das Histogramm der Dosis-
differenzen zwischen Collapsed Cone und Monte Carlo ist in Abbildung 4.31 aufge-
tragen. Der Mittelwert liegt hier bei (—5,545,8)%. Im DVH Vergleich wird deutlich,
dass die Dosis im PTV durch den Collapsed Cone Algorithmus systematisch unter-
schétzt wird. Die DVH Kurven kreuzen sich nicht und verlaufen in erster Ndherung
parallel im Bereich der abfallenden Flanke. Abbildung 4.32 zeigt, wo sich die Diffe-
renzen finden und es ist erkennbar, dass sich hohe Abweichungen im Grenzbereich

zwischen Lunge und PTV befinden.
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R
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(a) CC ist groBer als XVMC (b) XVMC ist groier als CC (c) Farb-

Abbildung 4.32: Relative Dosisdifferenz zwischen Collapsed Cone und Monte Car-
lo, Darstellung mit Isodosenlinien. Da eine Darstellung negativer Werte derzeit nicht
moglich ist, erfolgt die raumliche Darstellung der Dosisdifferenzen in zwei Teildia-
grammen.

4.2 Intensitidtsmodulierte Strahlentherapie mit Beam-

Modulator® mini MLC

4.2.1 Kanteniiberhohung im Phantom

Die Linienprofile der Gegenfelder im Phantom sind mit und ohne Kanteniiberh6hung
in Abbildung 4.33 dargestellt. Es ist erkennbar, dass in den 1 cm breiten Randbe-
reichen statt des Dosisabfalls auf 85 % eine Dosisiiberhohung auf 103 % erfolgt. Im
Dosisabfallbereich zwischen 80 % und 40% unterscheiden sich die beiden Kurven nicht.
Erst im Dosisbereich unterhalb 40 % bis 10 % fallt die Dosis durch die Kanteniiber-
hohung steiler ab (penumbra sharpening) [14].
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Abbildung 4.33: Linienquerprofil der offenen Gegenfelder im Vergleich zu Gegenfel-
dern mit 10 mm Kanteniiberhchung.

4.2.2 Kanteniiberh6hung in der Lungenplanung

Die Auswirkung der Kanteniiberhéhung im Patientenfallbeispiel (siehe Kapitel 3.3.2)sind
in den Abbildungen 4.34, 4.35 und 4.36 dargestellt. In den Dosisvolumenhistogram-
men (DVHs) sind keine Unterschiede erkennbar. Abbildung 4.35 zeigt einen DVH
Vergleich zwischen offenen Feldern und Feldern mit 5 mm breiter Kanteniiberh6hung,
Abbildung 4.36 stellt den Vergleich zwischen 5 mm und 10 mm breiter Kanteniiber-
héhung dar. Die Unterschiede in den Dosislinienprofilen sind vernachléssigbar gering
und tendieren bei der 10 mm breiten Kanteniiberh6hung zu einer geringfiigig hoheren

Dosis auflerhalb des Zielvolumens im cranio - caudalen Dosisabfall.
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ohne Kanteniberhohung ohne Kanteniberhohung

Abbildung 4.34: Auwirkungen der Kanteniiberh6hung im Fallbeispiel. Dosislinienpro-
file in entlang der gelben Linien fiir Dosisverteilung ohne, mit 5mm und mit 10mm
breiter Kanteniiberhéhung aller Felder des bestrahlten ESRT - Plans.
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Abbildung 4.35: DVH Vergleich Kanteniiberhohung in der ESRT:
Offene Felder vs Felder mit 5 mm breiter Kanteniiberhchung

In Abbildung 4.36 sind die DVHs im Vergleich zwischen der 5 mm Kantentiberho-
hung zur 10 mm breiten Kanteniiberh6hung dargestellt. In den DVHs des CTV und
der linken Lunge finden sich keine Unterschiede. Lediglich im DVH des Planungsziel-

volumens PTV ist erkennbar, dass sich die Minimumsdosis im PTV geringfiigig nach
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oben verschoben hat.
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Abbildung 4.36: Vergleich zwischen 5 mm und 10 mm Kanteniiberh6hung im Fallbei-
spiel.

4.2.3 DMCO in der Lungenplanung

In diesem Fallbeispiel wurde ein Plan mit 0°, 210°, 155° und 90° Feldern mit insgesamt
20 Feldsegmenten mit DMCO erstellt. Die Dosisverteilung und die zugehérigen DVHs
sind in der Abbildung 4.37 im Vergleich zu einem Plan mit offenen Feldern dargestellt.
Es zeigt sich, dass die Lungenbelastung im Bereich zwischen 20% und 40% Dosis un-
terhalb der des Plans mit offenen Feldern liegt, im Niedrigdosisbereich unterhalb 10%
Dosis ist das Verhéltnis umgekehrt. Die PTV Abdeckung ist im DMCO Plan verbes-
sert gegeniiber den offenen Feldern, was sich allerdings nur marginal niederschlégt in
einer verbesserten Abdeckung des GTV. Dies deutet darauf hin, dass insbesondere
die Randbereiche zwischen GTV und PTV mehr Dosis erhalten. In Tabelle 4.10 ist
quantitativ die Reduktion im DVH - Dosisabfall von Dgs auf D5 durch die IMRT mit
DMCO dargestellt.
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Abbildung 4.37: DMCO optimierter ESRT Plan im Vergleich zum klinisch applizierten
3DCRT Plan .
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Zielvolumen Bestrahlungstechnik Dgs D5 D5 - Dgs Differenz
(%] [%] [%] [%]
3DCRT 80 98 18
GTV 4
IMRT mit DMCO 81 95 14
3DCRT 70 97 27
PTV 9
IMRT mit DMCO 78 96 18

Tabelle 4.10: Dosisabfall in den Zielvolumina von 95% auf 5%. Vergleich zwischen der

3DCRT Bestrahlungstechnik und der IMRT im Patientenbeispiel.

4.3 Intensitiatsmodulierte Protonentherapie in der

Prazisionsbestrahlung von Lungentumoren

4.3.1 Fallbeispiel eines medial gelegenen Zielvolumens

Mit Hilfe der Einstrahlwinkeloptimierung (BAO) wurden im Hinblick auf die Un-

sicherheitsreduktion als optimale Gantrywinkel 30° und 138° ermittelt. Mit diesen

Winkeln wurde ein intensitdtsmodulierter Protonenplan fiir diesen Kasus erstellt.

Abbildungen 4.38 und 4.39 zeigen die Dosisverteilung und die zugehorigen Dosis-

volumenhistogramme.
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Protonen e Photonen

(c¢) Coronal

Abbildung 4.38: Dosisverteilung im Fallbeispiel A fiir Photonen und Protonen.

In der direkten Gegeniiberstellung der Dosisverteilungen des klinisch bestrahlten
Photonenplans mit dem intensitdtsmodulierten Protonenplan (IMPT) werden die Un-
terschiede sehr deutlich. In Abbildung 4.38 wird sichtbar, dass sich die Dosisdeposition
bei den Protonen hauptséchlich auf das bestrahlte Volumen und die Eintrittskanéle
beschrankt bleibt, umrandet von einem Niedrigdosissaum. Bei den Photonen hingegen
findet sich auch in den Austrittskanélen Dosis, der Niedrigdosissaum ist weitreichen-
der und auch der Dosisabfall aulerhalb der Felder unterhalb der 10% Dosismarke

vollzieht sich langsamer. Dadurch ist der Niedrigdosisbereich im Protonenplan ge-
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ringer, wohingegen die Photonendosisverteilung das Zielvolumen konformer bestrahlt
(sichtbar in den saggitalen Schnittebenen). Der Unterschied in der Konformalitét wiir-
de potentiell durch mehr Protonenfelder verringert. Das dadurch von den Protonen
zuséatzlich mit hoher Dosis bestrahlte Lungenvolumen ist so klein, dass es im Lungen
DVH nicht sichtbar wird. Auch ein Hot Spot im Eintrittskanal des 30° Feldes belastet

die Lunge so kleinvolumig, dass es im DVH nicht zu Tage tritt.
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Abbildung 4.39: DVH im Fallbeispiel A. IMPT und klinisch bestrahlter Photonenplan
im Vergleich.
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Zielvolumen Strahlenart Dgs D5 D5 - Dgs Differenz
[%]  [%] [%] [%]
Photonen 78 102 24
PTV 12
Protonen 79 91 12
Photonen 81 103 22
CTV 10
Protonen 80 92 12

Tabelle 4.11: Dosisabfall in den Zielvolumina von 95% auf 5% Fallbeispiel A.

In den Dosisvolumenhistogrammen wird deutlich, dass es mit Protonen gelingt,
die Mindestdosis in beiden Zielvolumina anzuheben bei konstanter Maximaldosis und

gleichzeitig geringerer Lungenbelastung. Der DVH - Dosisabfall von Dgs auf Ds wird

dabei in den Zielvolumina um 10% bzw. 12% reduziert.

Das Dosislinienprofil, welches zur Evaluation der Penumbragg oo herangezogen
wurde, ist in Abbildung 4.40 dargestellt. Die Ergebnisse sind in Tabelle 4.12 tabel-
liert. Es zeigt sich, dass die Penumbragg/zo orthogonal zur Einstrahlrichtung bei den
Protonen um 5 mm geringer ist als bei den Photonen. Neben der Information iiber
den lateralen Dosisabfall wird in dieser Grafik auch deutlich, dass in der IMPT die

Kanten tiberhoht werden.

Abbildung 4.40: Linienprofile entlang der gelben Linie im Fallbeispiel A zur Bestim-
mung der cranio-caudalen Penumbra. IMPT und klinisch bestrahlter Photonenplan

im Vergleich.

Dose Value
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cranio - caudale Position

Strahlenart Xs0 Xag Penumbrag /20 Differenz

[mm] [mm] [mm] [mm]
Photonen 172,8 185,9 13,1 51
Protonen 178,7 186,7 8

Tabelle 4.12: Cranio - caudaler Dosisabfall im Linienprofil von 80% auf 20% im Fall-
beispiel A.

4.3.2 Fallbeispiel eines lateral gelegenen Zielvolumens

In diesem Fallbeispiel wurde die mit Hilfe der Einstrahlwinkeloptimierung (BAO) die
Gantrywinkel 34° und 92° im Hinblick auf die Unsicherheitsreduktion ermittelt. Mit
diesen Winkeln wurde ein intensitdtsmodulierter Protonenplan fiir dieses Fallbeispiel
erstellt. Die resultierende Dosisverteilung und die zugehoérigen Dosisvolumenhisto-

gramme sind in den Abbildungen 4.38 und 4.39 dargestellt.
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(c¢) Coronal

Abbildung 4.41: Dosisverteilung im Fallbeispiel B fiir Photonen und Protonen.

In der direkten Gegeniiberstellung der Dosisverteilungen des klinisch bestrahl-
ten Photonenplans mit dem intensitdtsmodulierten Protonenplan (IMPT) werden die
Unterschiede erneut sehr deutlich. In Abbildung 4.41 wird wie im vorherigen Bei-
spiel ebenfalls sichtbar, dass sich die Dosisdeposition bei den Protonen hauptsachlich

auf das bestrahlte Volumen und die Eintrittskanédle beschrankt bleibt, umrandet von
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einem Niedrigdosissaum. Bei den Photonen hingegen findet sich auch in den Aus-
trittskandlen Dosis, der Niedrigdosissaum ist weitreichender und auch der Dosisabfall

auBlerhalb der Felder unterhalb der 10% Dosismarke vollzieht sich langsamer.
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Abbildung 4.42: DVH im Fallbeispiel B. IMPT und klinisch bestrahlter Photonenplan
im Vergleich.
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Zielvolumen Strahlenart Dos Ds Ds - Dgs Differenz
[%]  [%] [%] [%]
Photonen 76 101 25
PTV 12
Protonen 79 38 9
Photonen 85 102 17
CTV 12
Protonen 81 89 8

Tabelle 4.13: Dosisabfall in den Zielvolumina von 95% auf 5% im Fallbeispiel B.

In den Dosisvolumenhistogrammen wird deutlich, dass es mit Protonen gelingt,

bei gleichzeitig geringerer Lungenbelastung den DVH - Dosisabfall von Dgs auf Ds in

den Zielvolumina um 12% zu verringern.

Das Dosislinienprofil, welches zur Evaluation der Penumbragg oo herangezogen
wurde, ist in Abbildung 4.43 dargestellt. Die Ergebnisse sind in Tabelle 4.14 tabelliert.
Es zeigt sich, dass die Penumbragg /g orthogonal zur Einstrahlrichtung bei den Pro-
tonen um 2,7 mm geringer ist als bei den Photonen. Neben der Information iber den
lateralen Dosisabfall wird in dieser Grafik auch deutlich, dass in der IMPT die Kanten

iiberhoht werden und dass die Protonendosis entlang des Linienprofils zwischen 95%

und 105% variiert.
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Dose Value

Abbildung 4.43: Linienprofile im Fallbeispiel B zur Bestimmung der cranio-caudalen
Penumbra senkrecht zur Einstrahlrichtung. IMPT und klinisch bestrahlter Plan im

Vergleich.

cranio - caudale Position

Strahlenart Xs0 Xa20 Penumbrag /20 Differenz

[mm] [mm] [mm] [mm]
Photonen 180,9 192,5 11,6 57
Protonen 178,3 187,2 8,9

Tabelle 4.14: Cranio - caudaler Dosisabfall von 80% auf 20% im Fallbeispiel B.

4.4 Verringerung von Unsicherheiten in der IMPT -

Dosisapplikation bei bewegten Objekten in der

ESRT

4.4.1 Spotplatzierungsmodus

Die Untersuchung des klinischen Fallbeispiels hinsichtlich der Unsicherheitenreduktion

zeigte bei den unterschiedlichen Spotplanungsmodi geringfiigig verschiedene Dosisver-
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teilungen nach der Optimierung. In Abbildung 4.44 sind die drei Dosisverteilungen
jeweils im transversalen Schnitt dargestellt. Da sich die Dosisverteilungen in den coro-
nalen und saggitalen Ebenen nicht erkennbar unterscheiden, sind diese Ebenen nicht

dargestellt.

(a) ,ALL® (b) ,CALC* (c) ,RANDOM*

Abbildung 4.44: Dosisverteilungen im Fallbeispiel B bei den verschiedenen Spot-
planungsmodi.

Die Dosisunterschiede manifestieren sich in erster Linie in den Strahleintrittskané-
len und in dem in Abbildung 4.44b deutlich sichtbaren Dosisstreifen in die Lunge und
spiegeln sich im DVH der linken Lunge in Abbildung 4.45 wieder.



110 ERGEBNISSE

CTV PTV
100 T T T T 100 T T T L5
90 + ALL o 90 + ALL "=
80 | CALC --%---- i 80 | CALC -
s ol RANDOM -++§+- 1 = nf RANDOM -4+
< 60 B < 60 [
£ 50 E e 50 +
2 40} 1 2 4o
> sor t 4 > 30r
20 | ‘o 20 |
10 | \R 10 |
0 | | | | h 0 | | | |
0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80
Dosis [%)] Dosis [%]
li. Lunge li. Lunge - Detail
100 T T 45 T T T
90 | ALL —— | 2 B ALL —— |
a0 |- CALC ------- ] e, CALC -------
— RANDOM =+++se+- 35 TR RANDOM =++see- 1
sz 0F 1 & 3he. X Sy g
S 60} 1 & 25 e
g 50 } i S 25 1 e i
£ € 2L T, 4
3 40 F 1 2 .- Tl
s 1 s st i
i 1t g
B 05 B
A 1 T L 0 1 N
0 20 40 60 80 100 50 60 70 80 90 100 110
Dosis [%] Dosis [%]

Abbildung 4.45: Dosisvolumenhistogramme der IMPT mit verschiedenen Spot-
planungsmodi.

Die zugehorigen Dosisvolumenhistogramme sind in Abbildung 4.45 im Vergleich
dargestellt. Die Option ,,ALL* liefert den steilsten Dosisabfall von Dg5; auf D5, ebenso
wie die hochsten Minimal- und geringsten Maximaldosen in den Zielvolumina. Die
DVH - Kurve ,ALL“ der linken Lunge verlauft im Hochdosisbereich oberhalb 50%
bis hin zu 95% Dosis nahezu gleich mit der ,,CALC* Option, die dann noch in 2% des
Lungenvolumens eine héhere Dosis deponiert als die ,,ALL“ Variante. Eine bessere
Lungenschonung bietet hier die ,RANDOM?* Option, die im gesamten Dosisbereich
unterhalb der ,ALL“ DVH - Linie liegt, mit Ausnahme eines hot spots in 0,5 % des
Lungenvolumens. Die Betrachtung der Spots und ihren Gewichtungen zeigt, dass das
Zielvolumen im Spotplanungsmodus ,,ALL“ durch die meisten Spots bestrahlt wird.
Die Spotzahl wird im Modus ,,CALC* halbiert und im Modus ,RANDOM?* erneut
halbiert. Tabelle 4.15 enthélt die statistischen Daten der Spotverteilungen, die in
Abbildung 4.46 sortiert nach absteigender Gewichtung aufgetragen sind.
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Spotgewichte
Spotplanungs- - -
Anzahl Mittelwert Standardabweichung

modus

[a.u] [a.u.]
ALL 10987 0,99 0,95
CALC 5483 1,1 4.7
RANDOM 2553 1,0 2,0

Tabelle 4.15: Statistische Kennwerte der Spotgewichte

Aus den Detailabbildungen 4.46 geht hervor, dass der ,CALC* Plan sowohl die
Spots mit den héchsten Gewichten, als auch die meisten hochgewichteten Spots ent-
hélt. Die griin aufgetragenen Gewichte der ,RANDOM® Spots weisen weniger Spots
mit hohen Dosisbeitragen auf als der ,CALC“ Modus,jedoch mehr als ,ALL*  der

keine derart hochgewichteten Spots beinhaltet und insgesamt die geringste Variation

der Spotgewichte aufweist.
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Abbildung 4.46: Spotgewichte der Spotplanungsoptionen ,ALL“, ,CALC* und ,RAN-
DOM*“ im Vergleich. Die Spots wurden zuvor nach absteigender Gewichtung sortiert.
Die kleineren Diagramme stellen Detailausschnitte dar, unterschiedliche Skalierung
der Ordinate.

4.4.2 Spotgittergrofle

Die Untersuchung des klinischen Fallbeispiels hinsichtlich der Unsicherheitsreduktion
zeigte bei den unterschiedlichen Gittergrofien mit der Spotplatzierungsoption ,, ALL“
geringfligig verschiedene Dosisverteilungen nach der Optimierung. In Abbildung 4.47
sind die beiden Dosisverteilungen jeweils im transversalen Schnitt dargestellt. Da
sich die Dosisverteilungen in den coronalen und saggitalen Ebenen nicht erkennbar

unterscheiden, sind diese Ebenen nicht dargestellt.
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Abbildung 4.47: Dosisverteilungen im Fallbeispiel B bei verschiedenen Kantenldngen

(a) 3 mm

eines kubischen Spotgitters.
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Abbildung 4.48: DVHs fiir IMPT bei verschiedenen Kantenldngen eines kubischen

Spotgitters.

Die Dosisvolumenhistogramme sind in Abbildung 4.48 im Vergleich dargestellt.
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In der CTV Abdeckung sind keine Unterschiede im DVH feststellbar, im PTV ist
die Mindestdosis des 3mm Gitters geringfiigig hoher als die des 1,5mm Gitters. Das
DVH der Lunge zeigt deutlich, dass es mit dem feineren Spotgitter moglich ist, die

Lungenbelastung weiter zu reduzieren.

Die Betrachtung der Spots und ihren Gewichtungen zeigt erwartungsgeméfl, dass
bei der Verwendung des feineren Spotgitters die Anzahl der Spots entsprechend des
Flachenverhéltnisses steigt. Tabelle 4.16 enthélt die statistischen Daten der Spotver-
teilungen, die in Abbildung 4.49 sortiert nach absteigender Gewichtung aufgetragen
sind. Es ist erkennbar, dass das kleinere Spotgitter hohergewichtete Spots vorweist, als

das grofle, was sich auch in der Standardabweichung der Spotgewichte niederschlagt.

. Spotgewichte
Kantenlange ; .
Anzahl Mittelwert Standardabweichung
[mm] [a.u.] [a.u.]
3 10987 0,99 0,95
1,5 41247 1,0 2,3

Tabelle 4.16: Statistische Kennwerte der Spotgewichte
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14

w B 15 mm kubisch

l 3mm kubisch

Spotgewicht [a.u.]

Spotgewicht [a.u.]

Spot Nr.

2063 | 6189 10315 14441 18567 22693 26819 30945 35071 39197
Spot Nr.

Abbildung 4.49: Verteilung der Spotgewichte fiir IMPT bei verschiedenen Kantenléan-
gen eines kubischen Spotgitters jeweils mit der Spotplanungsoption ,,ALL*

4.4.3 Spotgitterform

Die Untersuchung des klinischen Fallbeispiels hinsichtlich der Unsicherheitsreduktion
zeigte bei den unterschiedlichen Gitterformen mit der Spotplanungsoption ,ALL“
geringfiigig verschiedene Dosisverteilungen nach der Optimierung. In Abbildung 4.50
sind die beiden Dosisverteilungen jeweils im transversalen Schnitt dargestellt. Da
sich die Dosisverteilungen in den coronalen und saggitalen Ebenen nicht erkennbar

unterscheiden, sind diese Ebenen nicht dargestellt.
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(a) kubisch

(b) hexagonal

Abbildung 4.50: Dosisverteilungen im Fallbeispiel B mit hexagonalem und kubischem
Spotgitter jeweils mit der Spotplanungsoption ,,ALL*
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Abbildung 4.51: DVHs fiir IMPT mit hexagonalem und kubischem Spotgitter jeweils
mit der Spotplanungsoption ,,ALL®

Die Dosisvolumenhistogramme sind in Abbildung 4.51 im Vergleich dargestellt.
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Die Abdeckung der Zielvolumina wird vom dem kubischen Gitter etwas besser dar-
gestellt, als im hexagonalen Fall, wohingegen im DVH der Lunge deutlich wird, dass
diese mit dem hexagonalen Gitter besser geschont wird. Die Betrachtung der Spots
und ihren Gewichtungen zeigt erwartungsgeméfl, dass bei der Verwendung des kubi-
schen Spotgitters die Anzahl der Spots deutlich iiber denen des hexagonalen Gitters
bei gleichem Spotabstand liegt. Tabelle 4.17 enthélt die statistischen Daten der Spot-
verteilungen, die in Abbildung 4.52 sortiert nach absteigender Gewichtung aufgetra-
gen sind. Das hexagonale Spotgitter weist hohergewichtete Spots auf als das kubische,

was sich auch in der Standardabweichung der Spotgewichte niederschlagt.
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Abbildung 4.52: Verteilung der Spotgewichte fiir IMPT mit verschiedenem Spotgitter.

Spotgewichte
Spotgitter Anzahl Mittelwert Standardabweichung
[a.u.] [a.u.]
kubisch 10987 0,99 0,95
hexagonal 4365 1,0 1,98

Tabelle 4.17: Statistische Kennwerte der Spotgewichte
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4.5 Sekundirmalignomrisiken in der ESRT

4.5.1 Fallbeispiel eines medial gelegenen Zielvolumens

Das 15,3 ccm grofe Zielvolumen des Patienten A befindet sich medial im Oberlappen
der linken Lunge. Die Lage des Zielvolumens ist in Abbildung 3.11 dargestellt. Der CT
- Scanbereich erstreckt sich auf den gesamten Thorax, so dass das Risikoorgan Lunge
vollstandig enthalten ist, und umfasst ein Kérpervolumen von Vor = 16659 e¢m?®. Das
nicht im CT - Scanbereich enthaltene Kérpervolumen umfasst V,ocr = 48761 cm3.
Es wurde fiir den klinisch applizierten Photonenplan die Aquivalentdosis OED dafiir
berechnet, unabhingig vom Entstehungsorgan bzw. -ort einen soliden Zweittumor zu
entwickeln. Aufgrund der Unsicherheiten, die mit dem Dosiswirkungsmodell verbun-
den sind, wurden die Aquivalenzdosen sowohl fiir die linear-exponentielle als auch fiir
die plateauformig verlaufende Dosiswirkungsbeziehung berechnet. Diese beiden Kur-
venverldufe markieren eine obere und eine untere Grenze fiir die tatsédchliche Dosis-
wirkungsbeziehung. Zum Vergleich wurden die OEDs fiir einen intensitdtsmodulierten
Protonenplan berechnet. Die Werte sind in Tabelle 4.18 zusammengestellt sowie in
Abbildung 4.53 grafisch dargestellt.

Alle soliden Tumore

OEDcr  OEDnoct  OEDtotal OFEDpocr OEDprotonen

[Gy] [Gy] [Gy] OEDcr OEDphotonen
linear Photonen 0,166 0,037 0,203 0,22 0.91
exp. Protonen 0,039 0,004 0,043 0,10 ’
Photonen 0,220 0,037 0,257 0,17
Plateau 0,252
Protonen 0,061 0,004 0,065 0,07

Tabelle 4.18: Aquivalentdosis OED fiir alle soliden Tumoren im Fallbeispiel A.
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Abbildung 4.53: Aquivalentdosis OED fiir alle soliden Tumoren im Fallbeispiel A.

In der grafischen Darstellung ist gut erkennbar, dass das Sekunddrmalignomrisiko
fiir die intensitdtsmodulierte Protonentherapie (IMPT) deutlich geringer ist, als fiir
den bestrahlten Photonenplan. Es betrédgt je nach Dosiswirkungsbeziehung nur etwa
20% bis 25% des mit dem Photonenplan verbundenen Risikos. Dies gilt fiir die beiden
Dosiswirkungsbeziehungen und das Ergebnis kann dahingehend verallgemeinert wer-
den, dass es fiir die dazwischenliegende tatsdchliche Form der Dosiswirkungsbeziehung
ebenfalls Giltigkeit besitzt. Bei Betrachtung der Zusammensetzung der OED aus den
Anteilen OEDgT und OED,,cr wird deutlich, dass der Hauptbeitrag zum Sekun-
dérmalignomrisiko nach dem verwendeten Modell innerhalb des CT-Scanbereiches
liegt. Die mit einer geringen Dosis bestrahlten Koérperbereiche auflerhalb des CTs
leisten einen in deutlich geringerem Beitrag zum Zweitkrebsrisiko, der je nach Strah-
lenart und Dosiswirkungsmodell zwischen 7% und 25% des Risikobeitrags aus dem
CT-Scanbereich liegt.

In dem hier untersuchten Fall stellt die Lunge das Hauptrisikoorgan dar. Sie ist
strahlensensibel und erhélt auch aulerhalb des Zielvolumens nennenswerte Dosen, die
zu einem sekundéren Lungentumor fithren kénnen. Es wurde untersucht, ob die oben

festgestellten Ergebnisse auch giiltig bleiben fiir den Fall, dass die Lunge als einziges
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Organ zum Sekundértumorrisiko beitrdgt und die Risikobeitrdge aller anderen Or-
gane zu vernachldssigen sind. Dazu wurde die lungenspezifische OED separat fiir die
ipsilaterale und die kontralaterale Lunge, sowie fiir beide Lungen zusammen ermittelt,
jeweils fiir den Photonenplan, den Protonenplan und fiir beide Dosiswirkungsbezie-

hungen. Die Ergebnisse sind in in Tabelle 4.19 zusammengestellt und in Abbildung

4.54 grafisch veranschaulicht.

Lungentumore
Lunge Form Dosis- Photonen  Protonen . Dorotonen
Wirkungskurve [Gy] [Gy] OBDphatanen
linear exponentiell 0,417 0,039 0,094
kontralateral
plateau 0,547 0,039 0,071
linear exponentiell 0,600 0,213 0,355
ipsilateral
plateau 1,201 0,571 0,476
linear exponentiell 0,500 0,118 0,237
beide
plateau 0,843 0,282 0,334

Tabelle 4.19: Aquivalentdosis OED fiir sekundire Lungentumore im Fallbeispiel A.
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Abbildung 4.54:

Aquivalentdosis OED fiir sekundére Lungentumore im Fallbeispiel A fiir Bestrahlungs-
pldne mit Photonen und Protonen (IMPT) sowie fiir verschiedene Dosiswirkungsbe-
ziehungen (plateauférmig und linear exponentiell), separiert nach Lungenfliigeln.

Das Gesamtergebnis fiir beide Lungen zusammen (in Abbildung 4.54 in rosa einge-
zeichnet) bestétigt das Ergebnis fiir solide Tumoren. Betrachtet man ausschliellich
das Risiko, einen sekundédren Lungenkrebs zu entwickeln, so betréigt es fiir die inten-
sitdtsmodulierte Protonentherapie (IMPT) je nach Dosiswirkungsbeziehung nur etwa

24% bis 33% des mit dem Photonenplan verbundenen Risikos.

Das Gesamtrisiko, einen sekundéren Lungenkrebs zu entwickeln ist unterschiedlich
auf die Lungenfliigel verteilt (Abbildung 4.55). Dies spiegelt sich auch in deutlichen
Unterschieden zwischen den Lungenfliigeln im Methodenvergleich (IMPT vs Photo-
nen) wieder. In der kontralateralen Lunge ist die Differenz zwischen Protonen und
Photonen besonders ausgeprigt (in Abbildung 4.54 in blau eingezeichnet). Hier er-
reicht das mit der Protonenbestrahlung verbundene Sekundirmalignomrisiko etwa 7%
(plateau) bis 10% (lin. exp.) des Photonenrisikos. In der ipsilateralen Lunge (in Ab-
bildung 4.54 in griin eingezeichnet) betragt der Unterschied zwischen Protonen und
Photonen 35% (lin. exp.) bis 50% (plateau).
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Auch ist zu beobachten, dass das Sekunddrmalignomrisiko, das mit einem ein-
zelnen Bestrahlungsplan verbunden ist, in beiden Lungenfliigeln sehr unterschiedlich
ausgepragt ist. Fir die ipsilaterale Lunge bei den Photonen liegt das Risiko um das
2,2 fache (plateau) bzw. 1,4 fache (lin. exp.) hoher als fiir die kontralaterale Lunge.
Bei den Protonen ist der Unterschied zwischen den beiden Lungenfliigeln noch stérker
ausgepragt: Der Unterschied betrigt in diesem Fallbeispiel Faktor 5,5 fiir das linear

exponentielle bzw. 14,7 fiir das plateauférmige Dosiswirkungsmodell.

Dosiswirkung Dosiswirkung
linear exponentiell

Photonen

Protonen

(a) Transversal

Abbildung 4.55: Risikoverteilung fiir Sekunddrmalignome im Fallbeispiel A fiir Pho-
tonen und Protonen bei unterschiedlichen Dosiswirkungsbeziehungen.

Farbcode: Anzahl mutierter Zellen in einem Volumenelement. Sie ist proportional zur
Wahrscheinlichkeit, dass sich ein Zweittumor an dieser Stelle manifestiert.

Obere Reihen: Photonen, untere Reihen: Protonen;

linke Spalten: linear-exponentielle Dosiswirkungsbeziehung,

rechte Spalten: plateauférmige Dosiswirkungsbeziehung
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Abbildung 4.55: Risikoverteilung fiir Sekundérmalignome im Fallbeispiel A fiir Pho-
tonen und Protonen bei unterschiedlichen Dosiswirkungsbeziehungen.

Farbcode: Anzahl mutierter Zellen in einem Volumenelement. Sie ist proportional zur
Wahrscheinlichkeit, dass sich ein Zweittumor an dieser Stelle manifestiert.

Obere Reihen: Photonen, untere Reihen: Protonen;

linke Spalten: linear-exponentielle Dosiswirkungsbeziehung,

rechte Spalten: plateauférmige Dosiswirkungsbeziehung
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In Abbildung 4.55 ist die rdumliche Dichteverteilung mutierter Zellen dargestellt.
Da die Anzahl mutierter Zellen direkt proportional zur Wahrscheinlichkeit der klini-
schen Manifestation eines sekundédren Lungenkarzinoms ist, reprasentiert diese Dar-
stellung die rdumliche Verteilung des sekundiren Lungenkrebsrisikos. Die oberen Rei-
hen stellen jeweils das mit dem Photonenplan verbundene Risiko dar, die unteren
Reihen jeweils das mit dem Protonenplan verbundene Risiko. In den linken Spalten
wurde mit einer linear-exponentiellen Dosiswirkungsbeziehung gerechnet, in den rech-
ten Spalten jeweils mit einer plateauférmig verlaufenden Dosiswirkungskurve. Der
Farbcode représentiert die Anzahl mutierter Zellen pro Volumenelement und stellt
somit die Wahrscheinlichkeit dar, mit der sich ein Zweittumor an einer bestimmten
Stelle in der Lunge manifestiert, vorausgesetzt die mutierten Zellen bleiben ortsfest.
In dieser Grafik wird der oben erwédhnte Unterschied zwischen den beiden Lungenflii-
geln bei einer einzelnen Dosisverteilung gut sichtbar. Es wird deutlich, dass bei den
Protonenplianen die kontralaterale Lunge nur ein geringes Zweittumorrisiko birgt. In
dieser Visualisierung wird die unterschiedliche Beriicksichtigung des Hochdosisareals
durch die beiden Dosiswirkungskurven und ihre Bedeutung fiir die Strahlentherapie
sehr anschaulich. In den linken Spalten ist das mit der linear-exponentiellen Dosis-
wirkungsbeziehung verbundene Absinken des Risikos mit hohen Dosen gut sichtbar,
wohingegen der mit der plateauférmig verlaufenden Dosiswirkungsbeziehung verbun-
dene Risikoséttigungswert in den rechten Spalten gut erkennbar ist. Insbesondere
in den Eintrittskanélen bei den Protonen ist diese Abhéngigkeit vom verwendeten
Dosiswirkungsmodell gut erkennbar. In allen Schnittebenen wird deutlich, dass das
Sekundéartumorrisiko vornehmlich in den Bereichen auftritt, die sich in den Bestrah-
lungsfeldern zuziiglich eines cs. 5 cm breiten Feldrandbereiches in cranio-caudaler
Richtung befinden. Die Breite des Randbereiches ist abhédngig von der Bestrahlungs-
technik (siehe Abbildung 4.56).
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Abbildung 4.56:

Linienprofil der Risikoverteilung entlang der gelben Linie im Fallbeispiel A.

Links ist die Risikoverteilung des Photonenplans mit linear exponentieller Dosiswir-
kungsbeziehung zu sehen. Im Diagramm rechts sind die Linienprofile fiir beide Dosis-
wirkungsbeziehungen und fiir beide Strahlenarten dargestellt.

Das Linienprofil in Abbildung 4.56 veranschaulicht die Unterschiede der Dosis-
wirkungsbeziehungen im Hochdosisbereich. Zwischen der Position 4 und 6 des Pro-
filverlaufs findet sich ein Hochdosisbereich. Das damit verbundene Sekundérmalig-
nomrisiko, welches proportional zur Anzahl mutierter Gewebezellen ist, ist bei einer
plateauférmigen Dosiswirkungsbeziehung im Maximum, bei der linear exponentiellen
Dosiswirkungskurve im Minimum. Das Linienprofil stellt die Abnahme des Risikos in
cranio-caudaler Richtung auflerhalb des bestrahlten Volumens dar. Sie hingt stark
von der verwendeten Strahlenart ab und fillt bei Protonen schneller ab als bei Pho-

tonen.

4.5.2 Fallbeispiel eines lateral gelegenen Zielvolumens

Das 43,1 ccm grofle Zielvolumen liegt im Fall des Patienten B lateral auflen im Mit-

telllappen der linken Lunge. Die Lage des Zielvolumens ist in Abbildung 3.12 dar-
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gestellt. Das Planungs-CT iiberdeckt den gesamten Thoraxbereich und die Lunge ist
als Risikoorgan vollstédndig erfasst. Der CT-Scanbereich beinhaltet ein Koérpervolu-
men von Vor = 18845 ¢m?. Das nicht im CT dargestellte Volumen belduft sich auf
Vaoor = 46575 em?. Es wurde fiir den klinisch applizierten Photonenplan und den
intensitdtsmodulierten Protonenplan die Aquivalentdosis OED dafiir berechnet, unab-
héingig vom Entstehungsorgan bzw. -ort einen soliden Zweittumor zu entwickeln. Die
Berechnung erfolgte sowohl fiir das linear-exponentielle als auch fiir die plateauférmig
verlaufende Dosiswirkungsbeziehung. Die Werte sind in Tabelle 4.18 zusammengestellt

sowie in Abbildung 4.57 grafisch dargestellt.

OEDcr OEDn,cr  OFEDiotar OEDyocr

OFEDprotonen
[Gy] [Gy] [Gy] OEDcr OEDphotonen
linear Photonen 0,226 0,028 0,254 0,12 0.224
exp. Protonen 0,055 0,002 0,057 0,04 ’
Photonen 0,281 0,028 0,309 0,10
Plateau 0,291
Protonen 0,088 0,002 0,09 0,02

Tabelle 4.20: Aquivalentdosis OED fiir solide Tumoren des Patienten B.
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Abbildung 4.57: Aquivalentdosis OED fiir alle soliden Tumoren im Fallbeispiel B.

In der grafischen Darstellung ist gut erkennbar, dass das Sekunddrmalignomrisiko
fiir die intensitdtsmodulierte Protonentherapie (IMPT) deutlich geringer ist, als fiir
den bestrahlten Photonenplan. Es betrédgt je nach Dosiswirkungsbeziehung nur etwa
22% bis 29% des mit dem Photonenplan verbundenen Risikos. Dies gilt fiir die bei-
den Dosiswirkungsbeziehungen und das Ergebnis kann dahingehend verallgemeinert
werden, dass es fiir die dazwischenliegende tatsédchliche Form der Dosiswirkungsbe-
ziehung ebenfalls Giiltigkeit besitzt. Bei Betrachtung der Zusammensetzung der OED
aus den Anteilen OEDct und OED T wird deutlich, dass der Hauptbeitrag zum
Sekundarmalignomrisiko innerhalb des CT-Scanbereiches liegt. Die mit einer geringen
Dosis bestrahlten Korperbereiche auflerhalb des CTs leisten einen in deutlich geringe-
rem Beitrag zum Zweitkrebsrisiko, der je nach Strahlenart und Dosiswirkungsmodell
zwischen 2% und 12% der OED¢r im CT-Scanbereich liegt.

In dem hier untersuchten Fall stellt die Lunge das Hauptrisikoorgan dar. Sie ist
strahlensensibel und erhélt auch auflerhalb des Zielvolumens nennenswerte Dosen, die
zu einem sekundiren Lungentumor fithren kénnen. Es wurde untersucht, ob die oben
festgestellten Ergebnisse auch giiltig bleiben fiir den Fall, dass die Lunge als einziges

Organ zum Sekundértumorrisiko beitrdgt und die Risikobeitrdge aller anderen Or-
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gane zu vernachldssigen sind. Dazu wurde die lungenspezifische OED separat fiir die
ipsilaterale und die kontralaterale Lunge, sowie fiir beide Lungen zusammen ermittelt,
jeweils fiir den Photonenplan, den Protonenplan und fiir beide Dosiswirkungsbezie-
hungen. Die Ergebnisse sind in in Tabelle 4.21¢ zusammengestellt und in Abbildung

4.58 grafisch veranschaulicht.

Lungentumore
Form Dosis- Photonen  Protonen
Lunge . %
Wirkungskurve [Gy] [Gy] Photonen
linear exponentiell 0,532 0,034 0,062
kontralateral
plateau 0,610 0,033 0,054
linear exponentiell 1,12 0,409 0,365
ipsilateral
plateau 1,998 0,887 0,444
linear exponentiell 0,800 0,205 0,256
gesamt
plateau 1,236 0,418 0,338

Tabelle 4.21: Aquivalentdosis OED fiir sekundére Lungentumore im Fallbeispiel B.

°Es ist zu beachten, dass die Zahlenwerte der OED von Tabelle 4.21 nicht mit denen der Ta-
belle 4.20 vergleichbar sind, da unterschiedliche Proportionalitdtsfaktoren EARg solide Tumoren DZW.

EAR(,Lunge zur Berechnung des Sekunddrmalignomrisikos herangezogen werden miissen.
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Abbildung 4.58:

Aquivalentdosis OED fiir sekundiire Lungentumore im Fallbeispiel B fiir Bestrahlungs-
plédne mit Photonen und Protonen (IMPT) sowie fiir verschiedene Dosiswirkungsbe-
ziehungen (plateauférmig und linear exponentiell), separiert nach Lungenfliigeln.

Das Gesamtergebnis fiir beide Lungen zusammen (in Abbildung 4.58 in rosa einge-
zeichnet) bestétigt das Ergebnis fiir solide Tumoren. Betrachtet man ausschliellich
das Risiko, einen sekundédren Lungenkrebs zu entwickeln, so betréigt es fiir die inten-
sitdtsmodulierte Protonentherapie (IMPT) je nach Dosiswirkungsbeziehung nur etwa

26% bis 34% des mit dem Photonenplan verbundenen Risikos.

Das Gesamtrisiko, einen sekundéren Lungenkrebs zu entwickeln ist unterschiedlich
auf die Lungenfliigel verteilt (Abbildung 4.59). Dies spiegelt sich auch in deutlichen
Unterschieden zwischen den Lungenfliigeln im Methodenvergleich (IMPT vs Photo-
nen) wieder. In der kontralateralen Lunge ist die Differenz zwischen Protonen und
Photonen besonders ausgeprigt (in Abbildung 4.58 in blau eingezeichnet). Hier er-
reicht das mit der Protonenbestrahlung verbundene Sekundirmalignomrisiko etwa 5%
(plateau) bis 6% (lin. exp.) des Photonenrisikos. In der ipsilateralen Lunge (in Ab-
bildung 4.58 in griin eingezeichnet) betragt der Unterschied zwischen Protonen und
Photonen 37% (lin. exp.) bis 44% (plateau).
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Auch ist zu beobachten, dass das Sekunddrmalignomrisiko, das mit einem ein-
zelnen Bestrahlungsplan verbunden ist, in beiden Lungefliigeln sehr unterschiedlich
ausgepragt ist. Fir die ipsilaterale Lunge bei den Photonen liegt das Risiko um das
3,3 fache (plateau) bzw. 2,1 fache (lin. exp.) hoher als fiir die kontralaterale Lunge.
Bei den Protonen ist der Unterschied zwischen den beiden Lungefliigeln noch stérker
ausgepragt: Der Unterschied betrdgt in diesem Fallbeispiel Faktor 12 fiir das linear

exponentielle bzw. 27 fiir das plateauférmige Dosiswirkungsmodell.

Dosiswirkung S Dosiswirkung
linear exponentiell "8 plateau

Photonen

(a) Transversal

Abbildung 4.59: Risikoverteilung fiir Sekunddrmalignome im Fallbeispiel B fiir Pho-
tonen und Protonen bei unterschiedlichen Dosiswirkungsbeziehungen.

Farbcode: Anzahl mutierter Zellen im Volumenelement. Sie ist proportional zur Wahr-
scheinlichkeit, dass sich ein Zweittumor an dieser Stelle manifestiert, vorausgesetzt,
die Zellen bleiben ortsfest.

Obere Reihen: Photonen,

untere Reihen: Protonen;

linke Spalten: linear-exponentielle Dosiswirkungsbeziehung,

rechte Spalten: plateauférmige Dosiswirkungsbeziehung
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Abbildung 4.59: Risikoverteilung fiir Sekunddrmalignome im Fallbeispiel B fiir Pho-
tonen und Protonen bei unterschiedlichen Dosiswirkungsbeziehungen.

Farbcode: Anzahl mutierter Zellen im Volumenelement. Sie ist proportional zur Wahr-
scheinlichkeit, dass sich ein Zweittumor an dieser Stelle manifestiert, vorausgesetzt,
die Zellen bleiben ortsfest.

Obere Reihen: Photonen,

untere Reihen: Protonen;

linke Spalten: linear-exponentielle Dosiswirkungsbeziehung,

rechte Spalten: plateauférmige Dosiswirkungsbeziehung
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In Abbildung 4.59 ist die rdumliche Dichteverteilung mutierter Zellen dargestellt.
Da die Anzahl mutierter Zellen direkt proportional zur Wahrscheinlichkeit der klini-
schen Manifestation eines sekundédren Lungenkarzinoms ist, reprasentiert diese Dar-
stellung die rdumliche Verteilung des sekundiren Lungenkrebsrisikos. Die oberen Rei-
hen stellen jeweils das mit dem Photonenplan verbundene Risiko dar, die unteren
Reihen jeweils das mit dem Protonenplan verbundene Risiko. In den linken Spalten
wurde mit einer linear-exponentiellen Dosiswirkungsbeziehung gerechnet, in den rech-
ten Spalten jeweils mit einer plateauférmig verlaufenden Dosiswirkungskurve. Der
Farbcode représentiert die Anzahl mutierter Zellen in einem Volumenelement. Sie
ist proportional zur Wahrscheinlichkeit, mit der sich ein Zweittumor an einer be-
stimmten Stelle in der Lunge manifestiert, vorausgesetzt, die Zellen bleiben ortsfest.
In dieser Grafik wird der oben erwdhnte Unterschied zwischen den beiden Lungen-
fliigeln bei einer einzelnen Dosisverteilung gut sichtbar. Es fallt auf, dass bei den
Protonenplianen die kontralaterale Lunge nur ein geringes Zweittumorrisiko birgt. In
dieser Visualisierung wird die unterschiedliche Beriicksichtigung des Hochdosisareals
durch die beiden Dosiswirkungskurven und ihre Bedeutung fiir die Strahlentherapie
sehr anschaulich. In den linken Spalten ist das mit der linear-exponentiellen Dosis-
wirkungsbeziehung verbundene Absinken des Risikos mit hohen Dosen gut sichtbar,
wohingegen der mit der plateauférmig verlaufenden Dosiswirkungsbeziehung verbun-
dene Risikoséttigungswert in den rechten Spalten gut erkennbar ist. Insbesondere
in den Eintrittskanélen bei den Protonen ist diese Abhéngigkeit vom verwendeten
Dosiswirkungsmodell gut erkennbar. In allen Schnittebenen wird deutlich, dass das
Sekundéartumorrisiko vornehmlich in den Bereichen auftritt, die sich in den Bestrah-
lungsfeldern zuziiglich eines cs. 5 cm breiten Feldrandbereiches in cranio-caudaler
Richtung befinden. Die Breite des Randbereiches ist abhédngig von der Bestrahlungs-
technik (siehe Abbildung 4.60).
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Abbildung 4.60:

Linienprofil der Risikoverteilung entlang der gelben Linie im Fallbeispiel B.

Links ist die Risikoverteilung des Photonenplans mit linear exponentieller Dosiswir-
kungsbeziehung dargestellt. Im Diagramm rechts sind die Linienprofile fiir beide Do-
siswirkungsbeziehungen und fiir beide Strahlenarten dargestellt.

Das Linienprofil in Abbildung 4.56 stellt die Unterschiede der Dosiswirkungsbe-
ziehungen im Hochdosisbereich auch noch einmal recht anschaulich dar. Zwischen der
Position 4 und 6 des Profilverlaufs findet sich ein Hochdosisbereich. Die dadurch ver-
ursachten Zellmutationen und somit das damit verbundene Sekundérmalignomrisiko
ist bei einer plateauférmigen Dosiswirkungsbeziehung im Maximum, bei der linear
exponentiellen Dosiswirkungskurve im Minimum. Im Linienprofil ist die Abnahme
des Risikos in cranio-caudaler Richtung auflerhalb des bestrahlten Volumens gut er-
kennbar. Sie héngt stark von der verwendeten Strahlenart ab und féllt bei Protonen

schneller ab als bei Photonen.

4.5.3 Gegeniiberstellung der Fallbeispiele

In beiden Fallbeispielen wurden Zielvolumina in der linken Lunge bestrahlt und das

damit verbundene Sekundarmalignomrisiko evaluiert. In diesem Abschnitt werden
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Ergebnisse des Methodenvergleichs zwischen Photonen und Protonen fiir die beiden
Fallbeispiele gegeniibergestellt. Tabelle 4.22 zeigt die Relationen der OEDp,otonen zur
OEDphotonen fiir beide Fallbeispiele sowohl fiir solide Tumoren insgesamt, als auch
speziell fiir die Lunge, die einerseits als Gesamtorgan, andererseits separat nach ipsi-
lateralem und kontralateralem Lungenfliigel betrachtet wird. Es wird deutlich, dass
das Sekundirmalignomrisiko fiir solide Tumoren insgesamt bei der Bestrahlung mit
Protonen in beiden Fallbeispielen zwischen 20% und 30% des Risikos bei der Be-
strahlung mit Photonen betriagt. Auch die Betrachtung der Lunge als mafigeblichem
Risikoorgan bestétigt diese Tendenz. Hier liegt das Risiko fiir einen sekundéren Lun-
gentumor durch die Protonenbestrahlung in beiden Fallbeispielen zwischen 23% und
35% im Vergleich zum Risiko durch Bestrahlung mit ultraharten Photonen. Die Ta-
belle zeigt sehr anschaulich, dass sich die gefundenen Ergebnisse auch getrennt nach
Lungenfliigeln in beiden Fallbeispielen jeweils bestétigen. Am ausgepragtesten ist der
Risikounterschied zwischen Protonen und Photonen in der kontralateralen Lunge,
wo in beiden Patientenbeispielen das Protonenrisiko nur unter einem Zehntel des mit
dem Photonenplan verbundenen Risikos liegt. In der ipsilateralen Lunge ist dieser Un-
terschied zwar nicht mehr so ausgepragt, jedoch noch sehr deutlich. Das Verhéltnis
der OEDs liegt zwischen 35% und 48%. Der Mittelwert zwischen linear exponentiell
und plateauférmiger Dosis - Wirkungsbeziehung représentiert in erster Naherung das
OED - Verhéltnis einer unbekannten Dosis - Wirkungskurve, die zwischen den beiden
(Extrem-) Werten der OED - Verhéltnisse der linear exponentiellen und der plateau-
féormigen Dosis - Wirkungsbeziehung liegt. IThr Fehler quantifiziert die mit der Dosis
- Wirkungsbeziehung verbundene Unsicherheit. Er betridgt bis zu 34% in den hier
untersuchten Beispielen. Zusammenfassend kann festgestellt werden, dass sich beide
Fallbeispiele in ihren Ergebnissen und Aussagen bestétigen unter Berucksichtigung

ihres Individualcharakters.

Tabelle 4.23 stellt die Anteile des Beitrags zur OED auflerhalb des CT Bereichs
im Vergleich zum Beitrag zur Gesamtéquivalenzdosis innerhalb des CT-Scans in der
Gegeniiberstellung der beiden Fallbeispiele dar. Es zeigt sich in beiden Féllen, dass der
Risikobeitrag aus den nicht CT gescannten Korperregionen deutlich niedriger ist im
Vergleich zur Kérperregion, die im CT Scan erfasst ist. Auch hier bestétigen sich beide
Fallbeispiele unter Beriicksichtigung ihres Individualcharakters in ihren Ergebnissen

und Aussagen.



SEKUNDARMALIGNOMRISIKEN IN DER ESRT

Form Dosis-

OFEDprotonen
OEDphotonen

Wirkungskurve Fallbeispiel A Fallbeispiel B

linear exponentiell 0,21 0,224
solide Tumoren

plateau 0,252 0,291

Mittelwert 0,231 +18% 0,258 + 26%
Lunge

linear exponentiell 0,094 0,062
kontralateral

plateau 0,071 0,054

Mittelwert 0,083 + 28% 0,057 &+ 14%
o linear exponentiell 0,355 0,365
ipsilateral

plateau 0,476 0,444

Mittelwert 0,416 + 29% 0,405 + 20%

linear exponentiell 0,237 0,256
gesamt

plateau 0,334 0,338

Mittelwert 0,286 + 34% 0,297 + 28%

Tabelle 4.22: OED - Verhéltnisse in Abhéngigkeit von der zugrunde gelegten Dosis -
Wirkungsbeziehung und vom Entstehungsort des Sekundartumors.
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ERGEBNISSE

OEDyocr
OEDcr
Form Dosis-
Wirkungskurve Fallbeispiel A Fallbeispiel B
Photonen 0,22 0,12
linear exponentiell
Protonen 0,10 0,04
Photonen 0,17 0,10
plateau
Protonen 0,07 0,02

Tabelle 4.23: Anteile des Beitrags zur OED auflerhalb des CT Bereichs im Vergleich
zum Beitrag zur Gesamtéiquivalenzdosis innerhalb des CT-Scans.

Es wurden neben der OED fiir solide Tumoren unabhéngig von ihrem priméren
Entstehungsort auch die OED fir Lungentumore evaluiert. Aufgrund der stark un-
terschiedlichen Dosisverteilungen in den Lungenfliigeln treten hier Unterschiede im
Risikoverhéltnis zu Tage. Das Ergebnis fiir die gesamte Lunge bestétigt das Ergebnis

fir alle soliden Tumoren.



Kapitel 5

Diskussion

Die Prézisionsbestrahlung der Lunge ist in vielfaltiger Hinsicht mit Herausforderun-
gen verbunden, die Verbesserungen provozieren. Die mit der Dichteinhomogenitét
der Thoraxregion verbundenen dosimetrischen Schwierigkeiten und die dadurch ver-
ursachten Dosisungenauigkeiten werden von der Beweglichkeit der Léasion iiberlagert.
Hinzu kommt die geringe Grofle des Zielvolumens. Aktuelle Bestrahlungsstrategien fiir
die Préazisionsbestrahlung kleinvolumiger Lungenlédsionen basieren auf der dreidimen-
sional konformalen Bestrahlungstechnik (3DCRT), bei der die Lésion aus mehreren
Einstrahlrichtungen mit offenen Feldern bestrahlt wird. Diese Technik ist dahinge-
hend optimiert, dass durch enge Feldbegrenzungen die Dosis im Zentralbereich des
Zielvolumens stark iiberhoht ist, ohne dass durch die Uberhséhung die Lungendosis
angehoben wird [48]. Die Dosisverschreibung erfolgt dabei auf die Minimumdosis des
Zielvolumens. Eine weitere Dosishomogenisierung im Zielvolumen auf dem hohen Ni-
veau des Zentralbereiches ist mit der SDCRT Methode nur zu Lasten der Lungendosis
moglich. Optimierungspotential fiir die Dosisverteilung im PTV bei gleichbleibender
oder verbesserter Lungendosis bietet die Anwendung intensitdtsmodulierter Strahlen-
therapie mit Photonen und mit Protonen. Sie stellt jedoch hohe Anforderungen an die
Dosisgenauigkeit, die in dieser Arbeit adressiert werden, indem Monte Carlo Codes
flr prézise Dosisberechnungen angewendet werden. Auch ist aufgrund der geringen
GroBle des Zielvolumens die Verwendung eines Multilamellenkollimators (MLC) mit
schmalen Lamellen erforderlich, der die notwendige Feinheit in der Intensitdtsmodu-
lation kleiner Felder ermdoglicht. Der in dieser Arbeit verwendete BeamModulator®

bietet mit 4 mm breiten Lamellen die notwendige Feinheit.
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Das Strahlerkopfmodell VSM, welches speziell fiir den Elekta SynergyS® mit Beam-
Modulator® entwickelt wurde, definiert den Phasenraum der Photonen, die mit dem
Monte Carlo Transportcode XVMC im Patienten simuliert werden (VSM/XVMC).
Es wurde anhand der Leitlinien von ESTRO, AAPM und TAEA [30, 56, 103] erfolg-
reich kommissioniert und validiert. Die Tiefendosisverliufe zeigen eine gute Uberein-
stimmung in Tiefen im und hinter dem Dosismaximum . Im Aufbaubereich sind die
absoluten Differenzen aufgrund des steilen Dosisgradienten grofler, sie liegen jedoch
innerhalb der Toleranzgrenze fiir diesen Bereich. Anhand der Tiefendosisverldufe ist
ersichtlich, dass das Energiespektrum der Photonen im VSM adédquat abgebildet wird.
Die Querprofile der kleinen Felder demonstrieren, dass die MLC - Durchlassstrahlung
und die Penumbren vom VSM gut modelliert werden. Die Querprofile der grofien
Felder zeigen, dass die Plateaus der Querprofile in allen Tiefen angemessen reprasen-
tiert werden. Die korrekte Modellierung von Strahlerkopfeffekten wie beispielsweise
das ,,Off - Axis - Softening® (ein weicheres Energiespektrum in den dufleren Feldberei-
chen) wird in den Querprofilen verschiedener Tiefen gut dargestellt. Auch die korrekte
Kalibration der Absolutdosis wurde erfolgreich validiert. Neben der Validierung an
offenen Feldern, wurde eine geometrisch einfache Anordnung aus neun gleichgewich-
teten quadratischen Feldsegmenten filmdosimetrisch validiert. Die Ubereinstimmung
der Querprofile auch im Bereich der Dosiseinbriiche an den Segmentgrenzen ist tiber-
zeugend. SchlieBlich wird die Genauigkeit des Monte Carlo Codes VSM/XVMC auch
in komplexen Anordnungen von Feldsegmenten am Beispiel von klinischen intensitéts-
modulierten HNO- Pldnen demonstriert, indem die Monte Carlo Rechnungen dieser
Pléne im homogenen Phantom mit den Validierungsmessungen verglichen wurden. Die
berechnete Absolutdosis stimmt innerhalb der Messgenauigkeit mit der gemessenen
Dosis iiberein. Die Ubereinstimmung der relativen Dosisverteilung in drei transversa-

len Ebenen liegt innerhalb von £2%.

Mit dem so kommissionierten VSM/XVMC steht fiir den SynergyS® Beschleu-
niger ein hochpréazises Monte Carlo Tool zur Verfiigung, welches einerseits als eigen-
stdndiges Bestrahlungsplanungssystem mit bestmoglicher Dosisgenauigkeit verwendet
werden kann und welches andererseits fiir die dosimetrische Verifikation klinischer
IMRT Pléne durch unabhingige Rechnung eingesetzt werden kann. Im Vergleich zu
anderen Verifikationsmethoden ist die IMRT Verifikation mit Monte Carlo deutlich

schneller und préziser, hat jedoch auch den Nachteil, dass die Gesamtkette, beginnend
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bei der Dateniibertragung vom CT an das Planungssystem, weiter an das ,,Record and
Verify“ System und weiter an den Beschleuniger nicht in der Verifikation enthalten ist
und separat iiberpriift werden muss. Mit der Monte Carlo Methode kénnen Dichtein-
homogenitéten im Patienten bei der Verifikation beriicksichtigt werden, so dass die
Auswirkungen der Limitationen des Dosisalgorithmus in der Verifikation enthalten
sind. Diese Moglichkeit besteht bei der messtechnischen Verifikation im homogenen
Phantom nicht. Es zeigt sich am Beispiel der HNO Patienten, dass dies in Koérperre-
gionen mit ausgepragten Inhomogenitéiten (Luft, Knochen, Weichteilgewebe) erforder-
lich ist und eine Verifikation im homogenen IMRT Phantom Abweichungen zwischen
geplanter und im Patienten applizierter Dosis nicht zuverlédssig aufdeckt. Werden Do-
sisabweichungen in der Patientengeometrie gefunden, besteht die Moglichkeit, diese
rdumlich im Patienten zuzuordnen und differenzierter zu betrachten, insbesondere
auch hinsichtlich ihrer Auswirkung auf DVH Werte von interessierenden Strukturen
oder einer Ursachenanalyse. Die IMRT Verifikation unter Beriicksichtigung von Hete-
rogenitdten im Patienten wurde vorgestellt und erfolgreich umgesetzt. Es zeigte sich,
dass trotz guter Ubereinstimmung der Pencil Beam Rechnung im homogenen Phan-
tom mit den Verifikationsmessungen im Toleranzbereich von 42% Abweichungen in
der mittleren Zielvolumendosis im Patienten von bis zu 3,6% aufgetreten sind. Die
Untersuchung potentieller Ursachen fiir Dosisabweichungen auf GesetzmaBigkeiten
wurde fiir die hier untersuchte Fallgruppe erfolgreich durchgefiihrt und es konnte ge-
zeigt werden, dass die Dosisabweichungen durch die individuelle Kombination aus den
irregulédr geformten Feldsegmenten und den patientenspezifischen Dichteverhéltnissen

verursacht werden und nicht anhand bestimmter Parameter vorhersagbar sind.

Bislang konnte das dedizierte VSM/XVMC noch nicht in den Quellcode fiir die di-
rekte Monte Carlo Optimierung DMCO eingebunden werden. Um die DMCO Planung
fiir den SynergyS® mit BeamModulator® dennoch durchfithren zu kénnen, wird fiir
die Berechnung des inversen Monte Carlo Kernels das Strahlerkopfmodell VEFM mit
dem Transportcode XVMC verwendet . Dazu wird das VEFM mit den MLC Para-
metern dieses Beschleunigers konfiguriert (VEFMypm, /XVMC) und erfolgreich kom-
missioniert und validiert. Obwohl alle von ESTRO [56] geforderten Toleranzkriterien
eingehalten werden, zeigten sich geringfiigige Abweichungen in der Modellierung des
Strahlerkopfes im Querprofil senkrecht zur Lamellenbewegung, was zu systematischen

Fehlern in der Dosisberechnung und damit zu Konvergenzfehlern in in der Optimie-
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rung fithren kann. Daher wird im Anschluss an die VEFM basierte DMCO eine finale
Dosiskalkulation mit dem hochprézisen VSM Quellenmodell durchgefithrt und die
Dosisverteilung des gefundenen Optimums mit besserer Genauigkeit nachgerechnet.
Die Groflenordnung des Konvergenzfehlers kann mangels Kenntnis des ,wahren“ Op-
timums nicht abgeschitzt werden. Jeraj diskutiert in seiner Veroffentlichung [40], dass
die klinische Relevanz von Konvergenzfehlern durch eine finale Dosisberechnung abge-
mildert werden kann und dass der Konvergenzfehler als irrelevant betrachtet werden
kann, wenn der prézise nachberechnete Plan klinisch akzeptabel ist. Als Indikator
fiir die Relevanz des systematischen und des Konvergenzfehlers in der DMCO wurde
hier im jeweiligen Kasus ein DVH Vergleich der Dosisverteilungen vor und nach der

finalen Dosiskalkulation herangezogen.

In 8 von 36 hier untersuchten Féllen in der Lunge waren deutlich sichtbare DVH
Abweichungen auftreten, die die Planqualitét erkennbar degradierten. Eine Strategie,
dieses Problem zu umgehen war, eine vollig neue Optimierung mit gednderten Start-
parametern. Auf diese Weise traten nach der finalen Dosiskalkulation keine grofien
DVH Abweichungen mehr auf. Hintergrund ist die Annahme, dass verschiedene Flu-
enzverteilungen zu einer nahezu gleichen Dosisverteilung fithren und der Suchraum
quasi entartet ist. Durch die Vorgabe abweichender Startparameter kann der Optimi-
zer im Suchraum zu einer anderen Losung aus dem Entartungsraum gefithrt werden
[34]. Die Verwendbarkeit des VEFM Kopfmodells fiir die DMCO am SynergyS® mit

anschlieBender hochpréziser Dosisberechnung wurde erfolgreich demonstriert.

Da Monte Carlo Algorithmen noch nicht standardméfig in den Kliniken und
Strahlentherapien vorhanden sind, wurde untersucht, ob neben Monte Carlo auch
der Collapsed Cone Algorithmus den hohen planerischen Anforderungen in der ste-
reotaktischen Lungenplanung gentigt. In einer fritheren Studie wurde bereits gezeigt,
dass die mit dem Pencil Beam Algorithmus berechnete Dosis in der Lungenplanung
mit Unsicherheiten behaftet ist [42] und es wurde fiir eine ausreichend genaue Pla-
nung mindestens der Collapsed Cone Algorithmus fiir die Lungentumore gefordert
[66]. In dieser Arbeit stellte sich heraus, dass der Collapsed Cone die Zielvolumen-
dosis in der 3DCRT Lungenplanung systematisch unterschitzt um 1% bis 8% der
verschriebenen Gesamtdosis, wobei die Abweichung im Mittel der hier untersuchten
Plane 2,5% betrug. Dieses Ergebnis ist interessant, da der Pencil Beam Algorithmus,

der bekannte Limitationen in der Berticksichtigung lateraler Heterogenitaten hat, die
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Dosis im Zielvolumen tendenziell dberschétzt [23]. Die Bedeutung des Dosisberech-
nungsalgorithmus wird aktuell von mehreren Gruppen betont [1, 28, 70, 91, 104]. Fiir
Planungsaufgaben mit hochsten Genauigkeitsanspriichen in heterogenen Koérperbe-
reichen wie der Lunge kann daher die Verwendung von Monte Carlo Simulationen

empfohlen werden.

Die heute verwendeten Bestrahlungskonzepte in der Lungenstereotaxie basieren in
modifizierter Form auf dem Konzept von Lax und Blomgren [12, 47, 49], bei der die L&-
sion aus mehreren Einstrahlrichtungen mit offenen Feldern bestrahlt wird (3DCRT).
Diese Technik ist dahingehend optimiert, dass durch enge Feldbegrenzungen die Dosis
im Zentralbereich des Zielvolumens stark iiberhoht ist, ohne dass durch diese Uberho-
hung die Lungendosis angehoben wird [48]. Die Dosisverschreibung erfolgt dabei auf
das Minimum der Zielvolumendosis. Eine schematische Darstellung eines Querprofils
dieser Dosisverteilung ist in Abbildung 1.2 dargestellt. Hintergrund dieses Konzepts
war eine gesteigerte Tumorkontrollwahrscheinlichkeit bei gleichbleibender Nebenwir-
kungsrate, wenn im Tumorzentrum weniger strahlensensible hypoxische Areale auf-
treten. Die Nebenwirkungsrate korreliert mit der Dosisbelastung in der Lunge. Eine
weitere Dosisoptimierung im Zielvolumen mit der SDCRT Methode ist nur mit einer

hoheren Lungendosis moglich.

Eine Weiterentwicklung des Behandlungskonzeptes zur Verbesserung des Thera-
pieerfolges und /oder Verringerung der Nebenwirkungen kann mit intensitatsmodulier-
ter Strahlentherapie mit Photonen und mit Protonen dargestellt werden. Die schema-
tische Darstellung eines optimierten Dosisquerprofils sind in Abbildung 1.3 dargestellt.
Die Dosishomogenisierung auf dem hohen Niveau der Zentralbereichsdosis kann die
Tumorkontrollwahrscheinlichkeit in den Féllen steigern, in denen sich die Unterschiede
in der Strahlensensibilitdt zwischen Zentral- und Randbereich nicht so grof3 darstel-
len, wie sie dem derzeitigen Konzept zugrunde liegen. Dies ist fiir bestimmte Tumor-
und Metastasenzelltypen der Fall und ist Gegenstand aktueller Forschung. Aber auch
durch Einfluss von Chemotherapeutika kann die Radiosensitivitdt des Tumors insge-
samt verdndert werden, so dass sich die strahlenunempfindlicheren Tumorzellen nicht
notwendigerweise nur im Zentralbereich befinden. Diese Situation tritt auch immer
dann auf, wenn die Verteilung hypoxischer Areale nicht auf das Tumorzentrum be-
schrankt ist, wenn sich aufgrund der Beweglichkeit der Léasion hypoxische Areale in die

niedriger dosierten Randbereiche bewegen, oder wenn sich das Oxygenierungsschema
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unter der Strahlentherapie verdndert. Da im Individualfall die rdumliche Verteilung
der Radisensitivitdt der Tumorzellen in der zu behandelnden Lungenlédsion mit hohen
Unsicherheiten behaftet ist, stellt die Dosishomogenisierung auf dem hohen Niveau
des Zentralbereiches insgesamt eine Verbesserung der Hochprézisionsstrahlentherapie

der Lunge dar.

Es konnte in einer Voruntersuchung an einem Lungenphantom einfacher Geometrie
gezeigt werden, dass durch Felder mit Kanteniiberhéhung der Fluenz im Feldrand-
bereich an der Gewebegrenze statt eines Dosisabfalls auf 85% eine Dosistiberhohung
auf 103%, zusammen mit einem steileren Dosisabfall im Niedrigdosisbereich, erzielt
werden kann (penumbra sharpening, siehe [14]). Die Ubertragung dieser simplen Kan-
teniiberhohung auf komplexe Patientensituationen fithrt nicht auf direktem Weg zum
Ziel und eine rechnergestiitzte Optimierung der Intensitdtsmodulation ist erforder-
lich. Es wird gezeigt, dass in Patientenpldnen mit DMCO und IMPT bei gleich-
bleibender Dosis im Zentralbereich (GTV) und gleichbleibender Nebenwirkungsrate
(Lungendosis) die Dosis im Randbereich des PTV gesteigert werden kann und so die
Zielvolumendosis homogenisiert werden kann (vergl. Abbildung 1.3). Aufgrund des
Zusammenhangs zwischen Dosis und Tumorkontrollwahrscheinlichkeit fithrt dies zu
einer potentiell héheren Tumorkontrollwahrscheinlichkeit in den Féllen, in denen die
strahlenbiologischen Annahmen, die dem Laxmodell unterliegen, nicht in dieser ausge-
priagten Form zutreffen und die Strahlensensibilitdt an den Tumorrédndern gegeniiber
dem Zentralbereich nicht erhéht ist. Auch stellt diese Dosisverteilung eine Verbesse-
rung in Fallen dar, in denen mit der bisherigen 3DCRT Technik Unterdosierungen in
den Tumorrandbereichen auftraten aufgrund der Tumorbeweglichkeit in Kombination

mit dosimetrischen Effekten an der Gewebegrenze zwischen Tumor und Lunge.

Die Optimierung der Intensitdtsmodulation der Photonenfelder wurde mit der di-
rekten Monte Carlo Optimierung DMCO durchgefiihrt [15]. Die DMCO berticksichtigt
die hohe Genauigkeit der Monte Carlo Dosisberechnung bereits in der Optimierung
und minimiert auf diese Weise Konvergenzfehler methodenimmanent. Sie umgeht die
Fluenzoptimierung und optimiert direkt mit stochastischen Methoden die Segment-
offnungen, indem der zu variierende Parameter auf die Lamellenposition des MLC be-
schrankt wird. Dadurch entféllt die bei der klassischen Fluenzoptimierung notwendige
Segmentierung und die damit verbundene Verschlechterung des Bestrahlungsplans so-

wie die damit einhergehende Reoptimierung [75]. In dieser Arbeit wird gezeigt, dass
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es mit DMCO gelingt, die PTV Abdeckung zu verbessern bei etwa gleichbleibender
Lungenbelastung. In den Dosisvolumenhistogrammen des Fallbeispiels ist ein Dosis-
vorteil im GTV, einem Teilvolumen des PTV, nur geringfiigig erkennbar, was darauf
hindeutet, dass die Randbereiche des PTV durch die Intensitdtsmodulation mehr Do-
sis erhalten und die Dosis im Zentralbereich, dem GTV, konstant bleibt. Durch den
Konzeptwechsel von 3DCRT zur IMRT mit DMCO kann in dem hier vorgestellten
Fallbeispiel der DVH - Dosisabfall von Dgs auf D5 um 9% im PTV und um 4% im
GTYV reduziert werden.

Der verbesserten Planqualitdt des IMRT Plans steht die geringere Robustheit ge-
gen intrafraktionelle Beweglichkeit des Tumors bei der Dosisapplikation entgegen.
Damit die nominal bessere Planqualitdt auch in einer real besseren Dosisverteilung
resultiert, muss diese Problematik adressiert werden. Hierzu stehen prinzipiell die in
Kapitel 2.1.3 aufgefiihrten Methoden zur Verfiigung. Die Problematik der intrafrak-
tionellen Tumorbeweglichkeit ist nicht auf die intensitdtsmodulierte Bestrahlung mit
Photonen (IMRT) beschrénkt, sondern gilt in gleicher bzw. schirferer Form auch fiir
die intensitdtsmodulierte Bestrahlung mit Protonen (IMPT) [69]. Der Grund hierfiir
liegt darin, dass in der IMRT kleine Feldsegmente sequentiell abgestrahlt werden,
mit denen jeweils nur ein Teil des Zielvolumens abgedeckt wird. Bewegt sich das
Tumorvolumen wéhrend der Bestrahlung kann es zu Dosisiiberh6hungen und Un-
terdosierungen in Teilvolumina des Tumors kommen, wenn sich diese haufiger oder
seltener im Strahlengang befinden, als geplant. Dieser Effekt ist beim Voxelscanning
mit Protonen noch ausgeprégter, da das gleichzeitig durch den Nadelstrahl bestrahl-
te Tumorvolumen Kkleiner ist, als in der IMRT. Hinzu kommt bei den Protonen die
Veranderung der Reichweite, wenn sich der Tumor bewegt und der Protonenstrahl
durch und entlang wechselnder Gewebedichten verlduft. Auch bereits ohne den Ein-
fluss der Beweglichkeit sind Unsicherheiten in der Reichweite in der Planung zusétzlich
zu berticksichtigen [72, 100]. Dichteverdnderungen entlang des Strahlpfades fiihren zu
einer Verschiebung des Bragg - Peaks bzw. zu seiner longitudinalen Verbreiterung,
wenn Teilbereiche des Nadelstrahls unterschiedliche radiologische Weglédngen durch-
laufen (vergl. Abbildung 1.5). In beiden Féllen &ndert sich die Dosisdeposition [52, 51].
Um einer durch diese Effekte verursachte Plandegradation zu begegnen, muss diese
Problematik im Planungsprozess adressiert werden. Eine zukiunftig vielversprechen-
de Strategie konnte darin bestehen, der Tumorbewegung mit dem Strahl zu folgen

(Tumortracking) [21, 89, 102], vor dessen klinischer Implementierung jedoch noch
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Entwicklungs- und Forschungsarbeit zu leisten ist. Es ist denkbar, Tumortracking

mit und ohne online Bildgebung sowie mit und ohne Atemtriggerung zu realisieren.

Eine Untersuchung der iiber einen Atemzyklus akkumulierten Dosis im Vergleich
zu der auf einem statischen CT optimierten Dosisverteilung wurde von Sikora et
al. [91] fiir die Photonen vorgestellt. Dabei wurden am Beispiel eines Patienten auf
drei verschiedenen statischen Patientenmodellen IMRT Pléne fiir eine kleinvolumi-
ge Lungenlédsion erstellt, die gegen die 4D - akkumulierte Dosis verglichen wurden.
Der Vergleich zeigte, dass die auf statischen CTs mit Monte Carlo optimierten PI&-
ne die Zielvolumendosis in der 4D - Dosisakkumulation unterschétzten, wobei die
Risikoorgandosen sich nicht unterschieden. Die Lungenplanung auf einem statischen
CT Datensatz wird damit als sicher angesehen. Im Rahmen der Untersuchung wurde
die Monte Carlo simulierte Dosisverteilung im statischen Lungenphantom filmdosi-
metrisch verifiziert und lieferte gute Ubereinstimmungen. Die Untersuchung bestétigt
fiir die Photonenplanung kleinvolumiger Lungentumore die Genauigkeit der Monte
Carlo basierten Optimierung auf einem statischen CT - Datensatz und untestiitzt
somit die Vorgehensweise in dieser Arbeit. Die in dieser Studie ebenfalls untersuchte
Verwendung des fsPB Algorithmus in der Optimierung kann den Plan- und Genau-

igkeitsanforderungen nicht gerecht werden.

Eine Moglichkeit parallel zu den in Kapitel 2.1.3 genannten Strategien die planim-
manente Robustheit in der Protonentherapie zu verbessern, ist die Optimierung der
Einstrahlrichtungen, die das Durchstrahlen von Gewebeinhomogenitdten minimiert.
Die von Moravek et al. veroffentlichte Beam - Angle - Optimization [61] wurde fiir
die Lungenplanung modifiziert und adaptiert. Statt der wasserdquivalenten Weglénge
wird fur die Durchstrahlung gesunden Lungengewebes wegen seiner geringen Dichte
die geometrische Weglédnge beriicksichtigt. Der erlaubte Einstrahlwinkelbereich kann
vom Nutzer frei gewéhlt werden, um die kontralaterale Lunge zu schonen. Und auf
die Skalierung der Bestrafungsfaktoren mit der inversen Voxelzahl der Lungenfliigel
wird verzichtet, um Verzerrungen des Optimierungsergebnisses durch die Volumina
zu vermeiden. Die implementierte Zielfunktion penalisiert Strahlpfade mit longitudi-
nal und lateral stark variierender Dichteverteilung. Aufgrund der Abhéngigkeit der
Reichweite von der radiologischen Weglidnge sind auch sich langsam &dndernde Ein-
flussfaktoren auf die Weglidnge wie beispielsweise Gewichtsverlust oder -zunahme des

Patienten wihrend der Therapie zu beachten [5]. Mehrere Gruppen haben Methoden
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untersucht, um den Parameter ,Robustheit“ durch die Optimierung der Spotgewich-
te zu berticksichtigen. Die Vorschlédge zielen auf die Erhohung der Planrobustheit bei
gegebenen Reichweitenunsicherheiten ab, indem die Spotgewichte geschickt bestimmt
werden. Sie unterscheiden sich fundamental von der hier vorgestellten Reduktion der
Unsicherheiten selbst.

Ein probabilistischer Ansatz wurde von Unkelbach et al. vorgeschlagen [100]. Dabei
wird die Reichweite des Nadelstrahls als Zufallsvariable betrachtet, wodurch in der
Folge die Dosisdeposition und der Wert der Optimierungsfunktion ebenfalls Zufalls-
variablen werden. Die Optimierung erfolgt dann auf den Erwartungswert der Opti-
mierungsfunktion. Alternativ wird eine ,robuste* Optimierung vorgeschlagen. Dabei
wird die Reichweite innerhalb eines bestimmten Intervalles variiert und die gréfite
Abweichung der verschriebenen von der geplanten Dosisverteilung minimiert. Eine
sworst case“ Optimierung wurde von Pflugfelder et al. [72] vorgeschlagen. Dabei wird
aus den verschiedenen Realisierungsméglichkeiten der Reichweitenunsicherheiten ei-
ne ,schlechteste Dosisverteilung® ermittelt und mit Hilfe des Optimierers ein Plan
gesucht, der bei allen Realisierungsmoglichkeiten eine klinisch akzeptable Dosisvertei-
lung liefert. Das Konzept der schlechtesten Dosisverteilung basiert auf dem Vorschlag
von Lomax [53]. Es werden mehrere Dosisverteilungen zu einer einzigen zusammen-
gefasst, wobei Voxeln im Zielvolumen jeweils der kleinste Dosiswert zugewiesen wird,
und Voxeln auflerhalb des Zielvolumens jeweils der grofite Dosiswert aller Dosisver-
teilungen. Diese unphysikalische Dosisverteilung kann als untere Grenze fiir die Plan-

qualitdt angesehen werden.

Da in dieser Arbeit Methoden vorgestellt und prinzipielle Unterschiede im Ver-
gleich zu Photonen aufgezeigt werden, wird davon ausgegangen, dass die in Kapitel
2.1.3 genannten Strategien zur Bestrahlung beweglicher Tumoren effektiv umgesetzt
werden und die Dosisverteilung wie geplant appliziert werden kann. In der Praxis
ist dies vor der klinischen Applikation eines Protonenplans im Thoraxbereich durch
Evaluation mit Hilfe eines 4D Datensatzes und ggf. Messungen im beweglichen Phan-
tom sicherzustellen. Prinzipiell besteht fiir einen robusten Plan, bei dem Unterdosie-
rungen des Zielvolumens vermieden werden sollen, eine direkte Korrelation zwischen
Beweglichkeit des Zielvolumens und Dosisbelastung des Normalgewebes. Je grofler die
Beweglichkeit des Tumors, desto grofer ist das Planungszielvolumen und desto mehr

Normalgewebe liegt im bestrahlten Volumen. Daher ist es sinnvoll, die Beweglich-
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keit durch geeignete Mafinahmen zu beschrénken, wie sie beispielhaft in Kapitel 2.1.3

dargestellt sind, um so das Planungszielvolumen sinnvoll zu begrenzen.

Die planimmanente Robustheit kann durch eine angepasste Strategie beziiglich
der Spotplatzierungen verbessert werden. Die Variation der Spotgewichte féllt gerin-
ger aus, wenn alle zur Verfligung stehenden Spotpositionen im PTV aus allen Ein-
strahlrichtungen bestrahlt werden. Lomax fithrte aus, dass eine geringe Variation der
Spotgewichte die Sensitivitdt beziiglich der Zielvolumenbeweglichkeit positiv beein-
flussen kann [51]. Indem alle Spotpositionen aus allen Einstrahlrichtungen bestrahlt
werden, wird in Kauf genommen, dass ein Teil der Spots Wege mit héherer Dichte-
heterogenitét durchlaufen hat, als es bei einer Spotplatzierungs - Strategie der Fall
ware, bei dem jeder Gitterplatz nur aus einer, ndmlich der giinstigsten, Einstrahl-
richtung bestrahlt wird. Es zeigte sich, dass die letztere Option mit einer grofieren
Variabilitdt der Spotgewichte einhergeht und somit zwar robuster gegeniiber Gewe-
beheterogenitéten ist, jedoch gleichzeitig sensibler gegeniiber der Targetbeweglichkeit
ist. Die Standardabweichung der Spotgewichte von ihrem Mittelwert betrdgt im ers-
ten Fall 0,95 arb. unit, im zweiten Fall 4,7 arb. unit. Durch eine zuféllige Auswahl
der in die Planoptimierung einbezogenen Spots nimmt die Standardabweichung einen
Wert dazwischen, 2,0 arb. unit, ein. Die Spotplatzierungsstrategie sollte fir die Pro-
tonenplanung individuell fiir den Patienten je nach Tumorlage und -beweglichkeit
bewertet werden. Verallgemeinernd und vereinfachend kann behauptet werden, dass
die Bestrahlung aller Spotpositionen aus allen Einstrahlrichtungen immer dann zu be-
vorzugen ist, wenn die Beweglichkeit des Zielvolumens grofier Aufmerksamkeit bedarf,
wie bei den hier untersuchten Lungenfillen, und dass die Spots aus der jeweils giins-
tigsten Einstrahlrichtung bestrahlt werden, wenn Gewebeheterogenititen entlang und
benachbart der Strahlpfade dominant zu beriicksichtigen sind und die Beweglichkeit
des Zielvolumens von untergeordneter Bedeutung ist, wie es hdufig in HNO Féllen zu
finden ist [61].

Die Varianz der Spotgewichte ist abhingig von der gewihlten Gitterform, mit
der die Spots positioniert werden. In einem hexagonal primitiven Gitter werden zwei
Spots pro Elementarzelle platziert, deren Volumen das etwa 3,7 fache einer kubischen
Elementarzelle mit gleicher Kantenlédnge aufweist. Bei gleichem Spotabstand werden
so im hexagonalen Gitter weniger Spotpositionen angesteuert, als in der kubischen

Gitterform. Die Spotgewichtungen im hexagonalen Gitter weisen eine groflere Vari-
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anz auf, als im kubischen Gitter. Die hier durchgefithrten Untersuchungen weisen im
hexagonalen Gitter eine Standardabweichung von 0,95 arb. unit und im kubischen

Gitter eine Standardabweichung von 1,98 arb. unit auf.

Fir das kubische Gitter wurde auch der Einfluss der Spotabstinde und somit der
Anzahl der Spots auf die planimmanente Reduzierung von Unsicherheiten untersucht.
Die dichtere Platzierung der Spots und die damit einhergehende potentiell hohere
Konformitéat der Dosis an des Zielvolumen resultieren in einer grofleren Variabilitét
der Spotgewichte und dariiber in einer geringeren planimmanenten Robustheit. Die
Standardabweichung des 3mm Grids betrégt 0,95 arb. unit, wohingegen sie bei dem
1,5mm Grid 2,3 arb. unit betragt. Die Auswirkungen der Spotabstéinde auf die Konfor-
mitédt um das Zielvolumen und den lateralen Dosisabfall wurde von Badumer untersucht
[10]. Analog zu den Ergebnissen dieser Arbeit kam Béumer zu dem Schluss, dass mit
einer engmaschigen Spotplatzierung Diskretisierungseffekte minimiert werden kénnen

und eine bessere Konformitit der Dosis an das Zielvolumen erreicht werden kann.

Aus den durchgefiihrten Untersuchungen kann als Empfehlung fiir die planimma-
nente Reduktion von Unsicherheiten abgeleitet werden, dass es fiir die Préazisionsbe-
strahlung kleinvolumiger Lungenlédsionen sinnvoll ist, die Spotpositionen in kubischer
Gitterform im Abstand einiger Millimeter (hier 3 mm) festzulegen und alle Spotpo-
sitionen aus allen Einstrahlrichtungen anzusteuern und in die Optimierung einzube-

ziehen.

Es wurde anhand zweier Fallbeispiele mit unterschiedlicher Lage des Zielvolumens
die dosimetrische Uberlegenheit der Protonenpline gegeniiber den Photonenplinen
fir die stereotaktische Lungenbestrahlung demonstriert. In beiden Féllen konnte der
DVH - Dosisabfall von Dgs auf D5 um 10% bis 12 % in den Zielvolumina PTV und
GTYV gesenkt werden. Gleichzeitig wurde im DVH das Volumen der ipsilateralen Lun-
ge im Niedrigdosisbereich substantiell auf unter 10% des Lungenvolumens gesenkt, die
kontralatrerale Lunge wurde vollstdndig geschont. Die extremen Unterschiede in der
Dosisverteilung sind versténdlich, da es sich bei den Protonen um geladene Teilchen
mit einer endlichen Reichweite in Materie handelt. Die Protonen bieten aufgrund die-
ser physikalischen Eigenschaft die Option eines steilen Dosisabfalls am distalen Rand
des Zielvolumens und die daraus resultierende Schonung des gesunden Gewebes. Mit

dieser Bestrahlungstechnik besteht die Moglichkeit, Normalgewebe besser zu schonen.
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Eine klinische Vergleichsuntersuchung von Protonen und Photonen in der Bestrah-
lung lokal fortgeschrittener nicht kleinzelliger Lungenkarzinome (NSCLC) wurde von
Komaki et al. [43] vorgestellt. Dabei wurden im Zeitraum von 2003 bis 2008 insge-
samt 128 Patienten mit NSCLC in Kombination mit Chemotherapie bestrahlt. Etwa
die Hélfte der Patienten wurde mit Protonen konventionell in Doppelstreutechnik
bestrahlt, die andere Hélfte mit intensitdtsmodulierter Photonentherapie. Die Pati-
enten wurde im Median 15,2 Monate beobachtet und Nebenwirkungen entsprechend
der Common Terminology Criteria fiir Adverse Events (version 3.0) eingestuft. Die
Nachuntersuchungen bestétigten, dass die bessere Dosisschonung von Risikoorganen

bei den Protonen zu geringeren Nebenwirkungen bei Oesophagus und Lunge fiihrt.

Neben dem distalen Dosisabfall verfiigen die Protonen aufgrund des geringen Ener-
gieiibertrags auf Sekundérelektronen und der damit verbundenen geringen Reichwei-
te derselben, tiber das Potential, auch lateral steiler abzufallen als die Photonen.
Der Reichweitenunterschied der Sekundérelektronen wird durch die geringe Dichte
des Lungengewebes verstéirkt. Die laterale Penumbra ist jedoch neben den physikali-
schen Wechselwirkungen im Patienten auch von geritespezifischen Charakteristika des
Strahlerkopfes bzw. der Strahlfiihrung abhéngig. In den hier vorgestellten Vergleich
zwischen dem Primus® Beschleuniger mit 6 MV Photonen und einem Protonenna-
delstrahl mit gaufiférmiger Intensitétsverteilung und 5 mm Strahlquerschnitt war die
Penumbra der Protonen in den beiden Fallbeispielen aufgrund der unterschiedlichen
Reichweite der Sekundérelektronen mit 8 mm bzw. 8,9 mm signifikant geringer als
die der Photonen mit 13 mm bzw. mit 11,6 mm. Obwohl sich die klinischen Linearbe-
schleuniger am Markt in ihrem Strahlerkopfdesign zum Teil deutlich unterscheiden,
liegen die gemessenen Penumbren energie- und tiefenabhéngig im Wesentlichen in der
gleichen Groflenordnung, so dass eine Verallgemeinerung dieses Ergebnisses auf andere
Lincas statthaft ist. Eine geringere Penumbra bietet die Moglichkeit, den Hochdosis-
bereich im Risikoorgan Lunge zu verringern. Inwieweit dieses Potential im Einzelfall
realisiert wird, hingt auch von weiteren Planparametern ab, denn durch Superpositi-
onseffekte und hohe Dosen an anderer Stelle kann diese Reduktion wieder kompensiert

werden.

Die sich deutlich unterscheidende Dosisverteilung auflerhalb des Zielvolumens zwi-
schen Protonen und Photonen legt nahe, dies auf seine Auswirkungen hinsichtlich des

Sekundarmalignomrisikos zu untersuchen, da die Anzahl der Langzeitiiberlebenden
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strahlenbehandelten Tumorpatienten kontinuierlich zunimmt und sich in dieser Zeit
ein Sekundédrtumor manifestieren kann. Der BEIR VII Report [97] geht von einer
Latenzzeit von etwa 5 Jahren fiir einen soliden Tumor und von etwa 2 Jahren fiir
Leukdmien aus. Anhand von Studien wurde gezeigt, dass das Risiko, in den ersten 25
Jahren nach einer Strahlentherapie einen Sekundartumor zu entwickeln bis zu 25%
ausmacht [9, 32, 63]. Das OED Konzept von U. Schneider ist hervorragend dafiir
geeignet, das Sekundédrmalignomrisiko verschiedener Bestrahlungsmethoden mitein-
ander zu vergleichen, da es die Moglichkeit bietet, durch den alleinigen Vergleich
der OEDs die mit dem absoluten Sekundédrmalignomrisiko behaftete Unsicherheit zu
eliminieren [84]. Es bleibt hingegen die Unsicherheit der Dosiswirkungsbeziehung,
die mangels gesicherter Erkenntnisse zur Zeit noch nicht genauer formuliert werden
kann. Krebsinduktionsraten fiir Dosen bis hin zu etwa 4 Gy kénnen auf der Basis der
Atombombeniiberlebenden als gesichert angesehen werden [33, 36, 97], wohingegen
die Dosiswirkungsbeziehung bei héheren Dosen mit groflen Unsicherheiten behaftet
ist. Hall hat in seiner Verdffentlichung [33] basierend auf den bislang vorliegenden
Daten Abschéitzungen gegeben und als oberes Extrem fiir den Hochdosisbereich eine
plateauférmige Dosis-Wirkungsbeziehung angesehen. Als unteres Extrem wird eine
Kurve betrachtet, die zunéchst einen Anstieg des Risikos mit der Dosis bis zu einem
Maximum vorweist mit anschliefendem Risikoabfall auf Null bedingt durch Zellto-
tungseffekte im Hochdosisbereich. Die Unsicherheit in der Dosis-Wirkungsbeziehung
flieit direkt in die OED Berechnung ein. Um sie zu adressieren wurden alle Berech-
nungen fiir die plausibel angenommenen obere und untere Einhiillende durchgefiihrt.
Da der wahre Kurvenverlauf zwischen diesen Einhiillenden liegt [33], gilt das auch fiir
das Verhéltnis der OEDs, wenn zugrunde gelegt wird, dass die Dosis - Wirkungsbe-
ziehungen von Photonen und Protonen gleich sind. Diese Annahme ist gerechtfertigt,
wenn die physikalische Protonendosis mit der biologischen Wirksamkeit 1,1 gewichtet
wird [38]. Die relative biologische Wirksamkeit (RBW) der Protonenstrahlung ist von
ihrem Linearen Energie Transfer (LET) abhéngig, der bei kleinen Protonenenergi-
en stark ansteigt. Betrachtet man den LET der Protonen in Abhéngigkeit von der
Restreichweite der Protonen, kann festgestellt werden, dass der Anstieg des LET in-
nerhalb der letzten Millimeter vor der vollstdndigen Abbremsung erfolgt. Ein Anstieg
des RBW von 5 - 10% ist somit im Bereich des distalen Dosisabfalls des Spread Out
Bragg Peaks (SOBP) zu erwarten [38]. Dies ist Gegenstand aktueller strahlenbiologi-
scher Forschung [38, 105, 106, 107, 108] und wurde, den internationalen Empfehlungen
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folgend, in dieser Arbeit nicht beriicksichtigt, auch weil es nur einen sehr geringen Teil
des bestrahlten Volumens betrifft und fiir die Betrachtung des Sekundédrmalignom-
risikos zu vernachléssigen ist. Die biologische Gleichwertigkeit von Photonen- und
Protonendosen ist gegeben, wenn die physikalische Protonendosis mit dem Faktor 1,1
in die RBW gewichtete absorbierte Dosis konvertiert wird [38]. Dies wurde vor al-
len Untersuchungen und Auswertungen dieser Arbeit fiir die gesamte Protonendosis
durchgefiihrt, so dass die Dosis - Wirkungsbeziehungen von Photonen und Proto-
nen als gleichwertig angesehen werden kénnen. Die Abweichung der beiden (Extrem-)
Werte der OEDs verschiedener Dosis - Wirkungsbeziehungen von ihrem Mittelwert
kann als Fehler angenommen werden, der fiir das OED Verhéltnis aus der Unsicher-
heit der Dosis - Wirkungsbeziehungen resultiert. Er betriagt bis zu 34% in den hier
untersuchten Beispielen. In diesem Fehler geht die Unsicherheit in der Konvertierung
der physikalischen Neutronendosis in die Aquivalentdosis aufgrund des geringen Ge-
samtbeitrags der Neutronendosis in der Pencil Beam Scanning Technik unter und
kann vernachlassigt werden. Es wurde in dieser Arbeit gezeigt, dass das Risiko einen
Sekundértumor zu entwickeln bei den Photonen um das 4 bis 5 fache hoher liegt als

bei den Protonen.

Dieses Ergebnis steht im Einklang zu Ergebnissen anderer Gruppen um Newhau-
ser, Schneider, Sachs/Brenner, Hall und Paganetti, die Sekundidrmalignomrisiken zwi-
schen Photonenbestrahlungen und Protonenbestrahlungen verglichen haben [7, 29, 65,
77, 82, 94, 95]. Die Veroffentlichungen, die sich mit dem Vergleich des Sekundérmali-
gnomrisikos zwischen Photonen- und Protonenbestrahlungen beschéftigen, ziehen auf
der Protonenseite bislang in der Regel die weit verbreitete Doppelstreutechnik heran
und auf der Photonenseite die IMRT. In dieser Arbeit wurde die 3DCRT Photonenbe-
strahlungstechnik mit der Protonen Pencil Beam Scanning Technik verglichen. Beide
Techniken unterscheiden sich von ihrem jeweiligen Pendant hinsichtlich ihres gerin-
geren Sekunddrmalignomrisikos [33]. Die IMRT Technik impiziert durch die deutlich
héheren Monitoreinheiten und die hohrere MLC - Durchlassstrahlung eine héhere In-
tegraldosis im Patienten und ein damit verbundenes potentiell grofieres Sekundarm-
lignomrisiko als die SDCRT. Die Doppelstreutechnik der Protonen unterscheidet sich
fundamental von der hier untersuchten Pencil Beam Scanning Technik, da bei erste-
rer zusétzlich im Strahlerkopf Neutronenstrahlung erzeugt wird, die auf den Patienten

wirkt. Diese Strahlungskomponente entféllt in der Pencil Beam Scanning Technik.
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Eine Vergleichsuntersuchung des Lebenszeitverlustes nach Strahlentherapie mit
Photonen und Protonen wurde von Brodin et al. [20] vorgestellt. Dabei wurde fiir
zehn pédiatrische Patienten Pldne fiir die craniospinale Bestrahlung mit 3DCRT,
intensitidtsmodulierter Pendelbestrahlung mit Photonen (RapidArc™ ) und Protonen
Pencil Beam Scanning (IMPT) erstellt und der daraus resultierende Lebenszeitverlust
durch Sekundérkarzinome oder Herzversagen evaluiert und verglichen. Analog zu den
Ergebnissen dieser Arbeit stellte Brodin fest, dass die fatalen Spétfolgen der IMPT zu
einem signifikant geringeren Lebenszeitverlust fithren als die 3DCRT Bestrahlung mit
Photonen. Auch bestétigt Brodin die Erkenntnis, dass die Unterschiede in den fatalen
Spatfolgen verhéltnisméBig insensitiv sind hinsichtlich der Dosis - Wirkungsbeziehung
ist und dass sekundire Lungentumore dominante Ursache fiir den Lebenszeitverlust

darstellen.

Ein ganz prakisches Problem, das fiir den Risikovergleich der Methoden auftritt
und das insbesondere auch die dringend benétigten retrospektiven Studien erschwert,
liegt in dem eingeschréankten CT - Scanbereich, der fiir Strahlentherapieplanungen ty-
pischerweise auf das Zielvolumen und wichtige Risikoorgane beschrénkt ist. Auch ist
héufig die Dosisberechnung weit entfernt vom Zentralstrahl bzw. der Feld6ffnung mit
Unsicherheiten behaftet. Es wurde demonstriert, dass der dominante Beitrag zum Se-
kundédrmalignomrisiko erwartungsgemaf innerhalb des CT - Scanbereiches liegt. Er-
wartet wird dieses Ergebnis, da der Scanbereich in den hier untersuchten Fillen den
gesamten Thorax iiberdeckt und sich auflerhalb nur noch Dosisbeitrige von Neutronen
(Sekundérteilchen der Protonenstrahlung) bzw. Streu- und Leckstrahlung (Photonen)
finden. Dies lésst die Schlussfolgerung zu, dass ein ausreichend grofler CT - Scanbe-
reich in dem die Dosisverteilung bekannt ist, unabdingbare Voraussetzung fiir eine
seriése Abschétzung der OED (z.B. in retrospektiven Studien) ist, da Dosisbeitra-
ge auferhalb des CT - Scanbereichs mit einer homogenen Dosis Dyo,cr in die Risi-
kobewertung eingehen und Dosisvariationen in diesem Bereich nicht beriicksichtigt
werden. Fiir retrospektive Studien kann ein CT - Scanbereich bereits als ausreichend
angesehen werden, wenn er sich iiber das Zielvolumen inklusive eines cranio-caudalen

Margins von wenigen Zentimetern erstreckt.

Die grafische Darstellung der Risikoverteilung gibt einen Eindruck, an welchen
Stellen sich wahrscheinlich ein Zweittumor manifestiert, falls dieses Ereignis {iber-
haupt eintritt. Diese Darstellungsform kann fiir weiterfiithrende Langzeitbeobachtun-

gen der bestrahlten Patienten herangezogen werden, um die zugrundeliegende Dosis-
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wirkungsbeziehung zu konkretisieren bzw. zu validieren.

Die stereotaktische Lungenbestrahlung mit Protonen hat potentiell die M6glich-
keit, den Therapieerfolg bei gleichbleibenden bzw. geringeren Nebenwirkungen zu ver-
bessern. Die technischen Mittel stehen hierfiir zunehmend zur Verfiigung. Da die Ne-
benwirkungen der dosislimitierende Faktor sind, kann der gewonnene Spielraum bei
den Nebenwirkungen fiir klinische Dosiseskalationsstudien zur Erhohung der Tumor-
kontrollwahrscheinlichkeit genutzt werden. Um die Vorteile, die die Protonenstrah-
lung bietet, voll auszunutzen, bietet sich die Pencil Beam Scanning Technik an. Zur
Zeit wird diese Technik erst in einzelnen Protonenzentren angeboten. Es befinden
sich jedoch weltweit einige Zentren in der Planung und im Bau, die diese Technik
in Kiirze ebenfalls zur Verfiigung stellen kénnen. Die Anwendung dieser Technik auf
die stereotaktische Lungenbestrahlung ist vielversprechend, wenn durch entsprechen-
de Mafinahmen sichergestellt wird, dass die Dosisverteilung wie geplant appliziert
werden kann. Dazu stehen die technischen Mittel zur Verfiigung und miissen fiir den
individuellen Patienten addquat ausgewéhlt werden. Es ist erstrebenswert, die Unsi-
cherheiten in der Protonentherapie bereits in der Planungsphase zu adressieren durch
Optimierung der Einstrahlwinkel und Verwendung aller Spotplatzierungen aus jeder
Einstrahlrichtung fiir die Bestrahlung. Ein besonderes Augenmerk liegt in der ste-
reotaktischen Lungenplanung auf dem verwendeten Dosisalgorithmus. Dies betrifft
Photonen und Protonen gleichermafien. Die dichteheterogene Thoraxregion stellt fiir
die Dosisberechnung eine Herausforderung dar und um den hohen Genauigkeitsan-
priichen zu gentigen wére zu diskutieren, ob fiir die Planung der ESRT grundsétzlich
eine Monte Carlo Simulation durchgefithrt werden sollte. Um die Dosisapplikation in
der ESRT weiter zu entwickeln, wére es zukiinftig vorstellbar, mit der Pencil Beam
Scanning Technik der Tumorbewegung aktiv zu folgen. Um dieses Ziel zu erreichen
sind weitere Studien und technische Entwicklungen erforderlich. Zum einen ist die ge-
naue Tumorlokalisation wéhrend der gesamten Bestrahlungsfraktion zu bewaltigen,
zum anderen ist ein Regel- und Steuerungsmechnismus fiir den Protonennadelstrahl
zu entwickeln, der dem Tumor dreidimensional, einschliellich der Reichweite, folgen
kann. Die Optimierung dieses aktiven Tumortrackings kann schliefilich unter Zuhilfe-
nahme zeitlaufgeloster CT Studien (4D-CTs) erfolgen.
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