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Kurzzusammenfassung

Optimierung und Evaluierung unterschiedlicher Bestrahlungsmodalitdten mit Photonen
und Protonen in der Strahlentherapie
Vergleich der Modelle zur Berechnung der Normalgewieekomplikationsrate

Die Bestrahlungsmodalitaten in der heute modertiexh®ntherapie erlauben eine konforme und
in vielen Fallen eine optimale Anpassung der Feklgr den Tumor und eine Reduktion der
applizierten Dosis im Normalgewebe. Vor allem gelzel Teilchen, wie Protonen, ermoglichen
aufgrund ihrer physikalischen Eigenschaften eingsée Schonung der Risikoorgane, welche
den Tumor umgeben.

Im Rahmen dieser Arbeit wird versucht mit Hilfe varedizinphysikalischen und dosimetrischen
Parametern und der NTCP- (Normalgewebekomplikataaey und TCP-Berechnung
(Tumorkontrollrate) eine Optimierung und Evaluisgumterschiedlicher Therapiemodalitaten fur
Lungen-, Prostata- und Mammakarzinom durchzufiihi2iese beinhalten die 3D-konforme
Photonentherapie (3D-CRT), die intensitatsmodudigPhotonentherapie (IMRT), die passiv
gestreute Protonentherapie und die intensitatsrietiil Protonentherapie (IMPT, gescannte
Protonentherapie). Im Falle des Mammakarzinoms wiied externe Strahlentherapie der
gepulsten Brachytherapie gegenibergestellt. Zueddeung der NTCP werden verschiedene
Modelle und Parameter herangezogen und deren Abumicfir den gleichen Bestrahlungsplan
bestimmt. Diese Abweichung in der NTCP kann in einzn Fallen bis zu 39% betragen. Im
Mittel zeichnen sich die gescannten Protonen ddiehbeste Schonung der Risikoorgane aus,

jedoch muss dies fur den Einzelfall nicht gelten.

Die Frage nach einer ausgezeichneten Therapierttdidinn meist nur fir den individuellen
Fall beantwortet werden, vor allem wenn ein Veriezwischen der IMRT, IMPT und den
passiv gestreuten Protonen gezogen wird. Die Eigebrzeigen, dass bei einzelnen Patienten die
Modalitaten IMRT und passiv gestreute Protonen amkUrrenz stehen. Im Mittel zeichnen sich
die gescannten Protonen meist als die bestschoméodalitat mit der héchsten Dosisauslastung
des PTVs aus. Die NTCP Berechnung und das darégenfte Plan Ranking muss als kritisch
betrachtet werden, da unterschiedliche Modelle,afater und Reduktionsschemen zu

unterschiedlichen Ergebnissen fur den gleichenrBelsingsplan des Patienten fuhren.




Abstract

Optimization and evaluation of different radiation therapy modalities using photons and
protons
Comparison of Normal Tissue Complication Probabiliy models

The recent highly conformal radiation treatment aiitigs allow in most instances optimal dose
coverage to the tumor and a reduction of applieskdo normal tissues. Charged patrticles, such
as protons, particularly enable better sparindhef@AR (Organs At Risk) adjacent to the target
volume.

In the context of this work different treatment rabtles for lung, prostate and mamma
carcinoma are evaluated and optimized by mean®sifretric parameters and NTCP (Normal
Tissue Complication Probability) and TCP calculasio(Tumor Control Probability). This
includes 3D-Conformal Radiation Therapy (3D-CRTjtehsity Modulated Radiation Therapy
(IMRT), passive scattered proton therapy and Intgnslodulated Proton Therapy (IMPT,
scanned protons). In case of mamma carcinoma exteadiation therapy is opposed to pulsed
dose rate brachytherapy. The NTCP calculation setbeon different published models and
parameter sets. NTCP values calculated with difteneodels and parameter sets can vary up to
39% in single cases for the same treatment plarra®ed plan ranking shows that scanned
protons are superior to other modalities in terfsparing normal tissue. This doesn’'t need to

hold for particular cases.

In general the superior treatment modality can faoyn patient to patient, particularly when

IMRT, IMPT and passive scattered protons are coatharhe results show that for single cases
the IMRT competes with passive scattered protomsa@rage scanned protons result in the best
normal tissue sparing with the highest PTV doseecaye. NTCP calculation and the subsequent
plan ranking must be considered critically, becadiferent models, parameter sets and reduction

schemes result in different NTCP values for theespatient’s treatment plan.




Danksagung

In erster Linie mochte ich mich bei meinen Eltevfghin und Akbar, bedanken, die mir dieses
Studium ermdglicht haben und mir in jeder schwigmigSituation immer zur Seite standen.
Meinen beiden Bridern, Ali und Kamran, danke ichsgl sie an mich geglaubt und mich
unterstltzt haben. Ein herzlicher Dank gilt besosdaeinem Freund, Jurgen, der mir immer
wieder Mut zugesprochen und viel Kraft geschenkt Bairch seine Worte waren bestimmte
konfliktreiche Phasen wahrend der Dissertation eiefacher zu meistern. Meinen Freunden,
Sascha, Christina, Elisabeth und Nici, danke idlirdaass sie mir in dieser Zeit besonders viel

Halt gegeben und sich immer meine Sorgen angehberh

Herzlich bedanke ich mich vor allem bei meinem Bokater, O. Univ. Prof. DI Dr.techn.
Hannes Aiginger, und Ass. Prof. DI Dr.techn. Kafaljanc fir die Betreuung, die Ratschlage
und die Motivation. Mag. Dr. Werner Schmidt vom @aspital (SMZ-Ost) und DI Ruth Freund
vom Krankenhaus Hietzing mit Neurologischem ZentriRosenhiigel danke ich fiur die
Patientendaten, welche sie mir zur Verfugung gestaben. Besonderer Dank gilt ebenfalls Dr.
Herbert Hupfel vom Krankenhaus Hietzing fur die B®artung meiner medizinischen Fragen.
Weiteres mochte ich mich bei meinem Zweitbegutachf@. Univ. Prof. DI Dr.techn. Christian
Kirisits vom AKH Wien fur die kritische Betrachtungneiner Arbeit, die interessanten
Diskussionen und Vorschlage bedanken. DI Dr.tethartin Hillorand und DI Dr.techn. Daniel
Berger vom AKH Wien danke ich fur ihre Unterstitgurei der Beantwortung meiner Fragen zu

den Bestrahlungsplanungssystemen in der extermahl&ttherapie und Brachytherapie.

Special thanks to Vitali Moiseenko (Adjunct ProfassMedical Physics, University of British
Columbia, BC Cancer Agency) for providing his saftey “Dark Lord” for NTCP/TCP

calculation and for always answering my questioas/ \quickly via email. He was really a big
and great help. Thanks to Timothy Schultheiss (AdjuProfessor, Radiation Oncology,

University of California) for the interesting disgions about his NTCP model.

Besonderer Dank gilt der Firma CMSir die Leihlizenz des Bestrahlungsplanungssystems
XiO®. Dr. Markus Wenke und Dr. Gustav Meedt von demBirCMS danke ich, dass sie sich

dafur eingesetzt und diesen Leihvertrag ermdghetien.

Am Ende mdchte ich mich sehr herzlich bei der Gsiehischen Akademie der Wissenschaften

fur die Vergabe meines Stipendiums und die findlezlgnterstitzung bedanken.




3D-CRT
BED
BEDVH
CGE
CT

CTVv
DVH
EBRT
EUD

fdam

FSU

IMPT
IMRT
LET
NTCP
NTD
NTDVH
OAR
OER
PDR
PTV
RBW
SOBP
TCDso
TCP
TDso
Veii

Verzeichnis der Abkirzungen

3D-Conformal Radiation Therapy

Biologically Effective Dose (Biologisch-Effalke Dosis)
Biologically Effective Dose-Volume-Histogram
Cobalt Gray Equivalent

Computertomographie

Clinical Target Volume
Dosis-Volumen-Histogramm

External Beam Radiation Therapy

Equivalent Uniform Dose (effektive Dosis ndghman)
fraction of the organ damaged (nach Jackson)
functional subunit

Gray Equivalent

Intensity Modulated Proton Therapy

Intensity Modulated Radiation Therapy

Linearer Energietransfer

Normal Tissue Complication Probability
Normalized Total Dose (normierte Gesamtdosis)
Normalized Total Dose-Volume-Histogram

Organ At Risk

Oxygen Enhanced Ratio

Pulsed Dose Rate (Brachytherapy)

Planning Target Volume

Relative Biologische Wirksamkeit

Spread Out Bragg Peak

Tumorkontrolldosis

Tumor Control Probability

Toleranzdosis

effective volume (effektives Volumen nach Kutgher

prozentuelles Organvolumen, welches die Dosisetschreitet




Inhaltsverzeichnis

I = =T (W T o JRU T o I\ (o 117 i o I 9
2. Biologische und physikalische Grundlagen der Sahlentherapie..............ccccoeeeeieeeeen. 11
2.1 Strahlenbiologische Wirkung im GEWEDE ....ccceeiviiiiiiiiiiiieeeee e 11
2.2 DOSISEEKIKUINEN ...t ettt e e e s e e e e e e e nbbeeees 12
2.3 Uberlebenskurven, BED UNA NTD ........ccmereoeeeerieireieiteeeesieetessesseeseesessesseeneens 12
2.4 Energiedosis, LET, RBW UNd OER ..o 16
3. PROtONENTNEIAPIE. ... .. 20
3.1 Physikalische Grundlagen der Photonentherapie.............cccccvvvvivvviiiniiiiniiieeeeneeeeee, 20
3.2 Strahlmodifikation in der Photonentherapi. -.......cccuvviieiiiiiiiiieee e 21
3.2.1 Keilfilter, Blocke, Kompensatoren und MoulBge............uueveeiiiieiiieeeeeee e v, 21
3.2.2 Multileaf Kollimator (MLC) ......oooeiiieeeeeeeee e 22
3.3 Intensitatsmodulierte Strahlentherapi€ ..o, 22
o e (o 0] 0 1=T 1 g =T =T o = PP 25
4.1 Physikalische Grundlagen der Protonentherapie............cccoeeeeeeieee . 25
4.2 Reichweite und FIUENZIedUKLION ...« 27
4.3 DOSIS UNA TIefENUOSISKUIVE..........eei oo e e eeitite ettt e e e e e e s s s st e e e e e e e e anes 28
4.4 Strahlmodifikation in der Protonentherapiu . ... ..uuveeiiiiiiiiiiiiiiieee e 28
4.4.1 Passive Energiemodulation............cce i 29
4.4.2 Scanning Verfahren Und IMPT .........cmmmeeeeeeeeiii e 30
4.5 Vielfachstreuung, Energieverschmierung undhftagmentierung............c.cccvvvvvvvvvnnn 31
oI S T= 1) (= 1] (U g £ 1 F= U a1 o TP 34
5.1 INVEISE PIANUNG ..o e e e e nn e s nnennnnnnnnnnnns 35
5.2 OptiMIEIrUNGSVEITANIEN .......iiiiiiiiiee et e e e 37
5.3 Dosismodelle flr die Photonentherapie ..o ..eeeveeeveeeiiieiiiiiiiiiiiiiiiiiiivieeeeeeeeeeeeeeeeeee 40
5.3.1 Korrekturbasierte Verfahren ..........occcceeeiiei e 40
5.3.2 Kernelbasierte VEerfahren............ oo oiiiiiiiiiiiieee i 41
5.3.3 Monte-Carlo Methode ..o 42
5.4 Dosismodelle flr die Protonentherapie. ..o, 42
6. Normalgewebekomplikationsrate (NTCP).........ccooeiiiiiiii e, 44
6.1 Lyman Modell ... 44
6.2 SChUIthEISS MOUEIL......eeiiiiei ettt 46




6.3 KAIIMAN K IMOAEIL ... e ettt et e e e e e et et e e e e e e eeans 48

6.4 KAIIMAN S MOGEIL ... 48
6.5 Reduktion des Dosis-Volumen-Histogramms ... 49
6.5.1 Lyman RedUKLION ..........oooiiiiiiiit e 50
6.5.2 KutCher REAUKLION..........uuiiiiiiii et e e e 50
6.6 ,Fraction of the organ damagedianf.-..--- o oooeeeeree i 51
7. Tumorkontrollrate (TCP) und TUMOIM-EUD ..........ooooiiiiiiiiiiiiiiieeeeeeeeeeeeeeee e 53
8. Totale Komplikationsrate und Plan SCOMNG..........cooviiiiiiiiiiiiiiiiieieeeeeeeeeeeee e 54
LS B 0 1 aT0] (=10 11 7= (] o 55
10. Material und MethOdeN ..o 59
10.1 Lungen- und Prostatapati©nNten ........cccceeeereeeerreerrreiiirriieiieeirneeeereeer e, 59
O =Yg T g P o T V=] o = o R 65
L1 RESUIATE ..ottt ettt eeteetee ettt mmmmmeeesssesssnnnnnnnnnen 67
11.1 Resultate der LUNGENPALIENTEN........commmaaeiiiiiiiiiiitii e eeeeeneennees 67
11.1.1 Ergebnisse fur die ipsilaterale Lunge.............ccoooeee e, 67
11.1.2 Ergebnisse fir die contralaterale LUNge.c.c.....coovviiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiieiieeeeee e 72
11.1.3 Ergebnisse flr beide Lungenhalften als @ga................eueeunennniiirreeee e s 73
11.1.4 Ergebnisse fiir den Osophagus (SPeiSErahre)..........cccevevvereereereirervereereceeeanen, 80
11.1.5 Ergebnisse flr das HEerz.........oo e, 85
11.1.6 Ergebnisse fiur das Myelon (RUCKENMAIK) e o oo eeeeeeeeeieeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeee, 90
11.1.7 CTV und PTV Dosisauslastung, Berechnung@#? ..................cooeeeeeeeinennennnnn. Q2.
11.1.8 Zusammenfassung der NTCP und TCP Ergebnisse
(totale Komplikationsrate C und Plan SCOMNQG S).ceeevvvveeeiiiiiiiiiiieiieeeeeeeeiiees 95
11.2 Resultate der Prostatapati€NteN ......cccccceveeeeeiieiieiiiiiee e e 98
11.2.1 Ergebnisse flir das Rektum und flr die Reltamal ........................oo e 98
11.2.2 Ergebnisse flr die Blase ..........ccooeeeeiiiiiiii e, 105
11.2.3 Ergebnisse fir die Hiuftknochen rechts umicBli.............cccoooiiiiiiiiiecei 108
11.2.4 CTV und PTV Dosisauslastung, Berechnung@#? ..................oeeeeeeeeiiienennnn. 101
11.2.5 Zusammenfassung der NTCP und TCP Ergebnisse
(totale Komplikationsrate C und Plan SCOMNG S).ceevvvvveeeeeriiiiiiiiiiiiiieeeeennnnans 112
11.3 Resultate der MammapatieNteN .........cooooiieeeee e 114
11.4 Zusammenfassung der ErgebnisSSe.........ooociiiiiiiiiii e 117
0 I W g T =T o o == (= 117




11.4.2 Prostatapati€NteN.........ooiii e e 121

Y o g gL g o F= V=] (= o P 124
12, DISKUSSION. ...ttt ettt e e ettt e e e e e e e s et be e e e e s s nnbbbnaeeeeeens 125
12.1 Diskussion der LuNgenpati€@nten..... .ot 125
12.2 Diskussion der Prostatapati€@nten .......ccccceiiiiiiiiiiiiieeeeee e 136
12.3 Diskussion der Mammapati€NteN.........coeieiiiiiiieiieeeeeeeeeeeeeeeeeeee e e 138
RS AN oo =V o PP 140
R I Y (T =] 4 Y o 140
13.2 AbbildUuNgSVEIrZEICHNIS ........ooiiiiiiieeeeeee s aane 157
13.3 Publikationen im Rahmen der DisSsertation. .............coooeeeeiiiieieeeeeeeeeeee, 159
13.3.1 Poster 1 LuNgenPAti@NtEN ...........commeeeeeereerreesrennrrennrrnrrnennnernnennneeeeeeeree. 159
13.3.2 Poster 2 Mammapati@NteN ............comeememeeeeeeeeeniaiiiie e e e e e e sinee e e e 160
13.3.3 1. eingereichte Publikation Lungenpatienten................ccccccvvvvviieviieeiieeeeeenn.. 161
13.3.4 2. eingereichte Publikation Mammapatienten.............cccceeeeeiieeieiieeieesies e 174
RS @[ o 0 LB T = T 183




1. Einleitung und Motivation

Die Strahlentherapie mittels Photonen und Protoswtfit heutzutage eine der wichtigsten
Behandlungsmethoden von lokalbegrenzten TumorenSiarist zwar keine Garantie fir eine
Heilung und schlief3t Spatfolgen und Nebenwirkungeit aus, dennoch wird in der modernen
Strahlentherapie versucht, durch prézise Bestrgbjplanung und durch eine reproduzierbare
Patientenlagerung die Heilungschancen fir den matiezu erhdhen. Im fortgeschrittenen

Stadium des Tumors dient die Strahlentherapie aéapven Behandlung.

Bis auf einige wenige Zentren beschrankt sich iroga die Strahlentherapie vorwiegend auf die
kostenglinstigere Photonentherapie. Dazu gehéreBllieonforme Strahlentherapie (3D-CRT)
und die intensitatsmodulierte Strahlentherapie (IYIRWeltweit zeigt sich ein Trend der
zunehmenden Therapie mit Protonen und lonen. Diesmdglichen aufgrund ihres
Eindringverhaltens ins Gewebe eine bessere SchoméngRisikoorgane, welche das zu
behandelnde Zielvolumen angrenzen. Im Fall derdreat wird diese Eigenschaft der besseren
Schonung des Normalgewebes durch gescannte Protameh IMPT (intensitatsmodulierte

Protonentherapie) genannt, verstarkt.

Im Rahmen dieser Dissertation werden die Vor- undichteile unterschiedlicher
Therapiemodalitaten mit Photonen und Protonen imblitik auf die Dosiskonformitat und die
Schonung der Risikoorgane untersucht. Diese Béumtgiund Evaluierung basiert sowohl auf
dosimetrischen Parametern als auch auf der Beraghdar Normalgewebekomplikationsrate
(NTCP) und der Tumorkontrollrate (TCP). Es werdenetschiedliche Modelle und Parameter
Sets zur Berechnung der NTCP herangezogen, uriiweichungen fir den gleichen Patienten

und den gleichen Bestrahlungsplan zu bestimmen.

Im Hauptteil der Dissertation wird die Evaluieruragpmhand von 10 Patienten mit einem
Lungenkarzinom durchgefiihrt. Um eine weitere Tumbit@ zu bericksichtigen, werden

optimierte Bestrahlungsplane fir 4 Patienten mieei Prostatakarzinom erstellt, ausgewertet
und anschlieRend der Unterschied in der berechiNE€P sowohl zwischen den Planen als auch
fur den gleichen Plan mit verschiedenen Modelled Barametern festgestellt. Weiteres wird
versucht, die gepulste Brachytherapie des Mammada@rs der externen Strahlentherapie
gegenlberzustellen. Auch hier erfolgt die Evaluigruder 10 Patientinnen mit einem

Mammakarzinom anhand der oben genannten Kriterien.

Alle Plane der externen Strahlentherapie werden dein Planungsprogramm XfOerstellt

(CMS®, Inc.). Das Programm bietet unter anderem die Mbkeit der 3D-konformen




Photonenplanung, der intensitditsmodulierten Photbeeapie, der passiv gestreuten
Protonentherapie und der gescannten Protonenteer@dlPT). Die Planung in der

Brachytherapie basiert auf dem Bestrahlungsplarsystsm PLATS (Nucletron B.V.)

Um sich auf das Wesentliche zu beschranken, wird kwz auf die Grundlagen des
Lungenkarzinoms eingegangen. Jene des ProstataMantmakarzinoms werden im Rahmen

dieser Dissertation nicht zusammengefasst undisiddr Literatur zu finden.

Als wichtiger Hinweis soll noch zum Schluss genawetden, dass alle Zahlenwerte in dieser
Arbeit statt Komma mit einem Punkt (wie im Englisoh versehen sind, da das Programm zur
Berechnung der NTCP und der TCP englische RegionéSprachoptionen erfordert. Wegen der
einheitlichen Struktur wird diese Vorgangsweise haum Text weitergefuhrt. Weiteres soll
erwahnt werden, dass alle theoretisch angegebemsnlt®e, Volumen- und Dosisangaben
exportierte Daten sind, welche auf zwei Kommasteligrundet wurden. Auch wenn nicht
explizit angefihrt, ist die Dosis resultierend des Protonenplanen in CGE zu verstehen. In den

Tabellen und Graphiken (Kapitel 11) wird einfach$iealber nur die Einheit Gy angegeben.
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2. Biologische und physikalische Grundlagen der Sahlentherapie

Das Ziel in der kurativen Strahlentherapie ist ®fernichtung eines malignen (b&sartigen)
Tumors durch ionisierende Strahlung bei gleichgerti Schonung des angrenzenden
Normalgewebes. Weit verbreitet ist der Einsatz @hotonen, vor allem aufgrund der
kostenguinstigeren und relativ einfach realisienbar&echnik. Verglichen mit der
Photonentherapie besteht die Mdglichkeit der Prererund Leichtionentherapie nur in wenigen
Zentren. Die fuhrenden Kliniken sind in erster eimlasLoma Linda University Medical
Center(Kalifornien, USA), das Paul Scherrer Institut [P@llingen, Schweiz), die Gesellschaft
fur Schwerionenforschung (GSI, Darmstadt, Deutsehlaind das Zentrum Heavy lon Medical
Accelerator in Chiba (HIMAC, Japan).

2.1 Strahlenbiologische Wirkung im Gewebe

Die Wirkung der Strahlentherapie beruht auf deridation von Molekilen im Gewebe. Die
deponierte Energie bewirkt im Idealfall eine Sclgaidg der DNA (Desoxyribonukleinsaure),
welche sich im strahlensensibelsten Bereich ddeZeh Zellkern, befindet. Dies kann zu einer

Storung des Zellwachstums und letztlich zum Zelftdden.

Bei der Wechselwirkung ionisierender Strahlung eiter Zelle unterscheidet man die direkten
und die indirekten Strahlenwirkungen, je nachdendiebStrahlung die Molekile, wie die DNA,
unmittelbar oder mittelbar zerstort bzw. verandert.

Die indirekte Strahlenwirkung ist ein Mehrstufengees und verlauft Uber die Radiolyse des
Zellwassers, bei der Uber chemische Reaktionenallem hoch reaktionsfreudige Radikale
entstehen, welche ihrerseits durch chemische Whuahseng die DNA oder andere Molekile
beeinflussen [Krieger 2007]. Es werden elektrisettadene Teilchen (sog. Sekundarteilchen)
freigesetzt, welche die Atome entlang ihrer Bahmisieren. Als indirekt ionisierende Teilchen
bezeichnet man die Strahlung von ungeladenen Egil¢hB. Photonen und Neutronen).

Direkt ionisierende Teilchen sind geladene Teilcl{erB. Elektronen, Protonen und Alpha-
Teilchen), die entlang ihrer Bahn durch ein Medianfigrund ihrer Ladung in vielen Stof3en die

Atome in unmittelbarer Nachbarschaft ionisieren ancegen [Hartman 2006].

Ziel der Strahlentherapie ist moglich viele Dopfreisgbriiche der DNA im Tumor zu erzeugen,

da diese nur mit einer sehr kleinen Wahrscheinédhlepariert werden kénnen.

Die Bestrahlung kann zum bereits erwahnten Zelllag, voriibergehenden Teilungshemmung

oder Teilungsverzdgerung fuhren. Mikroskopisch thiahe Verédnderungen des Erbgutes sind die

Chromosomenaberrationen, welche nach Abschlus®Nér-Synthese (ab Mitte der G2-Phase
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bis zum Beginn der Mitose — G2-M-Ubergang) am wethemlichsten auftreten. Die
Strahlenempfindlichkeit einer Zelle hangt unter enedn von der Zellzyklusphase ab. Am
empfindlichsten sind die G2- und die M-Phase [Keie2007].

2.2 Dosiseffektkurven
Dosiseffektkurven (bzw. Dosiswirkungskurven) besdien den Zusammenhang zwischen der

Strahlenwirkung und der deponierten Dosis. Diesev&u haben einen sigmoiden Verlauf mit

einem Schwellenwert fir nichtstochastische (detaisnsche) Strahlenwirkungen.

Dosiseffektkurve
100
90 - Tumorkontrolle /
80 1 Normalgewebekomplikatio
70 -
g 60 - Tumorkontrolle ohne
§ 50 - Komplikation
=
s 40 -+
30 -
20 4
10
0 T T 1 T
0 10 20 30 40 50 60 70
Dosis [Gy]

Abb. 1: schematische Darstellung der Dosiseffektkwe fir Tumor und Normalgewebe nach [Holthusen 1936]

Je weiter die blaue und rote Kurve in der Abb. beinander liegen, desto besser ist der
therapeutische Effekt. Die Flache zwischen den Bumwird therapeutisches Fenster genannt und
kennzeichnet eine optimale Behandlung des Tumors dbeichzeitiger Schonung des

Normalgewebes [Holthusen 1936].
2.3 Uberlebenskurven, BED und NTD
Zelluberlebenskurven stellen die Zahl der Uberleben Zellen einer Population bei der

Bestrahlung als Funktion der Energiedosis (absdebi&nergie pro Masseneinheit) dar und
werden Ublicherweise in halblogarithmischer Weisigetragen (Abb. 2).
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Zelliberlebenskurve

1.0E+00

1.0E-01 A
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1.0E-02 -

1.0E-03
0 4 8 12 16

Dosis [Gy]

Hoch-LET-Strahlung Nieder-LET-Strahlung

Abb. 2: schematische Darstellung der Zelliberlebehsirve fur Hoch-LET- und Nieder-LET-Strahlung nach [ Knedlitschek 2002]

Im der Regel bewirkt die Hoch-LET-Strahlung (siehd) einen rein exponentiellen Abfall des
Zelliberlebens mit steigender Dosis. Halblogariduhi dargestellt erhalt man einen linearen
Kurvenabfall, eine Gerade mit negativer Steigungj. Bieder-LET-Strahlung (siehe 2.4) weisen
die meisten Uberlebenskurven bei kleinen Dosennemmichst schwach gekrimmten Verlauf
(,Erholungsschulter) auf, welcher als Hinweis alds Eingreifen der Reparaturmechanismen
interpretiert wird. Diese fallen dann exponentigit steigender Dosis ab. Das Zelluberleben S
(,survival*) wird durch das Linearquadratische MddeQ-Modell) beschrieben [Withers 1982,
Thames 1982, Fowler 1984].

_N@ _

—(ad+pd?)
e
No

S

(Gleichung 1)

No ist die Anzahl der Zellen einer Population vor d=strahlung, N(d) gibt die Anzahl der
Uberlebenden Zellen bei der deponierten Dosis chamd f sind Inaktivierungskonstanten.
reprasentiert die irreparable Komponente @indie Reparaturkomponente der Zellschadigung.
Das Verhaltnisa zu B ist fur akutreagierendes Gewebe hdher als flrrepgierendes. Meist
findet man in der Literatua/p=2 bis 4 Gy flr Spatschaden (chronische Nebenwg&ah und
a/B=10 bis 20 Gy fir frihreagierendes NormalgewebeTundoren [Fowler 1984, Weber 2006].
Eine gute Zusammenfassung dieser Werte flr dieraoitiedlichen Gewebearten ist z.B. in
[Fowler 1984] aufgelistet. Der Quotieatp bezeichnet diejenige Dosis, bei der die Beitrage z
Zellinaktivierung durch den linearen und den qutsicaen Term gleich grof3 sind (Abb. 3). In
seiner einfachsten Form beriicksichtigt das Modiell @ewebeschonung durch Reparatur aber
nicht durch Proliferation (=Vermehrung der ZellamgFowler 2006].
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Abb. 3: schematische Darstellung der Zelliberlebemksirve nach [Weber 2006]

Fir n Fraktionen der Dosis d nimmt die Gleichurfglgende Form an:

S — e—nd(u+pd)

(Gleichung 2)

Ein bestimmter biologischer Effekt ist gegeben dutc Eh gibt die Biologisch-Effektive Dosis
BED fur Spatfolgen an [Barendsen 1982, Fowler 188@vler 2006].

E = —In(S) = nd(a + pd)

(Gleichung 3)
BED = - = nd(l-i—ai
o /B
(Gleichung 4)
BED =D -RE
mit
D =nd
(Gleichung 5)

Die BED setzt sich somit aus der Gesamtdosis Dd@ndRelativen Effektivitdit RE zusammen. In
der urspringlichen Formulierung des LQ-Modells litleinter anderem die Zeit zwischen den
Fraktionen unbericksichtigt. Das LQ-Modell wurdet rainem Zeitfaktor erweitert, um die

Proliferation mit einzubeziehen [Travis 1987]. 8eit sind unterschiedliche Modifikationen fur
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dieses Modell publiziert worden, welche auf weiterdnnahmen basieren. Eine gute

Zusammenfassung dieser Modelle findet man in [Nemx©993].

Mit dem LQ-Modell flihrte Maciejewski 1986 das Koptaler Normierten Gesamtdosis NTD
(,normalized total dose") ein. Die NTD wird als gGesamtdosis definiert, welche mit 2 Gy pro
Fraktion appliziert wird und den gleichen biolodiea Effekt bzw. Endpunkt wie das aktuell
betrachtete Bestrahlungsschema zeigt [Maciejew&®6,1Van Dyk 1989, Lebesque 1991, Fowler
2006]. Somit kann das Konzept der NTD als eine Nemamg des aktuellen Bestrahlungsschemas

auf ein ,,2 Gy/Fraktion-Schema" interpretiert werden

(Gleichung 6)

Diese Normierung der physikalischen Dosis ist vdiena bei der Berechnung der
Normalgewebekomplikationsrate von zentraler Bedegitda die dort publizierten Parameter fir
eine Bestrahlung mit 2 Gy pro Fraktion gegeben.stagth wenn ein Bestrahlungsplan mit einer
Fraktionierung von 2 Gy erstellt wurde, findet man der Praxis immer Voxeln
(dreidimensionales Aquivalent eines Pixels), welktieweniger oder mehr als 2 Gy pro Fraktion

ausgelastet wurden. Daher ist diese Normierungifig korrekte Berechnung unumgéanglich.

An der Stelle soll erwahnt werden, dass die BidodgiEffektive Dosis BED fir die Modalitaten

in der Brachytherapie anders zu berechnen istidsed Arbeit wurde die NTCP unter anderem
fur Mammapatienten aus der gepulsten Brachythef®iR) berechnet. Die Formel fur die BED
in der PDR nach Dale lautet [Dale 1985, 1998]:

il

BED = NRT

(Gleichung 7)

_ NK—K—NK?Z + ZNKN*?
a (1 —K2)2
mit
Z=e*
Y=1-12

K=e™
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@)
Ti/2

(Gleichung 8)

N gibt die Anzahl der Pulse an, R ist die Dosis Putsdauer (Dosisrate) und T die Pulsdauer, X
ist das Zeitintervall zwischen zwei Pulsen, ung gdibt die Halbwertszeit flr die Reparatur der
subletalen Schaden an. Der Faktor in der eckigamKier ist somit die Relative Effektivitat RE
aus der gepulsten Brachytherapie. Die Umwandlungbdeechneten BED in die NTD erfolgt

auch hier so wie oben beschrieben (analog zur Blaig 6).
2.4 Energiedosis, LET, RBW und OER

Die Definition der Strahlendosis erfolgt durch gieysikalische GréRe der Energiedosis D. Sie ist
der Quotient aus der absorbierten Strahleneneigie ctinem definierten Volumenelement dV
mit der Dichtep und der Masse dm des Mediums in diesem Volumereglerdie Energiedosis

wird in Joule pro Kilogramm bzw. Gray [Gy] angegebe

D_dE_ldE
T dm pdv

(Gleichung 9)

Die Strahlenwirkung auf das Gewebe hangt unter r@ndeson der Strahlenqualitadt und vom
Sauerstoffgehalt des Gewebes ab. Dieses Kapitak$teSich mit den bei der Strahlenwirkung

wesentlichen Faktoren.

Der mittlere differentielle Energieverlust einerredtiung im Medium ist ein fir die
Strahlenbiologie wichtiges physikalisches Charagtiéum einer Strahlenart, welcher Linearer
Energietransfer (LET) genannt wird und die DimenskeVium tragt. Die Definition des

Linearen Energietransfers lautet sinngemaf [ICRJ 40

Der Lineare Energietransfer (LET) geladener Teitcimeeinem Medium ist der Quotient aus dem
mittleren Energieverlust dE, den das Teilchen d@tif3e erleidet, bei denen der Energieverlust

kleiner ist als eine vorgegebene Eneryi@ind dem dabei zuriickgelegten Weg des Teilchens dz

dE
LET, = —

(Gleichung 10)
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Vom physikalischen Standpunkt i$ET,, identisch mit dem StolBbremsvermégen S (siehe
Kapitel 4.1). Der LET Wert geladener Teilchen védrrhsich im Wesentlichen wie das
StolRbremsvermogen und ist beim Durchgang des Beikchiurch Materie nicht konstant. Er
andert sich mit der Restenergie des Teilchens amdt snit der Tiefe im Medium. Am Ende der
Reichweite ist der LET aufgrund der kleinen Teileheschwindigkeit und der Zunahme der

deponierten Energie maximal.

Photonen und Elektronen werden im Allgemeinen aédér-LET-Strahlung bezeichnet. Zu der
Hoch-LET-Strahlung gehéren Neutronen, Alphateilcliedl schwere Kerne. Im Gegensatz zur
Nieder-LET-Strahlung treten in den Bahnspuren deilclien mit einem hohen LET Wert
lonisationen in hoher Dichte auf. Der hohere LETeei Strahlung bedeutet somit beim
Einzelereignis keine héhere Energieabgabe, sondewa dichtere Abfolge der Ubertragenen
Energiepakete, die sich entlang einer Teilchenkatdllig verteilen. Die Hoch-LET-Strahlung
wird deshalb auch als dicht-ionisierende Strahlung die Nieder-LET-Strahlung als locker-
ionisierende Strahlung bezeichnet [Weber 2006].Bezug auf die Hoch- und Nieder-LET-
Strahlung nehmen die Protonen eher eine Zwischmgieein. Mit einem RBW von ca. 1.1
[Paganetti 2002a] z&hlen sie zu den Nieder-LETHEra Das heil3t, dass die Erfahrung der
Photonenstrahlung auf die Protonenstrahlung bezuidloleranzdosen und Tumorkontrolldosen

Ubertragen werden kann [Debus 2002].

Um die biologische Wirkung zweier Strahlenarteneurgleichen Bedingungen zu vergleichen
wird die Relative Biologische Wirksamkeit (RBW) weandet. Sie ist das Verhaltnis der fur einen
bestimmten biologischen Effekt erforderlichen Emexnigsis einer Referenzstrahlungmnd der
Energiedosis der Vergleichsstrahlung D fir die ajlei biologische Wirkung bzw. fur den

gleichen Endpunkt.

(Gleichung 11)

Als Referenzstrahlung wird meist 250 keV Réntgeaidtmg oder die Gammastrahlung %o
verwendet [Krieger 2007]. Die Forderung des gleicHendpunktes bezieht sich auf die
experimentellen Bedingungen und Fragestellung. Pnde experimentelle
Bestrahlungsbedingungen bei unterschiedlich bdgtratbiologischen Systemen oder unter
unterschiedlichen klinischen Bedingungen flhrerejgswzu einer anderen RBW. Die biologische
Wirkung einer Strahlung hangt vor allem mit der modkopischen Energieverteilung im

bestrahlten Volumen zusammen und ist im Wesentliockmam LET abhangig. Somit zeigt die

17



Hoch-LET-Strahlung mit der héheren lonisationsdickine hohere biologische Wirksamkeit als
die Nieder-LET-Strahlung.

Mit zunehmenden LET steigt die RBW bis zur optimalmnisationsdichte. Hier ist die
Wabhrscheinlichkeit, einen letalen Schaden bei eifeiithentreffer im Zellkern zu verursachen,
sehr groR3. Bei einem weiteren LET Anstieg kommtlasn zu einem steilen Abfall der RBW,
weil die Wahrscheinlichkeit fur letale Schaden bsreso hoch ist, dass sich eine weitere
Erh6hung der lonisationsdichte nicht mehr wesdmngéiaswirkt. Man spricht von einem ,,overkill

effect* bzw. von einer Sattigung [Schulz-Ert. 2006]

Die vorgeschriebene Dosis in der Strahlentheragidie biologisch wirksame Dosis, welche die
Relative Biologische Wirksamkeit der Teilchen bédichtigt. Diese Dosis wird z.B. bei den
Protonen, welche eine RBW von ca. 1.1 aufweisegdRetti 2002a], in GyE (Gray Equivalent)
oder CGE (Cobalt Gray Equivalent) angegeben. Diobisch wirksame Dosis ergibt sich somit

aus der Gewichtung der physikalischen Dosis mitRigativen Biologischen Wirksamkeit.

CGE = Dosis der Protonen x Protonen RBW
(Gleichung 12)

Im Weiteren basiert die biologische Wirkung nebemd_ET auch auf anderen Parametern wie
z.B. Sauerstoffgehalt des bestrahlten Volumensjsi®stung und Dosis sowie Zellart und ihre

Differenzierung [Krieger 2007].

Die Sauerstoffversorgung einer Zelle definiert Aasmald der Strahlenempfindlichkeit der Zelle.
In Anwesenheit vom freien Sauerstoff im Zellwaskemmt es bei Bestrahlung zur Bildung
hochreaktiver = Radikale, welche die Strahlenempidhdteit erhthen. Indirekte
Strahlenwirkungen werden durch die Prasenz desrfrSauerstoffs und die daraus folgende
verstarkte Radikalbildung verstarkt. Der Sauersw#tarkungsfaktor (OER=0Oxygen
Enhancement Ratio) beschreibt das Verhaltnis dediiigleiche Strahlenwirkung mit und ohne

Sauerstoffatmosphare erforderlichen Energiedosen.

Dohne

OER =

mit

(Gleichung 13)

In der Strahlentherapie hat der Sauerstoffeffeké gjrole Bedeutung. Da die meisten Tumore
aus hypoxischen (sauerstoffarme) Zellen bestehdnsamit relativ strahlenresistent sind, kann
das Uberleben einiger dieser Zellen zu einem RefidiViederauftreten von Krebs) fiihren. Bei

der Fraktionierung der Gesamtdosis kommt es iremidlumoren in den Bestrahlungspausen zur
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Reoxigenierung undaraus folgen zur Erhéhung der Strahlensensibilitat. Ein weiteverteil

der fraktionierten Bestrahlg ist die Erholung des unerwinscht mitbestrahltemniigewebes
durch die Reparaturmechanisn Bei dinn ionisierender Strahlung spielt diest
Fraktionierungseffekt aufgrund der Reparatur détetalen Schaden im Intervall zwischen
Bestrahlungen eingrofl3e Rolle. Der Einfluss dieses Effektes nimmt znoibehmendem LET ¢

und ist im extremen HochET-Bereich vernachlassigbar [Schuzt. 2006]

Bei niedrigem LET liegt jmach bestrahltem System der Czwischen 2 und 3, und bei héher
LET sinkt er aufWerte um 1 ab [Krieger 20]. Experimentell liegt das Maximum der RBW -
eine Vielzahl untersuchter Zellsysteme bei einenT N ca. 10 keV/um [Weber 2006]
Parallel zum Anstieg der RBW sinkt mit steigendeBTLder Sauerstoffverstarkungsfaktor Ol
Dies hat zur Folge, dass die Strahlentherapie mit -LET-Strahlung meist unabh&ngig von «
Sauerstoffversorgung der Zelle bzw. einen niedrigeren Sauerstoffeffekt (niedrig©ER

Werte)aufweist [Chu 200¢. Dies gilt vor allem fiir schwerere Kerne alstenen

OER RBW

[ ¥}

0.1 1 10 100 1000
LET [keV/um]

Abb. 4: schematische Darstellung deAbhangigkeit von OER (Sauerstoffverstarkungsfaktor),
RBW (Relative Biologische Wirksamkeit)und LET (Linearer Energietransfer) nach [Weber 2006
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3. Photonentherapie

Bei der 3D-konformen Strahlentherapie (3D-CRT) Riitotonen wird durch die Uberlagerung
mehrerer Felder eine mdoglichst genaue Anpassungréalenlichen Dosisverteilung an das
Zielvolumen angestrebt. Zur geometrischen FormugrgSirahlenfelder kommen hier vor allem
Multileaf Kollimatoren (siehe Kapitel 3.2.2) zum riSatz. Im Folgenden wird kurz auf die
physikalischen Grundlagen der Photonentherapiesgamgen.

3.1 Physikalische Grundlagen der Photonentherapie

Beim Eintritt von hochenergetischen Photonen indgjisches Gewebe kommt es hauptsachlich
zur lonisation und somit zur Bildung von lonen uBékundarelektronen, welche fir die
biologische Wirkung verantwortlich sind. Die dongrende Wechselwirkung der Photonen im
strahlentherapeutischen Bereich ist aufgrund dewemdeten Energien und der effektiven
Ordnungszahl des Gewebes der Comptoneffekt. PHekbetind Paarbildung spielen eine

untergeordnete Rolle.

Wechselwirkung in Abhangigkeit von Z und der Energi

100 T
\
90 - / \
80 / \
N 70 - Photo_effekt / \ Paarbildung
= dominiert / dominiert
N 60 A \
o /
2 50 - \
5 /  Comptoneffekt
© 40 - / dominiert
© 30 / \
e
20 - _- \
10 - - Z~T7 fur menschliches Gewebe  \|
:'_‘_:'}’d """""""""""""""""""""""" >~-< """""
0 T =——=
0.01 0.1 1 10 100
Energie [MeV]

Abb. 5: schematische Darstellung der Abhangigkeiter Wechselwirkungen von Z (Ordnungszahl) und Energ nach [Krieger 2007]

Beim Comptoneffekt werden jeweils ein Elektron wd gestreutes Photon niedrigerer Energie
freigesetzt. Die Wechselwirkungen zwischen Elel@éromnd Photonen und den Elektronen der
Atome im Gewebe finden weiter statt und erzeugeoeng&lektronen und Photonen. Die
kinetische Energie der erzeugten Sekundarteilchieth gvoliteils tber lonisation und Anregung
der Atome deponiert. Der kleinere Teil wird durckendBremsstrahlungseffekt wieder in
Photonenstrahlung umgewandelt. Die Dosis wird dud@se Kaskaden von Photonen und

Elektronen im Gewebe deponiert. Die lokale Depositider Energie Ubernehmen die
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Comptonelektronen, welche ihre kinetische Energigrcldi Coulomb-Wechselwirkung an
Elektronen des Gewebes abgeben. Dringen PhotoragemiiKorper ein, nimmt der Photonenfluss
ab. Die Anzahl der Sekundarelektronen pro Massbee#iund somit die Strahlendosis nimmt
zunachst zu (Dosisaufbaueffekt) und fallt dann mahexponentiell ab. Um tieferliegende
Tumoren mit ausreichend Dosis zu versorgen unduddiegende gesunde Gewebe so gut wie
mdglich zu schonen, missen somit mehrere Felderuatesschiedlichen Einstrahlrichtungen
superponiert werden. Eine detaillierte Beschreibfimgdie Wechselwirkung der Photonen mit
Materie findet man unter anderem im [Krieger 200@gr [Hartmann 2006]. Man spricht von
dreidimensionaler konformer Strahlentherapie (,3@3formal Radiation Therapy®, 3D-CRT),
wenn mehrere Felder aus unterschiedlichen Einsichhingen superponiert und durch Blenden

bzw. Lamellenkollimatoren (Multileaf Kollimatorean die Zielkontur angepasst werden.

3.2 Strahimodifikation in der Photonentherapie

Um die Strahlenfelder an die Kontur des Zielvolusw@mzupassen und die tumorumgebenden
Organe weitgehend zu schonen, missen gegebeneKgilldter, Blocke, Kompensatoren,
Moulagen und Multileaf Kollimatoren eingesetzt wend[Richter 1998a, Bortfeld 1998]. Diese

werden im Folgenden kurz beschrieben.

3.2.1 Keillfilter, Blocke, Kompensatoren und Moulage

Keilfilter werden eingesetzt, um den Schrageindi@é Strahlenfeldes zu kompensieren und/oder
die Dosisverteilung im Zielvolumen zu homogenisierBer Keilwinkel gibt den Winkel an, den
die Isodosen (=Linien, welche Punkte gleicher Eieelgsis in einer Ebene miteinander
verbinden) in einer zu spezifizierenden Tiefe gedienSenkrechte zur Strahlenfeldachse geneigt
sind. Durch den Keilfilter wird die Dosisleistungerfabgesetzt, so dass eine grol3ere
Dosismonitorvorwahl bzw. eine langere Bestrahluagserforderlich ist, um die gewlinschte

Dosis zu erreichen.

Blocke werden zur Herabsetzung der Dosis verwendedrster Linie wird die Dosisminderung
durch den Blocktransmissionsfaktor bestimmt. Diggler an, um welchen Faktor die Dosis hinter
dem Block vermindert wird. Es existieren sowohlusg&ierende als auch nicht fokussierende
Blocke. Nicht fokussierende Blocke verwendet mauafigd wenn die Ecken des Strahlenfeldes
ausgeblockt werden sollen. Fokussierende Bléckigfenan in der Regel individuell an, welche

dann auf einer ebenen Platte gelagert oder befegtiglen kbnnen.
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Kompensatoren werden eingesetzt, um eine unglei8lgngeformte Patientenoberfliche zu
kompensieren und somit in einer bestimmten TiefeRiienten eine homogene Dosisverteilung
zu erhalten. Sie bestehen aus einem Absorbergbeidie Materialdicke ortsabhangig so variiert,

dass die gewlinschte Intensitatsmodulation entsteht.

Moulagen werden aus zwei Grinden eingesetzt. Beidmergetischer Rontgenstrahlung dienen
sie dazu, das Dosismaximum naher an die OberflacH®ingen (z.B. beim Mammakarzinom).
Bei Elektronenstrahlung werden sie benutzt, umddeiten Abfall der Tiefendosiskurve mehr an

die Oberflache zu bringen.

3.2.2 Multileaf Kollimator (MLC)

Da die meisten Zielvolumina und damit die Bestrabkfelder irreguldare Formen haben, wurde
der sogenannte Lamellenkollimator entwickelt. Estbht aus bis zu 80 blattfdrmigen, parallel
laufenden Wolframlamellen, die zur Halfte links unechts des Zentralstrahls opponierend
zueinander angeordnet sind. Der MLC kann im Kopf tanearbeschleunigers integriert sein
oder als Zusatzgerat in den Zubehortrager eingésthoverden. Die Lamellen werden
computergesteuert einzeln von Schrittmotoren bewegt kénnen nahezu beliebig geformte
Bestrahlungsfelder definieren. Sie werden vor alleim der intensitditsmodulierten

Strahlentherapie (IMRT) eingesetzt.

3.3 Intensitatsmodulierte Strahlentherapie

Bei der intensitatsmodulierten StrahlentherapieRhibtonen (IMRT) werden zur Anpassung der
Dosisverteilung an das zu bestrahlenden Volumermeler geometrischen Strahlmodifikation
die Fluenzen der Strahlungsfelder moduliert. Diéslwlurch die Uberlagerung von irregularen
Teilfeldern (Segmenten) unter anderem mit Hilfe Wuitileaf Kollimatoren erreicht [Low 2006,

DEGRO 2005]. Ein einziger intensitdtsmodulierteraBt besitzt eine inhomogene o6rtliche
Dosisverteilung. Erst durch die Superposition megdiré-elder erreicht man im Idealfall eine

homogene Dosisverteilung im Zielvolumen.
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Abb. 6: Strahlentherapie eines irregularen Zielvolunens, links mit 3D-CRT und rechts mit IMRT nach [Bartfeld 1998]

Bei den MLC-basierten Verfahren unterscheidet mamegell zwei Bestrahlungstechniken,
welche als statische und dynamische Methode bemeicherden (Abb. 7). In der statischen
IMRT wird die Strahlung wahrend der Einstellung gedSegmentes unterbrochen (,step-and-
shoot” oder ,stop-and-shoot*). Bei dynamischen Talodn erfolgt die Veréanderung der Feldform

bei kontinuierlich eingeschalteter Strahlung (,slglwindow").

" +%+m:ﬂ:; =

a) statische Technik

I_II_I_ 1 1 o | B O
v(t) vty () S

b) dynamische Technik

Abb. 7: Veranschaulichung der a) statischen IMRT Tehnik und der b) dynamischen IMRT Technik nach [Bottfeld 1998]

Bortfeld und Boyer entwickelten gemeinsam den ,steg-shoot” Algorithmus [Bortfeld 1994].
Ein intensitatsmodulierter Strahl wird hierbei dudie Superposition stationarer, MLC geformter
Segmente erzeugt. Ein anderes Verfahren unter \veluve intensitatsmodulierter Felder stellt
die Tomotherapie dar, bei der &hnlich wie das Goundip des CTs (CT=Computertomographie)
die Strahlenquelle den Patienten umkreist, undtdiesversalen Gewebeschichten Schritt fur
Schritt bestrahlt werden. Jedoch ist es in der iBraft schwierig, Uberlappungen, welche zu
einer Uberdosierung fiihren, und Liicken, welche imareUnterdosierung fithren, zu vermeiden
[Preiser 1998]. Eine Zusammenfassung der IMRT Tigelnfindet man unter anderem in [CWG
2001].
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Vorteile der IMRT gegeniiber der 3D-konformen Phettaherapie liegen vor allem in der meist
besseren Schonung kritischer Strukturen in der Unngg des zubestrahlenden Zielvolumens, in
der Bestrahlung irregular und/oder konkav geforrdietvolumina und in der Dosiseskalation bei
gleichzeitiger Schonung der Risikoorgane [CWG 2@yahme 1988, Meeks 1993].

In der 3D-konformen Photonentherapie reichen oft einfachen Fluenzmodifikationssysteme
(z.B. Keile) nicht aus, um bei ausreichender Dapedition eines kompliziert geformten
Zielvolumens gleichzeitig das umliegende gesundedbe zu schonen. Fir viele Tumorlagen ist
die Vermeidung der Dosisbelastung grof3er Volumies Mdormalgewebes nicht moéglich [Leibel
1991]. Die Frage nach der optimalen Anzahl demsitdétsmodulierten Felder fir eine konforme
Dosisverteilung wurde in einigen Arbeiten diskuti¢raut Preiser werden sehr gute Ergebnisse je
nach geometrischen Gegebenheiten mit 7 oder dhgkiteilten, koplanaren Feldern erzielt. Eine
Erh6hung der Felderanzahl fihrt meist nicht zu éessResultaten [Preiser 1998]. Generell kann
gesagt werden, dass 5 bis 10 Felder zu einer napgiznalen konformen Dosisverteilung fihren
[Bortfeld 2002]. Bei zentral lokalisierten Lungentaren eignen sich laut Derycke 5
intensitadtsmodulierte, nicht-koplanare Felder bdsom gut fir eine Dosiseskalation [Derycke
1998].

Die Bestrahlungsplanung bei der IMRT basiert awkisen Verfahren, welche die umgekehrte
Vorgangsweise im Vergleich zur konventionellen Bl darstellt, bei der die Dosisverteilung
aufgrund der definierten Bestrahlungsparameters{Eihlwinkel, FeldgroRe, MLC, etc.) ermittelt
wird. Die Bestimmung der Intensitatsprofile istrkeirial and error“-Prozess mehr. Mit Hilfe der
inversen Planung werden aus der Form des Zielvaispsowie unter Beriicksichtigung der vom
Radioonkologen vorgegebenen Toleranzdosen, dieftaedulierten Strahlenfelder berechnet.

Inverse Verfahren werden spéter im Kapitel 5.1 n&ledandelt.

Da intensitatsmodulierte Felder einen hdheren [Qostienten zwischen Zielvolumina und
Risikoorganen und eine hohere ortliche Variatiom Beienz erlauben, ist die korrekte und
reproduzierbare Patientenpositionierung und digifesichtigung der Organbewegung, vor allem
jene Bewegung verursacht durch die Atmung, vongr&&deutung [DEGRO 2005, NCI 2005].
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4. Protonentherapie

Robert Wilson schlug erstmals 1946 die Verwendumg Rrotonen fir die Strahlentherapie vor
[Wilson 1946]. Der erste Patient wurde 1954 in Lemae Berkeley Laboratory mit Protonen
bestrahlt. Bis Janner 2005 kam die Zahl der mittdPren behandelten Patienten auf 40801
[Sisterson 2005].

4.1 Physikalische Grundlagen der Protonentherapie

Im Bezug auf die Therapie haben Protonen einigeemtishe Vorteile gegeniiber Photonen.
Wenn Protonen auf ein absorbierendes Medium trefferiieren sie praktisch ausschlielich Gber
Anregung und lonisation der gestolRenen Kerne ihrerdte. Die Strahlungsbremsung spielt
aufgrund der groRen Masse von Protonen in demlstthiigerapeutischen Energieintervall keine
Rolle. Protonen werden bei den StoRR3prozessen liéingis Bahn kaum abgelenkt. Die fehlende
seitliche Streuung sorgt fur einen sich Uber disag#e Reichweite erstreckenden sehr gut

kollimierten Strahl.

Der Energieverlust geladener Teilchen durch lomsaund Anregung wird pro Wegstrecke

durch die Bethe-Bloch Formel beschrieben. Das S&fitvermogen S (,Stopping power*) ist der
Energieverlust pro Wegstrecke. Bezogen auf die tBides durchquerten Materials spricht man
vom Massenbremsvermodgen. Fir Protonen mit einerrgitneE=>0.5 MeV wird das

Massenbremsvermogen S folgendermaf3en angegebée [B¥0, Bloch 1933]:

dE  2aNpz2e*Z| 2m.c2p*W 2 22.Za3F(B, Z
S=—="2P""| ”’BZ —ZBZ——ZCi—A+naZpB+p—3(B)
de meC(Z)B Ar 12(1 - B ) Z H

(Gleichung 14)

dE/dz beschreibt das lineare Bremsvermdgen in MaYfc ist die Dichte des durchquerten
Mediums in g/cm3, dEHdZ) beschreibt somit das Massenbremsvermdgen in/(gkevh2). N, ist
die Avogadrozahl, zdie Ordnungszahl des Protons=¥), A beschreibt die relative Atommasse,
e die Elementarladung, Z die Ordnungszahl des duestten Materials, pdie Ruhemasse des
Elektrons, ¢ die Vakuumlichtgeschwindigkeit, B die = Geschwindigkeit des
Protons/Lichtgeschwindigkeit, W den maximalen Eredrgnsfer des Protons auf ein freies
Elektron, | das lonisationspotential u@; die Summe der Schalenkorrekturtermeist der
Polarisationstermq die Feinstrukturkonstante=1/137 ung3Z) der Korrekturterm der zweiten

Born’schen Néherung.
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Der erste Term reprasentiert den differentiellerergieverlust, die Restlichen beschreiben
Korrekturterme. Wie aus der obigen Formel zu seisennimmt die Energiedeposition mit

abnehmender Teilchenenergie (dE/dz proportiond) &iv.

7 - Tiefendosisprofile

relative Dosis

0 50 100 150
Reichweite in Wasser [mm]

Photonen 21 MeV ----- Protonen 148 MeV/u

A I Protonen mit 148 MeVINCKioon nach [Schulz.£n2008]
Die Dosis nimmt mit der Tiefe nur gering zu, biszseinem scharfen Maximum kommt, in
dessen Bereich der Energieverlust der Teilchen mmalxist. Dieser Bereich der maximalen
Energieabgabe wird als Bragg Peak bezeichnet [Bi&§%p]. Dies bedeutet, dass es zu einer
geringen Dosisabgabe bei hohen Energien im Eskattal und zu grofRer Dosisabgabe bei
niedrigen Energien am Ende der Reichweite komms Staahlungsbremsvermégen kann wegen
der groRBen Teilchenmasse und der damit verbundgeemgeren Ablenkung im Kernfeld

vernachlassigt werden.

In der Strahlentherapie wird eine Uberlappung degy@ Peaks mit dem Zielvolumen durch die
Variation der Protonenenergie angestrebt. Der degedide Vorteil der Protonentherapie liegt
sowohl in der vertikalen und horizontalen Dosiss#uing im Gewebe als auch in der hoéheren
Relativen Biologischen Wirksamkeit (RBYY.1) [Paganetti 2002a], dem hdheren Linearen

Energietransfer (LET) und der Zunahme der lonisatiichte mit der Reichweite.

Vor allem bei tiefer liegenden Tumoren, welche iar dNdhe von Risikoorganen liegen,
ermoglicht die Protonentherapie eine bessere Bdéinagdles Zielvolumens bei gleichzeitiger
Schonung des gesunden Gewebes. Die zielgenauen®ntterapie bedeutet auch eine grol3ere
Empfindlichkeit gegentiber Lokalisations- und Imniigitionsfehler (z.B. Fehlpositionierung des

Patienten und Organbewegung).
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Schwerere lonen, wie Helium, Kohlenstoff und Nedaponieren generell weniger Dosis am
distalen Ende des Bragg Peaks und weisen eineekéeilaterale Verbreiterung gegeniber
Protonen auf [Chu 1993]. Als Beschleunigertypen kmm in der klinischen Anwendung von

Protonen und lonen meist Zyklotrone und Synchrarmmum Einsatz.

4.2 Reichweite und Fluenzreduktion

Die Reichweite R in Materie der Dichpefiir schwere geladene Teilchen (z.B. Protonen)deit
Anfangsenergie #ind der Endenergie; Easst sich durch die Integration Uber den Kehrwaes
Massenbremsvermogens berechnen. Diese Naherungmigdglischen als ,continuous slowing

down approximation® bezeichnet [Bohr 1913, Breugd®d.

(Gleichung 15)

Die Reichweite wird im medizinischen Zusammenhamgdér Einheit g/cm? angegeben. Der
Energiebereich der in der Therapie verwendetenoRest basiert auf der Gleichung 15. Zur
Heilung von Augentumoren kommen Protonen mit eiBrergie von ca. 70 MeV und einem
Eindringvermégen von ca. 4 cm zum Einsatz. Flurvdigimina im Kdrperstammbereich werden
Protonenergien von 220 bis 250 MeV mit einem Eimgrermdgen von max. 30 bis 40 cm
verwendet [Oelfke 2002].

FUr die Reichweite R der Protonen im Wasser in Aligkeit ihrer Anfangsenergie oE
(zwischen 10 bis 250 MeV) gibt Bortfeld folgende hgéung mita~0.0022 und p=1.7 an
[Bortfeld 1997]:

R = oE}
(Gleichung 16)

Aufgrund der statistischen Natur der Wechselwirkwan Protonen mit Materie ist die

tatsachliche Reichweite naherungsweise eine Gatgfuag um die mittlere Reichweite.

Teilcheninduzierte Kernreaktionen fihren zur Fluedmktion- d®/dz der Primarprotonen. Fur

die Fluenz kann folgende Néaherungsformel angegeleeden [Bortfeld 1997]:

® ~ 1+ 0.018(R, — 2)°%
(Gleichung 17)
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4.3 Dosis und Tiefendosiskurve

Die deponierte Dosis ist vom Energieverlust dEAdan der Fluenzd und der Dichte des
Materials abhangig. Das Teilchenfeld beinhalteb@dunterschiedliche Teilchen verschiedener
Energien. Fur die Berechnung der tatsachlichenDasiss Uber die Energien und Atomzahlen
integriert werden [Kraft 2000].

Dringt ein monoenergetischer, breiter Protonenkegatiang der z-Achse an der Stelle z=0 in ein
homogenes Medium ein, so ergibt sich fur die Tidémiskurve D(z) aus der Divergenz der
Energiefluenz2¥(z), welche sich aus dem Produkt der Teilchenflud(®) und der kinetischen

Energie E(z) zusammensetzt, folgende Gleichungt{@dr1997]:

¥Y(z) = O(z)E(z)
(Gleichung 18)

o = - 2o 4E dCD(z)E
(Z)“E< @+ 1— (z))

(Gleichung 19)

Der erste Term in der Gleichung 19 beschreibt dewrdieverlust durch die Coulomb-
Wechselwirkung und beinhaltet das Massenbremsvesm&gE) eines geladenen Teilchens der
Energie E. Neben der elektromagnetischen Wechdelagrder Protonen mit den Elektronen tritt
bei hohen Energien zuséatzlich die hadronische Wsheirkung mit den Kernen des Gewebes
auf, welche zur Fragmentierung fuhren kann. Derntaveerm beriicksichtigt diese Reduktion der
primaren Teilchenfluenz durch hadronische Wechskimigen. Der Faktory gibt den

Energieanteil an, welcher durch inelastische Keakselwirkungen lokal absorbiert wird.
4.4 Strahlmodifikation in der Protonentherapie

Um die Protonenfelder dem dreidimensionalen Zielswn anzupassen, muss der schmale
Protonenstrahl verbreitert werden. Dies geschientideine Tiefenmodulation der Energie und
der Reichweite der einzelnen Bragg Peaks. lhre rfopition fihrt zu einem ausgebreiteten
Bragg Peak, welches Spread Out Bragg Peak (SOBRange wird (Abb. 9). Neben der

Energiemodulation muss auch das laterale Quersshrtfii des Protonenstrahls verbreitet

werden.
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Abb. 9: Darstellung von SOBP (Spread Out Bragg Pegkund der Tiefendosiskurve
eines einzelnen Bragg Peaks im Vergleich zu Photaneach [Yock 2004]

4.4.1 Passive Energiemodulation

Bei dieser Methode liefert der Beschleuniger einenskante Energie. Um die distale
Dosisverteilung der Protonen an die distale Forns dgelvolumens anzupassen, werden
sogenannte Kompensatoren (,;fange compensator‘)evetet. Sie werden individuell fur jeden

Patienten angefertigt und fihren zur ReduktionRigchweite von Protonen im Gewebe.

Die Strahlenfelder werden mit Hilfe von individudlir jeden Patienten gefrasten Blenden an die
Kontur des Zielvolumens angepasst. Sowohl Blendsraach Kompensatoren werden an das

Mundstlick der Protonenmaschine am Strahlenausgangnnt ,snout”, angebracht.

Ein einzelner schmaler Protonenstrahl ist niclitdnLage das gesamte Zielvolumen mit Dosis zu
versorgen. Um eine Tiefenmodulation zu erzielemdwvain Modulator verwendet, welcher aus
mehreren Absorbern variabler Dicke besteht undedusm schmalen Protonenstrahl ein SOBP
(~Spread Out Bragg Peak”) erzeugt. Somit erzeudereecinzelner Absorber einen schmalen
Bragg Peak. Die Superposition einzelner Peaks fihtinem SOBP bestehend aus einem Set
einzelner Peaks mit abnehmender Tiefe und EneHrgie.Modulation werden unter anderem

sogenannte Kammfilter (,ridge filter*) verwendet€1993].

Der schmale Protonenstrahl, auch Spot genannt, musk in lateraler Richtung verbreitert
werden, damit eine ausreichende Dosisdepositiodigivolumen erreicht wird. Fir die laterale
Verbreiterung des Strahlprofils werden generell izMethoden unterschieden: statisch passive
und dynamisch aktive Systeme. Zu den passiven @gstegehoren unter anderem Streufolien.

Ein durch passive Systeme verbreiterter Strahl veilsl ,broad beam* bezeichnet. Zu den
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dynamischen Methoden gehéren sowohl Wobbler SysteinBipolmagneten als auch Scanning
Methoden [Chu 1993].

4.4.2 Scanning Verfahren und IMPT

Verfahren zur Abtastung einer Flache sind Rastanfiag, Spot Scanning und Pixel Scanning
[Chu 1993]. Im Allgemeinen besteht ein sogenani@eanner aus 2 zueinander senkrecht
positionierten Dipolmagneten. Ein Dipolmagnet wiid den schnellen Scan in x-Richtung und
der zweite fur den langsamen Scan in y-Richtungveadet. Dabei wird die laterale Ebene,
welche normal auf die Strahlachse steht, abgetddteth die Tiefenmodulation, wie z.B. im
Kapitel 4.4.1 beschrieben, &ndert sich in z-Ricgtdie Lage der Bragg Peaks. Dies kann aber
auch durch eine aktive Energievariation des Besciders erfolgen. Die Bewegung in y-
Richtung wird am Paul Scherrer Institut (PSI) inlliWgen durch die Verschiebung des

Patiententisches erreicht [Pedroni 1995].

Die Klassifikation der Scanning Methoden hangt wamn Art und Weise ab, wie die einzelnen
Spots bewegt werden. Beim Raster Scanning wird Za$volumen bei kontinuierlicher

Strahlextraktion Schicht flr Schicht abgetastetes®i kontinuierliche magnetische Ablenkung
fuhrt zur Abtastung des Zielvolumens und wird ZrBNortheast Proton Therapy Center (NPTC)
in Bosten und in Cyclotron Research Center in Lowl&Neuve (Belgien) angewandt. Es
werden sowohl die Scangeschwindigkeit als auchHrdansitat des Strahls moduliert [Trofimov
2003]. Hier wird die Tiefenreichweite der Protondurch die Anderung der Zyklotronenergie

erreicht.

Im Unterschied zum Pixel Scanning kommt es bei 8pot Scanning Technik zu einer
Uberlappung der Spots [Chu 1993]. Beide MethodenHhen auf die Bewegung des Spots zum
nachstgelegenen Punkt, nachdem die vorgeschridbesis in einem Punkt deponiert wurde. Im
Allgemeinen werden die letzten zwei Abtastungsnubdgeiten als diskretes Scanning bezeichnet,

da der Strahl zwischen den Spotscans ein- und scisajéet wird.

Ein wesentlicher Vorteil des Scanning Verfahreris de Abwesenheit von Streufolien im
Strahlengang, was zu einer Reduktion der Kernwéwitkengen aufRerhalb des Patienten und
somit zu einer Abnahme der Neutronenrate fuhrt.odedist zu erwdhnen, dass Scanning
Techniken verglichen mit passiven Methoden geneaiek groRere Empfindlichkeit gegentber
Organverschiebungen aufweisen. Erneutes AbtastenZidvolumens in der Fraktionierung

verbessert die Dosishomogenitat gemaR der Wurzeldan Anzahl der Fraktionen [Phillips
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1992]. Im Gegensatz zur Bestrahlung mit passivergavariation erlauben Scanning Methoden

eine bessere Konformitat zur proximalen Seite delv@umens (Abb. 10).

a) fixe Modulation b) variable Modulation

Zielvolumen III Kompensator
—

—
Strahl
—_—

1]

dynamischer Kollimator

Breite des Bragg Peaks

Breite des SOBPs

fixer Kollimator

- bestrahltes Zielvolumen

|:| zusatzlich bestrahltes Volumen
Abb. 10: a) fixe und b) variable Modulation in derProtonentherapie nach [Chu 1993]

Intensitatsmodulierte Protonentherapie (IMPT) iskeespezielle Technik der Protonentherapie.
Generell erfordert jede Therapie mit Protonen éitensitatsmodulation. Als Beispiel sei hier die
distale Verbreiterung des Bragg Peaks genannt,in@ead Out Bragg Peak zu erhalten. IMPT
ist eine Technik, welche durch Supersposition mehranhomogener Felder und ihre
Optimierung, eine homogene Dosisverteilung im Zklmen ermoglicht [Lomax 1999]. Bei der
intensitatsmodulierten Protonentherapie (IMPT) kdndire inverse Planung (siehe Kapitel 5.1),
welche ahnlich der inversen Planung in der IMRT 28 Einsatz. Der wesentliche Unterschied
zur IMRT ist ein zusatzlicher Freiheitsgrad, deratiudie Variation der Energie einzelner Pencil
Beams (Nadelstrahlen) erreicht wird. Eine sehr illetee Zusammenfassung zur

Intensitatsmodulation wird in [Lomax 1999] beschaa.
4.5 Vielfachstreuung, Energieverschmierung undriftegmentierung

In diesem Kapitel werden der Einfluss der Strahliiikattion auf den Dosisabfall und die
Wechselwirkung der Protonen im Gewebe erlauterglickee Materialien, welche zur
Strahimodifikation eingesetzt werden, flhren gehheraur Vielfachstreuung (,multiple
scattering“), Energieverschmierung (,range straggh und zur Strahlfragmentierung (,nuclear
fragmentation®). Die genannten Wechselwirkungspseeetreten ebenfalls auf, wenn Protonen

das Gewebe durchqueren.
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Beim Durchgang durch Materie kommt es zur Wechskiwig des Protonenstrahls mit den
Atomkernen des Targets. Hierbei tritt bei Protomemgien <300 MeV Vielfachstreuung auf,
dominiert durch den Prozess der Coulomb-Streuurngv.(lelastische Kernstreuung) [Breuer
2000]. Es kommt ebenfalls zu einer Wechselwirkungisehen Protonen mit den
Hullenelektronen des Targetmaterials. Die Winkekitmg der gestreuten Teilchen ist
naherungsweise eine Gaulfunktion fir kleine Winkeld dinne Absorber. Eine erste
theoretische Behandlung der Streuung geladenettiBeilerfolgte durch Moliere [Moliere 1948].
Gottschalk zeigte, dass die Vielfachstreuung mit Moliere Theorie mit einer mittleren
Genauigkeit von 1% und einer maximalen Abweichuog §% verglichen mit experimentellen
Daten beschrieben werden kann [Gottschalk 1992. @oulomb-Streuung fuhrt zur Divergenz
und zur lateralen Verbreiterung des Strahls. Diebk&terung des lateralen Dosisabfalls wird
durch Strahlkollimation nahe der Patientenoberiaaind bei kleinen Protonenreichweiten
reduziert. Das Problem der Vielfachstreuung, welgbe allem beim Einsatz von passiven
Systemen vorkommt, kann durch magnetische Ablenkangtelle von Streufolien zur
Strahlverbreiterung umgangen werden. Fir Protoneden Energie von 70 MeV ergibt sich eine
Aufweitung der Breite von 1.7 mm am Ende ihres Hmglermbgens (ca. 4.1 mm).
Hoherenergetische Protonenstrahlen mit 200 MeV &bneine laterale Verbreiterung in der
GroRRenordnung von 1 cm aufweisen [Oelfke 2002]. @i Verwendung schwerer geladener
Teilchen, wie Helium- und Kohlenstoffionen, zeigdiese eine geringere laterale Verbreiterung
[Chu 1993].

Die Verschmierung der Teilchenreichweiten ist diwmdge von Energieverlust und statistischen
Schwankungen der Energie des TeilchenensemblessanMittelwert, welche beim Durchgang
der Protonen durch Materie auftritt. Fir ein getade Teilchen mit der Energie E und der
mittleren Reichweite R, kann die Verteilung der dRereite in z-Richtung durch eine
Gaul3funktion mit der Standardabweichun@ngegeben werden. Sowohl die Wechselwirkung in
Materie als auch die Energieverschmierung des Bascigers tragen zo, bei [Bortfeld 1997].
Eine Reduktion der Verschmierung kann erreicht weyrdvenn zur Tiefenmodulation die aktive

Energievariation des Beschleunigers eingesetzt wird

Neben der elektromagnetischen Wechselwirkung detoRen mit den Hullenelektronen und der
elastischen Kernstreuung sind auch inelastische ndf®uung und teilcheninduzierte
Kernreaktionen im Patienten bzw. in den Materialigar Strahimodifikation) moglich. Bei der

inelastischen Kernstreuung kommt es zur Emission Breemsstrahlung. Durch Kernreaktionen
(hadronische Wechselwirkung) kann das eindringePid¢on aus dem Targetmaterial einzelne
Nukleonen oder auch groRerer Nukleonenpakete @ustuslosen. Es werden vor allem

Sekundarteilchen, wie Protonen, Neutronen und Adlchen, emittiert, welche zu einer

32



Erhéhung der Relativen Biologischen Wirksamkeit Y®RB fuhrten. Bei einem SOBP
beeinflussen hauptsachlich Protonen und Alphateilcils Sekundarteilchen die proximale Seite
des Bragg Peaks. Hier kommt es zu einer Erh6hun@®B&V [Paganetti 2002b]. Im Bragg Peak
ist die RBW nahezu durch die Primarprotonen bestingia mit zunehmender Tiefe die Fluenz
(Anzahl der Teilchen pro cm2) der Sekundarteilcabnimmt. Die Neutronen, welche bei den
Kernreaktionen freigesetzt werden, deponieren imergie vor allem distal nach dem definierten
Bragg Peak. Paganetti gibt bei einem Neutroneni@itstbktor von 10 eine Erhohung der
vorgeschriebenen Dosis durch Neutronen von 0.5%i@nErhdhung der Dosis ist von der Grolie
des SOBPs abhéangig [Paganetti 2002Db].
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5. Bestrahlungsplanung

Der erste Schritt der Bestrahlungsplanung ist daeg&en des Patientendatensatzes, welcher
meist auf CT (Computertomographie) bzw. MR (Magestnanz) basiert. Die CT-Houndsfield
Werte korrelieren mit der Elektronendichte des Gmege und erlauben somit direkt die
anschlielende Dosisberechnung. Der néchste Sdbedtent in der Segmentierung vom
Zielvolumen und von den Risikoorganen (Organs AAkRIOAR), wobei im Allgemeinen der
Planer manuell mit der Maus die entsprechenderkiBten umrandet. Das Zielvolumen wird
vom Radioonkologen festgelegt. Das Clinical Targétlume (CTV) umschliel3t das
Tumorvolumen (Gross Tumor Volume, GTV), um mdoglichmsichtbare Auslaufer des
Tumorgewebes zu berilcksichtigen. Ein weiterer Siditsabstand, genannt Planning Target
Volume (PTV), beinhaltet jene Fehlerquellen, welchdurch Organbewegung und

Patientenpositionierung verursacht werden [ICRUG]),

Der néchstfolgende Schritt ist die Definition derilthenart und ihrer Energie, der
Einstrahlrichtungen und der Anzahl der Felder raitjdweiligen Gewichtung sowie die eventuell
notwendige Wahl der Strahimodifikation. Nach destlegyung der genannten Parameter kann die
Vorausberechnung der applizierten Dosis, welche \wadioonkologen nach vorgegebenen
Tumorprotokollen festgelegt wird, gestartet werdBres ist der Ablauf der Vorwartsplanung,

welche sich von der inversen Planung unterscheidet.

Fir die Dosisberechnung existieren unterschiediMoeelle, auf die spater eingegangen wird.
Nach der Dosisberechnung muss der vorliegende IBdarertet und tberprift werden, ob die
definierten Parameter zu einer akzeptablen Dogeiliang sowohl im Zielvolumen als auch in
den Risikoorganen fiihren. Die Dosisverteilung im @nzelnen Schichten wird mit Hilfe von
Isodosenlinien (Linien, welche Punkte gleicher Bagieiner Ebene verbinden) veranschaulicht.
Anhand von Dosis-Volumen-Histogrammen (DVH) kanrzajgt werden, welcher prozentuelle
Anteil eines Organs mit der auf der x-Achse angegeh Dosis bestrahlt wird. Dies ist die
Darstellung eines kumulativen Dosis-Volumen-Histsgms (Abb. 11). Ein differentielles DVH

gibt das prozentuelle Volumen des bestrahlten QGrgarDosisintervall an.
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Wichtige Anforderung an den optimalen Plan sind \alem die Dosishomogenitat im
Zielvolumen und die Einhaltung von Toleranzdoserr dsikoorgane. Biologische und
physikalische Modelle, welche zur Berechnung dermidgewebekomplikationsrate (Normal
Tissue Complication Probability, NTCP, Kapitel @)duder Tumorkontrollrate (Tumor Control
Probability, TCP, Kapitel 7) dienen, kénnen ebdafalir Planevaluierung herangezogen werden.
Falls der Plan die gewiinschten Anforderungen rectitllt, wird er solange iterativ modifiziert,
bis ein zufriedenstellendes Ergebnis erreichtNstich der Bestrahlungsplanung wird der Patient
in mehreren Fraktionen bestrahlt. Eine moglichen@adfraktionierung ist z.B. eine tagliche
Bestrahlung (5 Tage in der Woche) des Zielvolumeitseiner Dosis von 2 Gy pro Fraktion
innerhalb von 5 bis 6 Wochen.

5.1 Inverse Planung

In der Bestrahlungsplanung unterscheidet man gikrmwei Methoden, welche zur Erzielung
optimierter Plane zur Behandlung des Patientenediedie Vorwartsplanung und die inverse
Planung. Aufgrund der Komplexitat und der Anzahlgh@gher Fluenzprofile kommt fir die

IMRT nur eine Optimierung basierend auf der inverBdanung in Frage [Bortfeld 1999]. Dies
gilt auch fur den Fall der Therapie mit gescanmestonen (IMPT).

Bei der Vorwartsplanung (konventionelle Planungjdazuerst die gewilinschte Strahlgeometrie

(Einstrahlrichtung, Gewichtung der einzelnen Swafdlder, Strahlmodifikation durch Keile
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bzw. Multileaf Kollimatoren, usw.) definiert. Nacter Berechnung der dreidimensionalen
Dosisverteilung wird tber eine Anderung der obigamameter entschieden, um eventuell eine
bessere Dosisdeposition im Zielvolumen und einesdres Schonung des Normalgewebes zu
erzielen. Dieser Prozess wird so oft wiederho#,dine optimale bzw. akzeptable Dosisverteilung

gefunden ist.

In der inversen Planung wird das gewulnschte EnbBeigevordefiniert. Hierbei werden unter
anderem Optimierungskriterien, wie die maximale amdimale Dosis im Zielvolumen und in
den Risikoorganen, die gewiinschte Dosisverteiluhgy diologische Parameter wie NTCP und
TCP, spezifiziert. Somit werden aus der Form dedvdlumens sowie unter Berticksichtigung
der Optimierungsparameter die  Fluenzprofile  berethn Das Kernstick des
Optimierungsalgorithmus zur Bestimmung der Flueatilerist die Zielfunktion (auch ,,objective
function“, ,score function“ oder ,cost function® gannt), welche die oben genannten
Randbedingungen und Optimierungsparameter enthél. die Qualitatsbewertung von
Bestrahlungsplanen existieren sowohl physikalistheuch biologische Zielfunktionen [Brahme
1995]. Physikalische Zielfunktionen sind ausschi@f durch physikalische Gréf3en
(Abweichung der Dosis von der Solldosis im Zielvokn, maximale Dosis im Normalgewebe,
usw.) und biologische Zielfunktionen durch radidbipsche GrolRen (NTCP und TCP) definiert.
Die meisten Bestrahlungsplanungsprogramme fir diwergse Planung basieren auf
Iterationsverfahren, welche etliche Plane genarmiered anhand der Zielfunktion evaluieren. Die
Zielfunktion ist ein Mal fur die Qualitat des Bedtlungsplans. Bei jedem Iterationsschritt wird
versucht, je nach Zielfunktion, diese solange zunimieren bzw. zu maximieren, bis das

Optimierungsziel der minimalen bzw. maximalen ZieKtion gefunden wird.

36



inverse Planung

Eingabe des Zielvolumens un
der Risikoorgane
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konventionelle Planung
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> Auswahl der Bestrahlungstech Optimierung der
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Bewertung der Dosisverteilung Bewertung der Dosisverteilung
(Isodose, DVH, TCP, NTCP) (Isodose, DVH, TCP, NTCP)
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Dosisverteilung

zufriedendstellend? Dosisverteling nein

zufriedendstellend?

ja

Dokumentation und Speicheru
des Plans

Dokumentation und Speicheru

des Plans

Abb. 12: Ablauf der konventionellen und der inversa Planung nach [Bortfeld 1998]

5.2 Optimierungsverfahren

Das inverse Problem hat keine exakte Losung, danekgihysikalische, nicht-negative
Fluenzprofile existieren, welche die gesamte varigesbene Dosis ohne jegliche Belastung des
umliegenden Normalgewebes im Zielvolumen deponier@amit werden im Allgemeinen
Néherungslosungen mit Hilfe von Optimierungsverfahr ermittelt [Bortfeld 1990].
Optimierungskriterien, welche von Redpath zusamrefasst wurden, beinhalten vor allem zwei
wichtige Punkte: der Dosisgradient im Tumor und ulierwiinschte Dosis in den Risikoorganen

sollen minimiert werden [Redpath 1976].

Die Pionierarbeit in der IMRT Optimierung leistat@ter anderem Brahme durch analytische
Methoden [Brahme 1982]. Hier werden CT-Rekonstnridiverfahren (gefilterte Ruckprojektion)

zur Berechnung der Fluenzmatrizen verwendet. Eintegtalgleichung, die das laterale

Dosisprofil eines Photonenstrahls mit der reswtiden Dosisverteilung verbindet, wurde
aufgestellt und fur den vereinfachten Fall einebndgrphantoms gelost.
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Ziel der Optimierung ist die Minimierung bzw. dieaimierung der Zielfunktion. Die gangigsten
Optimierungsprozesse auf dem Gebiet der Bestragjplagung sind das Gradientenverfahren
und die Methode des Simulated Annealing. Beideaiigzn Verfahren gehen von einem
geeigneten Startwert fur die Intensitatsprofile bfiv andere Optimierungsparameter aus und
verandern diese solange, bis das Optimum erreitHbie unterscheiden sich in der Methode, wie
die Schritte in Richtung des Optimums ermittelt dar. Die Methoden der mathematischen

Optimierung werden in deterministische und stogbels¢ Kategorien eingeteilt.

Das Gradientenverfahren bzw. das Verfahren detststei Abstieges ist ein deterministischer
Prozess. Diese iterative Methode bendtigt fir densdz in der inversen Planung eine
Zielfunktion, welche optimiert werden muss. Die Buchtungen sind durch den Gradienten der
Zielfunktion vorgegeben. Bei der Iteration nahedmsich Schritt fur Schritt im Idealfall dem
Optimum der Zielfunktion. Enthalt die Zielfunktionehrere Extrema (Minima bzw. Maxima je
nach Zielfunktion), konvergiert das Gradientenvieré® zum nahgelegensten Extremum. Somit
kdnnen Gradientenverfahren in lokalen Minima bzw.axha hangen bleiben und
mdglicherweise eine nicht-optimierte Losung liefe@ie Zielfunktionen als Funktionen der
Intensitatsprofile haben aber im Allgemeinen nun &@ptimum, das zugleich das globale
Optimum ist [Bortfeld 2002].

Die intensitatsmodulierte Bestrahlungsplanung imO%ibasiert auf dem Verfahren des
konjugierten Gradienten (,conjugate gradient optation algorithm®) [Nocedal 1999, Press
2002]. Dieser Algorithmus ist eine spezielle Methodles Gradientenverfahrens. Die
Optimierungsmethode verwendet den negativen Graatieginer Zielfunktion, um das Minium
einer Zielfunktion zu finden. Das Minimum diesernktion wird dann erreicht, wenn die beste
Kombination von ,beamlet‘-Intensitaten bzw. ,beathl&ewichtungen gefunden ist, welche
eine ausreichende Auslastung des Tumors und eméigiung der Dosis in den Risikoorganen
erlaubeh Die Zielfunktion (,cost function*) beim Verfahredes konjugierten Gradienten ist
definiert als die Summe von mehreren Zielfunktiofgbjective functions” oder ,0objectives”).
Jede ,objective-Funktion beinhaltet Dosisziele bzosisvolumenziele. Der Gradient solch
einer Zielfunktion ist ein normierter Vektor, deicts aus den partiellen Ableitungen der
.objectives” nach der ,beamlet*-Gewichtung zusameent. Dieser Gradient wird mit -1
multipliziert, um die Suchrichtung nach dem Minimuter Zielfunktion zu definieren. Das
Gradientenverfahren besteht aus vielen IteratioRénjede Iteration muss ein Gradient und seine
negative Richtung berechnet werden, bis ein Mininden Zielfunktion gefunden wurde. Die
Suche nach dem negativen Gradienten wird im Ergiscline search” genannt [Nocedal 1999,

Press 2002]. Das bei einem ,line search” gefundetmum ist meist nicht das globale

1 Ein Strahl wird in mehreren Teilstrahlen, gengibeamlet®, unterteilt.
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Minimum der Zielfunktion. Es ist stets das Minimumdiese Richtung. Die Optimierung iteriert
fur eine bestimmte Anzahl der Zyklen bzw. solanggedie Zielfunktion konvergiert. Dies ist der
Fall, wenn die aktuelle Zielfunktion nicht wesectlibesser als die letzte Evaluierung ist. Im
XiO® kann der Benutzer sowohl die Anzahl der Iteratipaés auch das Konvergenzkriterium

festlegen. Die Zielfunktion hat folgende Form:

(Gleichung 20)

Die Zielfunktion F ist die Summe aus den Teilfunkén f mit den ,objectives“s. Der
Parameter w beschreibt die Gewichtung der ,objectives®, n diazahl der Voxeln in der
jeweiligen Struktur fur das ,objective$, D; die Dosis im Voxel i und gdie Teilfunktion im

Voxel i, welche z.B. folgende Form besitzen kann:

85(Di) = (D; — Do)?
(Gleichung 21)

Do gibt hier die definierte Zieldosis an. Somit besdht diese Funktion die quadratische

Abweichung der Istdosis im Voxel i von der SolldoptiO®a].

Ein stochastischer Algorithmus ist das Simulatednéaling [Kirkpatrick 1983]. Diese
Optimierungsmethode wurde von Webb fur die IMRTgefihrt [Webb 1989]. Bei dieser
Methode werden in der inversen Bestrahlungsplanumg Hilfe von Zufallsgeneratoren
ausgehend von einer Fluenzkonfiguration neue Kaordigonen erzeugt. Somit wird die
Suchrichtung zufallig ermittelt. Fuhrt dies zu emeerbesserten Wert der Zielfunktion, wird
diese Konfiguration akzeptiert und von hier austeregesucht. Stochastische Methoden erlauben
generell ein Herausspringen aus einem lokalen Mininbzw. Maximum der Zielfunktion. Am
Ende des Iterationsprozesses wird im Idealfallogtimales Extremum erreicht. Im Vergleich zu
den deterministischen Algorithmen ist Simulated éaling aufgrund des rechenzeitaufwendigen,
zufélligen Durchlaufens des Suchraums relativ lamgsNahere Details zur Implementierung des
Simulated Annealings in die IMRT findet man in [Web989 und 1991].

Es existieren eine Reihe von Optimierungsverfahwagiche nicht nur in der inversen Planung
zum Einsatz kommen. Unter deterministischen Methofiedet man die Lineare und die
Quadratische Programmierung [Hilbig 2002, Rosenll®edpath 1976]. Ziel der Linearen
Optimierung ist die Minimierung oder Maximierungnei linearen Zielfunktion von endlich

vielen Variablen unter Einhaltung einer endlichemahl von Nebenbedingungen, die als lineare
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Gleichungen bzw. Ungleichungen vorliegen. Die Qatische Programmierung unterscheidet
sich von der Linearen nur durch das Zulassen valigtischen Termen in der Zielfunktion. Ein
weiteres stochastisches Verfahren ist der Genetigdgorithmus [Langer 1996]. Hier wird

ausgehend von einer Anfangspopulation versuchtchdgenetische Operatoren (Mutation,

Rekombination und Selektion) ein Optimum zu finden.

5.3 Dosismodelle fur die Photonentherapie

Die Grundlage der Therapieplanung ist die rechokesSimulation der Dosisdeposition im

Patienten anhand unterschiedlicher Modelle, auidiEolgenden eingegangen wird.

5.3.1 Korrekturbasierte Verfahren

Korrekturbasierte Verfahren zur Dosisberechnung gininomenologische Modelle, welche auf
die Korrektur von bereits gemessenen, dosimetriscienndaten beruhen. In einem
Wasserphantom werden flr eine grof3e Anzahl von efeldypische GrofRen, wie z.B.
Tiefendosiskurven und laterale Dosisprofile, besttmDie Dosis ergibt sich aus dem Produkt
verschiedener auf einen Referenzstrahl bezogengimdtiischer Verhaltnisse, wie z.B. der
Tiefendosiskurve, und den lateralen GroRRen [Rich898b]. Die Gewebeinhomogenitaten des
Patienten im Vergleich zum homogenen Wasserphanesfordern Korrekturen in der
Dosisberechnung. Eine Zusammenfassung der Korketfahren findet man in [Ahnesjo 1999].
Alle dblichen Inhomogenitatskorrekturmethoden bksizhtigen nur Inhomogenitéten langs der
Richtung des Photonenstrahls. Laterale Dichtesckwagen werden nicht bertcksichtigt. Die
Anwendung korrekturbasierter Verfahren beschrardtt auf die Bestrahlung regular geformter
Felder [Bortfeld 2002]. Eine korrekturbasierte Mmdh ist der Clarkson Algorithmus, welcher im
Bestrahlungsplanungssystem Xi@benfalls implementiert ist. Der Algorithmus begichtigt
zwar die Inhomogenitaten im Patienten, jene desh&nfeldes hervorgerufen durch den Einsatz
von einem Bolus sowie die Transmission der Strahldarch ein Multileaf Kollimator, Keile
oder Blocke, vernachlassigt aber die Streuung dufele, durch die unterschiedlichen

Gewebedichten und durch die Oberflachenkrimmung.

Elegantere und heute Ubliche Methoden zur Bereghrder Dosis sind kernelbasierte bzw.

kernbasierte Verfahren und die Monte-Carlo Methode.
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5.3.2 Kernelbasierte Verfahren

Die deponierte Energie im Patienten hangt in erkiaie von den Eigenschaften des vom
Beschleuniger emittierten Strahls ab. Diese primaf&rahlprofile werden experimentell
bestimmt und in die Dosisberechnung integriert. faves ist die Energiedosis im Patienten von
den Wechselwirkungen der beschleunigten TeilcheG@webe abhangig (Streustrahlungsanteil).
Kernelbasierte Verfahren sind unter anderem der (Hast Fourier Transformation)-Convolution
und der Multigrid Superposition Algorithmus, welche Planungssystem XiDimplementiert
sind. Bei diesen Verfahren wird die Dosis durclegimathematische Faltung der TERMA (,Total
Energie Released per unit Mass") mit dem Dosiskdrestimmt. Die TERMA setzt sich aus dem
Produkt der Energiefluenz (Photonenfluenz multiptizmit der Photonenenergie) im Medium
und dem Massenschwachungskoeffizienten fiir dieseginzusammen [Xi€b]. Der Dosiskern
(bzw. Dosiskernel) repréasentiert den Energietrarispond die Dosisdeposition von
Sekundarteilchen in Abh&angigkeit vom Ort der priemarTeilchenwechselwirkung [Ahnesjo
1999]. Beide Algorithmen basieren auf PunktkernesB beschreiben die deponierte Energie in
ein unendliches Medium um den Ort der Wechselwigkdas priméaren Photons [Mackie 1985,
Mohan 1986, Ahnesjo 1987]. Kernels werden meisthtilfie von Monte-Carlo Codes berechnet
[Ahnesjo 1999].

Das Faltungsintegral fiir eine monoenergetischer8msing eines homogenen Phantoms mit

parallelen Strahlen hat im Allgemeinen folgendenk-hhnesjé 1999]:

D(F) = W T() h(E — $)d’s
\%

(Gleichung 22)

T(3) ist die TERMA von der Primarphotonenfluenz im \Vfoienelement d3s, ud¥ — s) ist der

Punktkernel. Die obige Formel wird fir Inhomogetéti und polyenergetische Strahlung
modifiziert. Ist der Kernel raumlich invariant, kardas Faltungsintegral relativ schnell im
Fourierraum fir den homogene Fall gelést werdeny@Bo1985, Ostapiak 1997]. Der
Superposition Algorithmus liefert im Gegenwart v@ewebeinhomogenitaten eine prazisere

Dosisberechnung als der Convolution Algorithmus ish@omit auch langsamer [Miften 2000].
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5.3.3 Monte-Carlo Methode

Die Monte-Carlo Methode ist das genaueste Verfatwen Dosisberechnung, da sie die
mikroskopischen Prozesse der Dosisdeposition mierehohen Prazision beschreibt [Andreo
1991]. Sie ist die einzige Technik, die alle Aspektler Photonen- und Elektronen-
Wechselwirkung in einem heterogenen Phantom beiditigt [Ma 1999]. Der Weg einzelner
Photonen durch das Gewebe wird hier mikroskopisetolgt und simuliert. Mit Hilfe von
Zufallsgeneratoren werden Zufallszahlen generieit den Wechselwirkungsort primarer
Teilchen, die Art der Wechselwirkung als auch dieg& der gestreuten Teilchen bis zur nachsten
Wechselwirkung bestimmen. Um statistische Fehler Unsicherheiten zu begrenzen, muss eine
grole Anzahl von Teilchen verfolgt werden. Die @leénzahl befindet sich in der
GroéRenordnung von f(Krieger 1997]. Die gesuchte makroskopische Dastgiung ergibt
sich als Mittelwert der zufalligen mikroskopisch&wvsisdepositionen vieler Teilchen. Zur
Berechnung von Dosisverteilungen im Patienten eBkin die notwendigen Rechenzeiten bisher
den Einsatz des Monte-Carlo Verfahrens in der $tinén Routine aus [Bortfeld 2002].

5.4 Dosismodelle fur die Protonentherapie

Die in der Protonentherapie eingesetzten Algorithmsand unter anderem Monte-Carlo, Ray
Tracing, Pencil Beam, Differential Pencil Beam Brad Beam. Wie bereits erwahnt, arbeitet
die Monte-Carlo Technik zwar mit einer sehr hoheazRion, jedoch ist der Einsatz aufgrund
sehr langer Rechenzeiten in der klinischen Routimeh nicht mdglich. Die Methode der Ray
Tracing gehort zu den ungenauesten Algorithmen en Erotonentherapie, da sie nur den
Energieverlust, jedoch nicht die Streuung der Theilg bericksichtigt. Somit kdnnen z.B. die
Strahlaufweitung mit zunehmender Tiefe, Hot- unddSpots nicht beschrieben werden. Dies
konnte eine inkorrekte Einschatzung der deponieBesis im Zielvolumen und/oder in den

Risikoorganen zur Folge haben [Petti 1996].

Die Algorithmen in der Protonentherapie untersckeidich von jenen in der Photonentherapie
vor allem in der Beschreibung der physikalischen chgelwirkungsprozesse. Die
Protonendosisberechnung im Planungssystem® Xi@siert auf der Methode von Hong [Hong
1996]. Sowohl der Pencil Beam als auch der BroaanBalgorithmus bericksichtigen die im
Strahlengang befindlichen Elemente, wie z.B. Blended Blécke, den Luftspalt zwischen den
Elementen und dem Patienten, die Streustrahlung di@dGewebedichte. Ahnlich wie zum
Gaul3schen Pencil Beam Modell fur Elektronen [Haystl981] setzt sich die Dosisverteilung
aus einem ,central-axis term“ und einem ,off-axém“ zusammen. Der ,central-axis“-Term

bezieht sich auf gemessene Tiefendosiskurven anelWasserphantom, und der ,off-axis“-Term
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beschreibt die laterale Dosisverteilung durch deul@Gmb-Vielfachstreuung verursacht durch
Elemente zur Strahlmodifikation und durch den Pagie (eine Gaullverteilung fir kleine

Streuwinkel). Die Berechnung der Coulomb-Streuungidrt auf der Methode von Gottschalk
[Gottschalk 1992]. Zuerst wird die Dosis in eineomkk verursacht durch einen einzelnen Pencil
Beam berechnet und dann Uber alle Punkte integBiein schnelleren Broad Beam Algorithmus
wird die Dosis in jedem Punkt durch die Multiplilkat des Tiefendosisterms (gleicher Term wie

beim Pencil Beam) mit einem vereinfachten ,off-&igrm berechnet.

Der Pencil Beam Algorithmus fiir die intensitatsmiggite Protonentherapie im XiCberuht auf
der Methode von Soukup [Soukup 2005]. Prinzipstlauch hier der Algorithmus &hnlich jener
fur Elektronen vorgeschlagen von Hogstrom [Hogstd®81]. Wesentliche Unterschiede finden
sich in der Beschreibung der physikalischen Weeglidaingen von Protonen mit Materie. Fur
eine prazise Berechnung wird jeder Spot in meh&uirbspots unterteilt. Die Dosisverteilung
eines Spots setzt sich somit aus der Dosisvertgitlan einzelnen Subspots zusammen. Hierbei
werden sowohl die nuklearen Beitrage (meist sekun@#otonen) als auch die Beitrage aus der
Coulomb-Vielfachstreuung bericksichtigt. Die Dobiinhaltet das Massenbremsvermégen im
Bezug auf jenes des Wassers [Fippel 2004], integfaéfendosiskurven und Beitrdge der
lateralen Strahlverbreiterung. Zur Optimierung 8potgewichtung kommt die inverse Planung
zum Einsatz. Wie bei der IMRT wird auch bei der IMPn XiO® die Zielfunktion durch das
Verfahren des konjugierten Gradienten minimiertl&g 2005].
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6. Normalgewebekomplikationsrate (NTCP)

Zur Berechnung der Normalgewebekomplikationsrat€ GR), welche die Wahrscheinlichkeit
des Auftretens einer definierten Komplikation (Euodkt) innerhalb der finf
aufeinanderfolgenden Jahren nach Beendigung dahl8&mtherapie angibt, werden in diesem

Kapitel folgende Modelle vorgestellt:

* Lyman Modell
e Schultheiss Modell
« Kallman k Modell

« Kallman s Modell
6.1 Lyman Modell

Das empirische Lyman Modell [Lyman 1985] ist eires meist verwendeten Modelle in der
Strahlentherapie zur Berechnung der Komplikatidesran Abh&ngigkeit der homogen
applizierten Dosis und des bestrahlten VolumenssiRisikoorgans (OAR). Das Modell
beinhaltet drei wesentliche organspezifische Patemn{&Ds;, m und n), welche die Sensibilitat
eines Risikoorgans gegenuber Strahlung in Abhaegiglom bestrahlten Volumen und von der
Organstruktur angeben. Die nach Lyman definiert€Rbasiert auf einer Fehlerfunktion (,error

function*) und beschreibt eine sigmoide Dosiswirggsikurve fir eine homogene Dosisverteilung.

1 X —u?
NTCP(D,v) = \/? fexp (T) du
P

(Gleichung 23)
_ D — TDso(V)
m - TDgy (V)
(Gleichung 24)
Vv
v Vrer
(Gleichung 25)

Zur Berechnung der Toleranzdosis eines VolumenaniEDso(v) wird folgende Beziehung

verwendet:

TDso(1) = TDgo(v) V"
(Gleichung 26)
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Nach dem Uberschreiten der volumenabhangigen Tddosis TRi(v) wird mit einer

Wahrscheinlichkeit von 50% eine definierte Komplika (Endpunkt) auftreten.

TDso(1) gibt die Toleranzdosis fir die Bestrahlung desamten Risikoorgans (Volumen=100%)
an, V. beschreibt das Referenzvolumen (meist das Geshmtgn) und v das partielle
Volumen, m reprasentiert die Steigung der Dosiawigskurve, und n ist ein MalR fir den
Volumeneffekt. Der Volumeneffekt wird anhand derodungen 13 und 14 bei der Bestrahlung
der Lunge und des Osophagus erklart.

NTCP Lunge
Lyman Modell
100
90
80
70
N
T 60 Dosis=10 Gy
g 50 - Dosis=20 Gy
40 - Dosis=30 Gy
% Dosis=40 Gy
30 - ]
Dosis=50 Gy
20 1 Dosis=60 Gy
10 A
0

bestrahlter Volumenanteil

Abb. 13: bestrahlter Volumenanteil der Lunge vs. NTP berechnet mit dem Lyman Modell und den Burman Peametern

Fir eine applizierte Dosis in der Lunge steigt MI@CP in Abhangigkeit vom bestrahlten
Volumen erst ab einem bestimmten Schwellenvolunfdsb( 13). Beim Uberschreiten dieses
Volumens kommt es zu einer Zunahme der NTCP in Abigkeit von der applizierten Dosis in
diesem Volumenanteil. Somit zeigt das Risikoorgande ein Schwellenwert-Verhalten, welches
mit einem groRen Volumeneffekt und einem grofRRen tVilar den Volumenparameter n des
Lyman Modells verbunden ist (n = 0.87, [Burman 199Dieses Verhalten ist typisch fir Organe

mit einer parallelen Struktur.
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NTCP Osophagus

Lyman Modell
100
90 -
80 -
N 70 1 Dosis=10 Gy
T 60 - Dosis=20 Gy
g 50 - Dosis=30 Gy
20 - Dosis=40 Gy
% Dosis=50 Gy
30 - )
Dosis=60 Gy
20 Dosis=70 Gy
10 Dosis=80Gy
O o e T
™ 0 O M~ ™0 M g 0 M sl 0 M OO
SO0 Q ddNNN®M®I I I W0 ©OYON~NN®OQ oD
O OO O OO0 000000000000 OoOOoOOoOOoOOo oo

bestrahlter Volumenanteil

Abb. 14: bestrahlter Volumenanteil des Osophagus v&TCP berechnet mit dem Lyman Modell und den Burma Parametern

Die Speiserohre mit dem Parameter n=0.06 [Burma@ljlTharakterisiert einen kleinen
Volumeneffekt bzw. eine kleine Volumenabhangigkebass dieses Risikoorgan kein
Schwellenwert-Verhalten zeigt, liegt an der segielStruktur der Speiserohre. Prinzipiell ist hier

die NTCP nur dann gleich Null, wenn kein Volumers éRisikoorgans bestrahlt wird (Abb. 14).

Toleranzdosen fur unterschiedliche Organe und Vianwvurden erstmals von Emami [Emami
1991] publiziert. Basierend auf diesen Werten &ildtirman eine Anpassung der Parameter Sets
TDss, m und n an das Lyman Modell durch [Burman 199j§. ist anzumerken, dass die
Toleranzdosen von Emami nicht auf wissenschaftlichitersuchungen bzw. Daten beruhen,
sondern den Konsens einiger prominenter Strahleapleeaten reprasentieren. Besonders zu

erwahnen ist, dass bei den Parametern der Lunge Kachtekorrektur berticksichtigt wurde.
6.2 Schultheiss Modell

Zur Berechnung der NTCP(Dyy eines Referenzvolumens schléagt Schultheiss djistlsche
Funktion vor [Schultheiss 1983].

1

NTCP(D: Vref) = K
14 (TDSO(Vref)>
D

(Gleichung 27)
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Wie beim Lyman Modell ist auch hier, ¥ meist das Gesamtvolumen des Organg=Y). Fur
einen Volumenanteil v eines Organs mit der apptiereDosis D im v ergibt sich die NTCP(D,v)

aus der folgenden Gleichung:

NTCP(D,v) =1 —[1 = NTCP(D, Vrer)]¥
(Gleichung 28)

(Gleichung 29)

TDso beschreibt die Toleranzdosis des Organs, D defidie homogen applizierte Dosis im
Volumen V (Volumenanteil v), und k ist proportionalir Steigungy der Dosiswirkungskurve
bzw. Dosiskomplikationskurve (ks Wenn TR, und TD bekannt sind, dann wird k mit
folgender Formel berechnet [Schultheiss 1983]:

_ In19

i (75)

(Gleichung 30)

Analog wie bei TR, fiihrt eine Uberschreitung der Toleranzdosis s Tinit einer

Wahrscheinlichkeit von 5% zu einer NormalgewebeWldmpion.

Bei einer inhomogenen Dosisverteilung wird das Kisigan in Substrukturen (Subvolumina)
unterteilt. Man nimmt an, dass jede Substruktue elahezu homogene Dosisverteilung zeigt.
Wenn {D} die Dosisverteilung und; gene homogene Dosis im Subvolumenraprésentieren,

dann nimmt das logistische Schultheiss Modell fotteeForm an:

NTCP({D},v) = 1 — 1_[[1 — NTCP(d;, Vye)]"

(Gleichung 31)

Die Wertepaare () sind jene aus dem differentiellen Dosis-Volumdstbgramm. Das
Schultheiss Modell wird im Englischen als das jcat element model“ bezeichnet und basiert
hauptséchlich darauf, dass sobald ein oder mehBeitevolumina bzw. FSUs (,functional
subunits* [Withers 1988]) zerstért sind, eine Koikation auftreten kann [Niemierko 1991].
Somit ist dieses Modell fir Organe geeignet, wel€eee serielle Struktur aufweisen (z.B.

Osophagus).
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6.3 Kallman k Modell
Dieses Modell basiert auf der Poisson Statistik getzt die parallele Struktur sowohl fur
Tumoren als auch fur Risikoorgane voraus [Kallm&@92h]. Sie beschreibt eine sigmoide

Dosiswirkungsbeziehung.

NTCP(D,v) = 2~exp [f(D.V)]

(Gleichung 32)

D

£D,v) = ey (1 _W) +k-1In(v)
50
(Gleichung 33)
\Y
VvV =

Vref

(Gleichung 34)

TDso beschreibt die Toleranzdosis fur eine 50%-ige Klikaponsrate, e ist die Basis des
natirlichen Logarithmusy die Steigung der Dosiswirkungskurve (,maximum nalized

gradient”), k gibt den Volumeneffekt an un¢.\vie oben das Referenzvolumen.

Nimmt man wie bei allen anderen Modellen eine hoemeg Sensibilitat der Substrukturen
gegenuber Strahlung fir das Gesamtorgan an, kanNatimalgewebekomplikationsrate bzw. die
Tumorkontrollrate mit der obigen Formel berechnetrden. Der Parameter k besitzt flr

Normalgewebe generell einen Wert kleiner als Nuntj fiir Tumoren ist k=1.

6.4 Kallman s Modell

Das Kallman s Modell basiert auf der Annahme dexkfionellen Substrukturen eines Organs
(FSU, [Withers 1988]), welches sowohl parallele algeh serielle Strukturen enthélt. Generell
kann behauptet werden, dass es keine Organe raitreim parallelen oder seriellen Struktur gibt
[Kallman 1992a].

Diese Eigenschaft des Risikoorgans wird durch demarReter s charakterisiert, welche man als
die relative Serialitat bezeichnet. Sie wird dudah Anzahl der seriellen Substrukturen n und der

parallelen FSUs m definiert.

(Gleichung 35)
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Niedrige s-Werte kennzeichnen ein eher parallelggu®(z.B. Lunge und Leber) und hohe Werte
jene Organe, die eine stark serielle Struktur aiseve (z.B. Riickenmark und Osophagus). Die
auf der Poisson Statistik basierte Normalgewebek&atipnsrate (NTCP) wird folgenderweise

berechnet:

NTCP(D,v) = {1 — [1 — NTCP'(D)5]"} s

(Gleichung 36)

NTCP'(D) = 27 [f(D)]
(Gleichung 37)

f(D) =e (1 — )

(D) =ey Dy,
(Gleichung 38)
Vv
vV =
Vref

(Gleichung 39)

TDso beschreibt die Toleranzdosis, e ist die Basisnd#igrlichen Logarithmug, die Steigung der
Dosiswirkungskurve (,maximum normalized gradien®)gibt die relative Serialitdt an undeV
das Referenzvolumen. Die Funktion f(D,v) des Kalhm& Modells ist bis auf den
volumenabhangigen Anteil gleich der Funktion f(@sd Modells. Wird das Gesamtvolumen des
Organs bestrahlt (v=1), so liefern beide Modells giegiche NTCP Resultat. Fur eine heterogene

Dosisverteilung geht die Gleichung 36 Uber in:

s
NTCP(D,v) = {1 - 1—[[1 - NTCP'(di)S]Vi}

1

(Gleichung 40)
Die Wertepaare (@) sind jene aus dem differentiellen Dosis-Volumastbgramm.
6.5 Reduktion des Dosis-Volumen-Histogramms

Um unterschiedliche bzw. miteinander konkurriereBastrahlungsplane evaluieren zu kénnen,
muss unter anderem die dreidimensionale Dosiswantgiin ein Dosis-Volumen-Histogramm
(DVH) konvertiert werden. Das Dosis-Volumen-Histagrm ist ein zweidimensionales
Diagramm. Die Dosis wird auf der x-Achse und daduvfeen des Organs auf der y-Achse

aufgetragen. Somit beschreibt ein DVH, welche Degisvolumenanteil des Risikoorgans erhalt.
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Um die NTCP Berechnung zu vereinfachen, wurden bt#h zur Reduktion des DVHs
entwickelt. Das Dosis-Volumen-Histogramm wird dabef eine Einstufen-Funktion reduziert.
Sehr gangige und oft verwendete Methoden sind @iéuRionsschemen von Lyman [Lyman
1987] und Kutcher [Kutcher 1989]. Aus der inhomagenDosisverteilung entsteht eine
Einstufen-Funktion, welche die gleiche NTCP wie wlispriingliche Verteilung ergibt.

6.5.1 Lyman Reduktion

Die Methode von Lyman reduziert Schritt fir Schd#ts kumulative DVH angefangen bei der
hochsten Dosis und fuhrt zu einer effektiven DdBig des Referenzvolumens (meist das
Gesamtvolumen des Organs). Die bevorzugte LymarnulRetsmethode (,preferred reduction
scheme®, [Lyman 1989]) setzt gewisse Bedingungen fgelche eine Abnahme der NTCP bei

der Reduktion verhindern. Die Variable t aus demmag Modell wird folgenderweise berechnet:

" Vi
t=t,+ — (3 —tp)
V2

mit
t, = t(dy, v)
ts = t(dy,v,)

(Gleichung 41)

Um die Abnahme der NTCP bei der Reduktion zu veltrin, wird der neu berechnete Wert von
t" mit t,=t(dy,v1) verglichen und der gréRBere Wert fiir die weiteBaritte verwendet. Aus der

Reduktion ergeben sich am Ende die effektive Dasisdie obere Grenze t der Integration.

Degr = TDso(v) (1 +t" - m)
(Gleichung 42)

Die effektive Dosis aus dem Lyman Modell wird imdliachen auch als ,equivalent uniform
dose" (EUD) bezeichnet.

6.5.2 Kutcher Reduktion

Kutchers Reduktionsschema definiert mit dem difféetlen DVH ein effektives Volumen ¥,

welches die Maximaldosisfa erhalt, und basiert auf der Annahme, dass jedbgdBumen mit
der Dosis dunabhéngig von anderen Substrukturen einen BeztnadgKomplikation liefert. Das
effektive Volumen Vs wird mit Hilfe der Wertepaare (&) aus dem differentiellen DVH

berechnet.
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(Gleichung 43)

Der Parameter n beschreibt hier, wie beim Lyman &lpdas MafR fir die Volumenabhéngigkeit

des Organs. Das Wertepaar niMer) kann zur Evaluierung von Bestrahlungsplanen

herangezogen werden.

partieller Volumenanteil

1.2 4

0.8 A

0.6 -

0.4 -

0.2 A

Prinzip der Reduktionsmethoden

Lyman Reduktion
(EUD,v=1)

Kutcher Reduktion
(Dmax' Veff)

0 10 20 30 40 50 60

Dosis [Gy]

Abb. 15: Veranschaulichung der Reduktionsmethodenan Lyman und Kutcher nach [Moiseenko 2000]

Die Abbildung 15 zeigt das Prinzip beider Reduksimethoden. Die Lyman Reduktion resultiert

in einer effektiven Dosis (EUD) fur das gesamte drglumen v=1. Die Methode von Kutcher

fuhrt zu einem effektiven Volumen o welches homogen mit der Maximaldosig,Jodes

urspringlichen DVHs bestrahlt wird.

6.6 ,Fraction of the organ damagedia

Ein weiterer Parameter, welcher zur Evaluierungvesdet werden kann (&hnlich dem effektiven

Volumen V) ist Jacksonsgfn, (,fraction of the organ damaged”) [Jackson 1993]beschreibt

den zerstorten Volumenanteil des Risikoorgans daich Bestrahlung und wird in dem von ihm
vorgestellten NTCP Modell fiir parallele Organe vendet.
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faam = ) v P(d)

i

(Gleichung 44)
Die Wertepaare () sind jene aus dem differentiellen Dosis-Volumdatbgramm. p(d gibt

die Wahrscheinlichkeit der Zerstérung der ,subu{Stibstrukturen) an. Sie kann z.B. durch eine

logistische Funktion dargestellt werden [Jackso®5].9

1
p(d) =——
(Gleichung 45)

dyoreprasentiert die Dosis, bei der 50% der Substrahktdes parallelen Organs zerstort werden,

und k die Steigung der Funktion.
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7. Tumorkontrollrate (TCP) und Tumor-EUD

Zur Berechnung der Tumorkontrollrate (TCP) wurddficlee Modelle publiziert. Um die
Grundlagen kurz zu halten, wird hier nur auf jerMedell eingegangen, welches fur die

Berechnung der TCP im Rahmen dieser Arbeit heramyggrzwurde.

1
TCP(d;) =
i di
1+ exp [~y (TCD50 -1)]
(Gleichung 46)
TCP(Vi, dl) = TCP(dl)Vl
(Gleichung 47)
TCP = HTCP(Vi, d)
(Gleichung 48)

Das Wertepaar (&) sind jene aus dem differentiellen Dosis-Volumeastbgramm, vs,
reprasentiert die Steigung der TCP Kurve, und JLCBibt die Dosis fur eine 50%-ige

Tumorkontrollwahrscheinlichkeit an [Okunieff 1995].

Um die Dosisinhomogenitat im Zielvolumen und Frakierungseffekte zu bericksichtigen,
fuhrte Niemierko das Konzept der ,equivalent unifiadose” (EUD) fiir Tumoren ein [Niemierko
1997]. Fur jede inhomogene Dosisverteilung im ein&uwolumen, appliziert mit einem

bestimmten Fraktionierungsschema, existiert ein®Bdsisverteilung, welche, mit der gleichen
Fraktionierung und in der gleichen Zeit applizietén gleichen radiobiologischen Effekt zeigt.

Die Berechnung der EUD erfolgt unter Beriicksichtiggales LQ-Modells mit folgender Formel:

gup= X _E+J(E)Z+4M(E+d ) o
dres| B \B N\ /InSF,
(Gleichung 49)
M dj a/p+di/N M
A= z VipiSthiref o/B+dref /z Vipi
i=1 i=1
(Gleichung 50)

N gibt die Anzahl der Fraktionen as/f ist das Verhaltnis der Inaktivierungskonstanted dg
die Referenzdosis (meist 2 Gy). Skird als ,surviving fraction after 2 Gy* bezeichnand
beschreibt das Zelliberleben nach einer Bestrahhaitg2 Gy. V. reprasentiert das absolute

Subvolumen mit der Dichtg der Tumorzellen, welches die Dosjechalt.
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8. Totale Komplikationsrate und Plan Scoring

Werden fur einen Bestrahlungsplan die NTCPs fur &irdifene voneinander unabhéngige
Risikoorgane bestimmt, kann die totale Komplikasi@te C des Plans berechnet werden [Lyman
1987].

M
C=1- ﬂ(1 — NTCP,)
i=1

(Gleichung 51)

Um auch die berechnete TCP zu bertcksichtigen, kdienWahrscheinlichkeit S fir die
Tumorkontrolle ohne Normalgewebekomplikationen beret werden. S wird ,plan scoring®
genannt und setzt sich aus dem Produkt der TCRIemderechneten NTCPs zusammen [Brown
1991].

M
S = TCP H(1 _ NTCP)
i=1

(Gleichung 52)
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9. Tumorentitaten

In Osterreich erkranken jahrlich tiber 30000 Menacie Krebs. Die haufigste Krebsinzidenz bei
den Mannern ist seit 1994 die maligne Erkrankung Ri@stata, gefolgt von Bronchial- und
Kolorektalkarzinom. Bei den Frauen liegt das Mamanaikhom an der Spitze der diagnostizierten
Krebsleiden. Nach Brustkrebs sind das kolorektalerzkbiom und an dritter Stelle das

Lungenkarzinom die haufigsten Lokalisationen [StétiAustria 2004].

Das Bronchialkarzinom stellt die haufigste Todeadng unter den Krebserkrankungen bei den
Mannern und die dritt haufigste bei den Frauen deasiche in den letzten zehn Jahren eine
steigende Tendenz, an Lungenkrebs zu erkrankegerzelm Jahr 2000 war das Risiko einer
Bronchialkarzinomerkrankung bei den Mannern trinkendem Verlauf und steigendem bei den
Frauen dreimal so hoch. Der Haufigkeitsgipfel desnBhialkarzinoms bei Mannern liegt in der
Altersgruppe der 75- bis 85-Jahrigen und bei Frdimar dem 85. Lebensjahr. Im Jahr 2000 lag
die Mortalitat des Lungenkarzinom bei etwa 87% ¢ilie Zahl Manner: Mortalitat 2285 Félle
von 2613, Frauen: Mortalitat 984 Falle von 1113afiStik Austria 2004].

Die Ursachen des Bronchialkarzinoms sind grof3tesnibeikannt. Als ein wesentlicher Faktor gilt
die Inhalation exogener, chemischer Karzinogener blieht an erster Stelle der Tabakrauch mit
85% der Lungenkrebstodesféallen [Kauczor 2006]. #&m malignen Prozess, verursacht durch
das Rauchen, sind hauptsédchlich Teer GffHo als Alphastrahler verantwortlich. Bei einer
Temperatur von ca. 900°C in der Glutzone der Zitrgeht dad'%Po in die Gasphase Uiber, wird
inhaliert und fihrt zu einer direkten Dosisdepositin den Bronchien und der Lunge. Bei einem
Konsum von 20 Zigaretten pro Tag fuhrt dies zu rejakrlichen Lungendosis von etwa 828v,
wenn auch die Dosis verursacht durch die Inhalatmr™°Pb beriicksichtigt wird [Steiner 2007].
Als jahrliche effektive Folgedosis beim Aktivraucheon 20 Zigaretten pro Tag werden Werte
zwischen 105 und etwa 4Q@&v verursacht durch Polonium und Blei angegebeegiri&t 2007,
Khater 2004, Skwarzec 2001, Peres 2002]. Das I&faRisiko eines Rauchers, an
Bronchialkarzinom zu erkranken, sinkt auf ein 5SHs nach 10 Jahren Zigarettenabstinenz und
gleicht sich erst nach 15 Jahren an das RisikoNdehntraucher an [Gartner 1999]. Asbest,
Chromate, Arsen, Radon, etc. zahlen ebenfalls auiK@@zinogenen, jedoch spielen sie eher eine
untergeordnete Rolle im Vergleich zum Rauchen. Inz&fall kénnen die berufliche Belastung,
eine Pradisposition und Umwelteinfliisse bei derstémiung des Bronchialkarzinoms von

Bedeutung sein.

Die histologische Klassifikation des Bronchialkains ist nicht immer eindeutig. Man

unterscheidet hauptséchlich zwischen kleinzelligamd nichtkleinzelligem Karzinom. Zu den
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nichtkleinzelligen Karzinomen gehéren vor allem dRlattenepithel- und das Adenokarzinom,
welche nach den WHO Kriterien [Travis 1999] klaigg#rt werden.

Die Ausbreitung des Lungentumors kann Uber lokatiétriation, Uber die Lymphwege oder tber
die Blutbahn in alle Teile des Korpers erfolgene Metastasierung findet meist in der Leber, im
Gehirn, im Knochenmark, im Skelet, in den Lymphlemotund den Nieren statt. Zur
Stadieneinteilung des nichtkleinzelligen Karzinowerden hier internationale Stagingsystéme
verwendet. Dazu zahlen die TNM-Klassifikation unde dUICC-Stadien (UICC=Union
Internationale Centre le Cancer), welche Aussageer Tumorzelltyp und die anatomische
Tumorausdehnung treffen. Eine detailierte Zusamassuing der Stagingsysteme ist in [Kauczor
2006] zu finden.

Das kleinzellige Karzinom zeichnet sich durch eisches Wachstum aus, was eine sehr schlechte
Prognose zur Folge hat. Bis zu 80% der Félle zeigen Diagnosestellung bereits eine
Metastasierung [Kauczor 2006]. Hier erfolgt die tBilung nach der WHO-Klassifikation in

LJimited” und ,extensive disease"“.

Da das Bronchialkarzinom generell keine charakisdlsen Friihsymptome besitzt, wird die
Diagnose in den meisten Fallen mit betrachtlicherz2dgerung gestellt. Das Wachstum des
Bronchialkarzinoms charakterisiert sich durch efedlverdoppelungszeit zwischen 24 und 183
Tagen. Somit liegen die Anfange eines Bronchialkarns mit einem Durchmesser von 1 cm ca.
3 bis tber 10 Jahre zurlick [Gartner 1999]. Symptowe Reizhusten, Fieber, Nachtschweild und
Hamoptysen (Aushusten von blutigem Sekret), welelmen Lungentumor begleiten kdnnen,
kommen auch bei anderen Lungenerkrankungen vosimadnicht unbedingt charakteristisch fr
das Bronchialkarzinom. Weitere Symptome kénnen Getsierlust, Leistungsabnahme und

Schmerzen im Thoraxbereich sein.

Bei 30% der Patienten wird der Tumor bei einer Braufnahme zuféllig diagnostiziert [Kauczor
2006]. Besteht ein Verdacht auf eine maligne Edkuag in der Lunge, muss beim Patienten eine
CT-Untersuchung und/oder eine Bronchoskopie dufcinge werden. Bei der Bronchoskopie
wird ein Endoskop uber den Mund oder die Nase ddreflrachea in die Bronchien der Lunge
vorgeschoben. Bei diesem Untersuchungsverfahrenn kagieichzeitig eine Biopsie
(Gewebeentnahme) durchgefihrt werden, um die Higi®l eines Bronchialkarzinoms
festzustellen. Die Computertomographie spielt eemtrale Rolle in der Onkologie. Sie dient vor
allem zur Diagnosefeststellung, zur Einstufung &mteilung des Tumorstadiums (Staging) und

als Basis der Bestrahlungsplanung. Weitere Methoden Diagnosesicherstellung und

2 Systeme zur Einstufung und Einteilung des Turadigtns
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Lokalisierung der Metastasen sind unter anderem nti§emphie und

Paositronenemissionstomographie (PET).

Zur Behandlung des Bronchialkarzinoms existierérh8rapiemodalitaten: Operation, Strahlen-
und Chemotherapie. Welche Therapie bzw. welcheaphekombination im Einzelfall eingesetzt
wird, hangt hauptsachlich von der Tumorhistologier anatomischen Ausdehnung und dem
Allgemeinzustand des Patienten ab. Beim kleinzmtligarzinom kommt vor allem die
Chemotherapie zum Einsatz. Eine Strahlentherapre kbme Operation konnen die Therapie
erganzen. Im Frihstadium des nichtkleinzelligen zkeims wird meist eine Operation
durchgefuhrt, wenn der Tumor noch lokal begreniztuisd somit chirurgisch entfernt werden
kann. In der chirurgischen Therapie kommen bei @mbétat des Patienten die Lobektomie und
Pneumektomie zum Einsatz. Bei der Pneumektomie dasdigesamte Lungengewebe einer Seite
ab dem Hauptbronchus operativ entfernt. Die Lobwmi¢obezeichnet die Entfernung eines
einzelnen Lungenlappens. Bei Inoperabilitat deszlkhams kommt primér die Strahlentherapie
zum Einsatz. Je nach Stadium wirkt die Chemotherapganzend. Im Sinne einer palliativen

Behandlung ist die Chirurgie eher selten.

Das Interdisziplindre Tumorzentrum Tubingen emgpfielm Falle eines nichtkleinzelligen
Bronchialkarzinoms eine Mindestdosis von 60 Gydiér Strahlentherapie bei Inoperabilitat bzw.
bei der Ablehnung einer Operation. Die Gesamtdssiite mit einer Fraktionierung von 5 mal
1.8 Gy bis 5 mal 2 Gy pro Woche verabreicht werd@&irtner 1999]. Bei der alleinigen
Strahlentherapie kann laut der obigen EmpfehlumgBEstrahlungsdosis bis ca. 80 Gy erhdht
werden (Dosiseskalation), um die lokale Tumorfrigingegeniber 60 Gy Gesamtdosis zu
erhdéhen. Damit verbunden sind verbesserte 2- udahBesiberlebensraten, wohingegen das 5-
Jahresiiberleben weitgehend unbeeinflusst bleibt. der Literatur werden je nach
Therapiemodalitat und Tumorstadium 5-Jahresubenkrbgen von etwa 8 bis 29 % angegeben
(Uberleben unabhangig von der Todesursache="ovsuallival“) [Talton 1990, Slotman 1996,
Sibley 1998, Dosoretz 1992, Hayakawa 1999, Shioy200a3].

Ein generelles Problem in der Strahlentherapidt stiel Organbewegung dar. Dies fuhrt zu einer
Abweichung des Zielvolumens von der Sollpositiots Beispiel sei hier die Lageverschiebung
der Prostata verursacht durch die Rektum- und Bféeng genannt. Bei Lungentumoren wird

die Bewegung vor allem durch die Atmung und demzblgnlag verursacht. In Tabelle 1 sind

einige Bewegungsamplituden von Lungentumoren le&ifrAtmung zusammengefasst.
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Anzahl Amplitude + Standardabweichung [mm]
Referenz Pati Bewegung von
atienten LR AP ]
Lungentumor (allgemein) k. A k. A 12.9
[Bames 2001] 8 Unterlappen Tumore k. A k. A 18.5
Ober-, Mittellappen und
P k. A. k. A. 7.5
mediastinale Tumore
[Shimizu 2000] 13 Lungentumor k. A. 5.1+2.9 k. A
[Ekberg1998] 20 Lungentumor 2414 2.4+1.3 3.9+2.6
[Stevens 2001] 22 Lungentumor k. A. k. A 4,515
[Liu 2004] 7 Lungengefalle k. A. 6.9+2.6 13.4+7.4
[Shirato 2000a] 4 Lungentumor 4.5+1.2 8.7+1.6 8.3+1.3
Unterlappen Tumore 1.2+0.9 2.2+¥1.9 12+6
[SEEMEalE ALZ 2l Oberlappen Tumore 1.2+0.9 2.2+1.9 242
Lungentumor 6.1 2.7 k. A.
hildre Tumore 9.2 0 k. A.
[Ross 1990] 20 mediastinale Tumore 7.3 1.3 k. A.
Unterlappen Tumore 10.5 9.8 k. A.
Oberlappen Tumore 1 1.4 k. A
[Erridge 2003] 25 Lungentumor 7.3£2.7 9.445.2 12.5+7.3

Tab. 1: Bewegung des Lungentumors in den Richtukr?gfﬁ é:'n”é(iLZZhé? AP (anterior-posterior) und Sl (superior-inferior),
Um die Bewegung des Lungentumors unter Kontrollehalten, wurden mehrere Methoden
vorgeschlagen. Diese beinhalten unter anderem diidde der ,voluntary breath hold" [Onishi
2003], ,Deep Inspiration Breath Hold (DIBH)” [Halel999, Rosenzweig 2000, Barnes 2001]
und “Active Breath Control (ABC)” [Wong 1999, Chewr2003]. Zwei sehr wesentliche
Bestrahlungstechniken bei beweglichen Tumoren sjgdting” (Strahl wird ein- und
ausgeschaltet) und ,tracking” (bewegungskomperesi8gstrahlung). Beim ,gating” wird die
Atmung Uber eine ErsatzgroRe gemessen. Ubersdhditge GroRRe eine bestimmte Schwelle,
wird der Strahl unterbrochen. Als Beispiel sei ldas ,Respiratory Gating System” genannt, das
mit Hilfe einer Infrarot-Kamera die Bewegung von iidern verfolgt, welche auf den Abdomen
bzw. der Brust des Patienten platziert sind [Mag@@01, Ford 2002].
Beim ,tracking” wird der Linearbeschleuniger mihem fluoroskopischen (=Durchleuchtung mit
einem Rontgensystem) Echtzeit-Tumorlokalisatiortesys gekoppelt, welches die 3D-
Koordinaten der im Tumor platzierten Goldmarkertinesit. Der Tumor wird nur dann bestrahilt,
wenn sich die Goldmarker auf Sollposition befind&hirato 2000a/b, Seppenwoolde 2002,

Harada 2002].

Um sich auf das Wesentliche zu beschranken, widiégsem Kapitel nicht auf die Grundlagen
des Prostata- und Mammakarzinoms eingegangen. Biadein der Literatur zu finden (z.B.

[Zierhut 2006] flr Prostatakarzinom und [Freund @0@dr Mammakarzinom).
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10. Material und Methoden

10.1 Lungen- und Prostatapatienten

Zur Evaluierung unterschiedlicher Bestrahlungsmedimoin der Therapie maligner Tumore wird
fur 10 Lungenpatienten und 4 Prostatapatienten ijewan optimierter Plan mit folgenden

Modalitaten erstellt:

» 3D-konforme Photonentherapie (3D-CRT=3D-Conformatiidtion Therapy),

+ intensitatsmodulierte Photonentherdgl®™RT=Intensity Modulated Radiation Therapy),
» passive gestreute Protonentherapie und

« intensitaitsmodulierte Protonentherapie mit geseannProtoneh (IMPT=Intensity

Modulated Proton Therapy).

Die Evaluierung der Bestrahlungsmodalitéaten wirtiaard von dosimetrischen Parametern und
berechneten NTCPs und TCPs durchgefiihrt. Die dddsteen Parameter beinhalten das
effektive Volumen resultierend aus der Kutcher Reida (,effective volume*, [Kutcher 1989]),
die EUD aus der Lyman Reduktion (,effective unifodimse”, [Lyman 1989]), die min., max. und
mittlere Organdosis und prozentuelle Organvolumivelche eine bestimmte Dosis Uberschreiten
[Graham 1999].

Unter den 10 Lungenpatienten befinden sich 4 mitermi Adenokarzinom, 4 mit einem
Plattenepithelkarzinom und 2 mit einem kleinzeltigéarzinom. Alle Prostatapatienten leiden an
einem Adenokarzinom. Da die Definition des PTVs allem beim Lungenkarzinom von der
individuellen Atembewegung jedes einzelnen Patiemtehangt und diese GréRe mit Hilfe der
zur Verfigung stehenden CT-Daten nicht bestimmbiarwird ein einheitliches PTV mit 1 cm
um CTV fur alle Lungenpatienten definiert. Fir élleostatapatienten wird das PTV durch einen
Abstand von 1 cm um CTV inklusive Samenblasen tresti Alle Lungen- und Prostataplane
werden mit dem Bestrahlungsplanungssystem®Xi@n CMS’ (Version 4.33.02) erstellt und mit
Dichtekorrektur (,heterogeneity correction“) beraeh Die Dosisberechnung der Photonenplane
basiert auf dem Superposition Algorithmus (Kapie3.2) und die der Protonenpléane auf dem
Pencil Beam Algorithmus (Kapitel 5.4). Die inteéssimodulierte Bestrahlungsplanung im RiO
beruht auf dem Verfahren des konjugierten Gradreifkapitel 5.2). Die CT-Schichten haben

einen Abstand von 3 bzw. 5 mm. 7 CT-Datenséatze Ldeigenpatienten stammen aus dem

3 Optimierung mit inverser Planung
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Donauspital (SMZ-Ost) und 3 aus dem Krankenhausz.dlle Datenséatze der Prostatapatienten

sind vom Donauspital zur Verfligung gestellt worden.

Die Dosisangaben resultierend aus dem Planungesyseiehen sich auf ein Volumen. Fir die
Photonenpléne und die passiv gestreuten Protomenplétragt dieses Volumen 8 mm?3 (,dose
grid“=2 mm). Bei den gescannten Protonen muss imigen Fallen aufgrund der
Berechnungskapazitat ein  ,dose grid® von 3 mm  gdwahwerden. Das
Bestrahlungsplanungsprogramm Xi®@erwendet fiir gescannte Protonen eine RBW voniil. F
passiv gestreute Protonen kann die Dosis sowolhphatsikalische als auch als effektive Dosis
mit einer RBW von 1.1 angegeben werden. Bei dem éistellten Planen wird fur passiv
gestreute Protonen die effektive Dosis zur Evaluigrherangezogen. Die vorgeschriebene PTV
Dosis betragt 60 Gy bzw. CGE fur die Lungenpatientnd 70 Gy bzw. CGE fur die
Prostatapatienten. Bei allen Patienten wird einaktionierung von 2 Gy bzw. CGE
angenommen. Diese Vereinheitlichung ermoglicht flie folgenden Simulationen einen
Vergleich zwischen den Patienten und den unterdbitieen Modalitéten. In der Praxis ist es
durchaus der Fall, dass ein kleineres Volumen hmaibrdes PTVs definiert und mit zusatzlichen
Fraktionen bestrahlt wird (,boost"). Die verwendetelanungsparameter sind in den Tabellen 2

und 3 aufgelistet.

Photon IMRT Proton IMPT
Energie 15 MeV Energie 10 MeV 4Proton“ Maschine JNPTC* Maschine Energie 250 MeV
3 oder 4 Felder 5 Felder Energie 400 MeV Energie 160 MeV max. Reichweite 37.84 g/cm?
MLC 1 cm um PTV step-and-shoot max. Reichweité32 g/cm? max. Reichweite 17.3 g/cm? 2 bis 4 Felder
Superposition Algorithmus Superposition Algorithmus 3 oder 4 Felder 4 oder 5 Felder Pencil Beam Algorithmus
Optimierung: Apertur 0.80 od.1 cm um PTV Apertur 0.80 od.1 cm um PTV
Conjugate Gradient Pencil Beam Algorithmus Pencil Beam Algorithmus

Tab. 2: Planungsdaten der Lungenpatienten

Photon IMRT Proton IMPT

Energie 18 MeV Energie 10 MeV Energie 400 MeV Energie 250 MeV

Winkel: 0/90/180/270 Winkel: 0/72/144/216/288 max. Reichweite 32 g/cm? max. Reichweite 37.84 g/cm?

MLC 1 cm um PTV step-and-shoot Winkel: 0/90/180/270 Winkel: 0/90/180/270

Superposition Algorithmus Superposition Algorithmus Apertur 1 cm um PTV Pencil Beam Algorithmus
Optimierung: Conjugate Gradient Pencil Beam Algorithmus

Tab. 3: Planungsdaten der Prostatapatienten

Die NTCP/TCP Berechnung wird mit Hilfe der Softwafeark Lord" entwickelt von Vitali

Moiseenko durchgefiihrt. Anfénglich wurden einige PS5 manuell berechnet und mit den
Resultaten aus dem ,Dark Lord" verglichen, was eiebr gute Ubereinstimmung zeigte. Zur
Berechnung der NTCP fir die Lunge werden die Vohander ipsilateralen (tumorseitigen)
Lunge abziglich des Uberlappenden PTV-Anteils asigelg (analog fur beide Lungenhalften).
Bei dem Patienten ,LL1" (Lunge) wurde eine Pneuroake der linken Lunge durchgefihrt,

somit ist die Volumenangabe der contralateralengeumnd beider Lungenhélften nicht méglich.

4 Reichweite der Protonen in g/cm? (siehe Kapit2) 4.
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Die Rektumwand wird je nach Rektumfullung mit 3-mriVanddicke auf den transversalen CT-
Schichten eingezeichnet. Bei den hier verwendefEiD@en der Prostatapatienten wurde kein
Rektumballon zur Stabilisierung des Rektums verwen®ie Volumenangabe des Rektums
definiert die sichtbare Luft auf den CT-Schichtamlf. 16). Diese Definition des Rektums soll in
der Evaluierung zeigen, wie hoch der Unterschieddassis- und NTCP-Werte des Rektums und

der Rektumwand ist.

R Rt Rektumwand
PN
N L osmoo ; ;
'.gih \;;b%\ 3 bis 4 mm Wanddicke

& 27
*gk"hwﬁr'{b

LRSS

Abb. 16: Definition des Rektums und der Rektumwand

Die Volumina der konturierten Organe auf den CTiSuen sind aus den Tabellen 4 und 5 zu

entnehmen.

Volumina cm?
Patient| Tumor | PTV ipsilaterale Lunge-PTV | contralaterale Lunge | beide Lungen-PTV| Osophagus Herz| Meylo
300 | 37.13| 165.8 2997 2811.7 5808.7 30.18] 65858 57|13
400 23.9 | 118.92 1325.71 1743.34 3069.05 24.14 584.15 44.26
500 | 39.52 | 186.64 1158.52 1440.82 2599.34 18.97 502.38 58.3
700 16.22 | 100.94 2225.59 1928.78 4154.38 13.41 522.8 4953
SMZI 7.11 | 50.12 2042.06 1785.08 3827.14 18.32 564.45 4974
SMZIl | 45.67 | 188.39 1805.26 1996.25 3801.51 20.34 591.46 53.98
SMZIIl | 85.55 286 1642.34 2272.69 3915.01 20.68 92295 7691
LLO | 408.56| 868.61 1499.5 2952.43 4451.94 32.94 590.87 10f.27
LL1 78.89 | 249.19 3339.88 Pneumektomie - 28.44 629.27 118.83
LL2 45.48 |1 161.29 2501.46 3153.44 5654.9 20.47 500.02 74.38

Tab. 4: Organvolumina der Patienten mit einem Lungekarzinom

Volumina cm?
Patient Prostata PTV Blase Rektum Rektumwand| HUK rechts HUK links
prostl 63.94 261.79 169.90 27.33 17.31 146.12 152.43
prost2 36.86 217.90 148.62 51.44 18.77 183.09 178.77
prost3 86.55 336.44 299.98 85.78 29.41 168.37 166.23
prost4 104.70 330.80 201.76 10.18 17.22 146.93 152.44

Tab. 5: Organvolumina der Patienten mit einem Prosdtakarzinom
(HUK=Huftknochen)

Im Falle des Lungenkarzinoms wird die Normalgewelngilikationsrate fur 10 ipsilaterale
Lungen, 9 contralaterale Lungen, 9 gepaarte Lunden,Osophagus, das Herz und das Myelon
berechnet. Es werden unterschiedliche NTCP-Modwite publizierte Parameter zur Berechnung
herangezogen und ihre Abweichung voneinander fiirgiiichen Bestrahlungsplan bestimmt. Im
Anschluss der Planoptimierung des Prostatakarzineglen die NTCPs fur das definierte
Rektum, der Rektumwand, der Blase und beide Huétken (,femoral head and neck")

bestimmt.
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Zur Berechnung der NTCP wird das physikalische §¥&ilumen-Histogramm wie im Kapitel
2.3 beschrieben zuerst in ein biologisch-effektiv®8d (,biologically effective DVH", BEDVH)
und schlieBBlich in ein auf 2 Gy normiertes DVH (ynmalized total DVH", NTDVH)
umgewandelt. Diese Umwandlung basiert auf dem LQiéHlo[Withers 1982, Thames 1982,
Fowler 1984]. Fur alle Risikoorgane wird eiip=3 Gy angenommen. Das Dosis-Volumen-
Histogramm wird sowohl mit der Methode von Lymas alich mit der Methode von Kutcher
reduziert [Lyman 1989, Kutcher 1989]. Fur das Kalhms Modell [Kallman 1992a] und das
Schultheiss Modell [Schultheiss 1983] erfolgt dier&hnung der NTCP in einigen Fallen auch
ohne Reduktion des DVHs.

Die Tabellen 6 bis 13 fassen die verwendeten Medafld Parameter fir die unterschiedlichen

Organe zusammen.

* verwendete Modelle und Parameter fir die Lungeiatgelnes Organ

Modell Parameter Set Endpunkt
[Burman 1991] TDg=24.5 Gy / n=0.87 / m=0.18
[Lyman 1985]
[Martel 1994] TDs=28 Gy / n=0.87 / m=0.18
[Kallman 1992a] TDg=24.5 Gy / s=0.0061y=2.1 Pneumonitis
[Kéﬁrﬂlarzalr]QSZa] [Gagliardi 2000] | TDs=30.1 Gy /s=0.01y=0.97
[Mah 1987] TD5=26 Gy / s=0.031y=2

Tab. 6: Modelle und Parameter fir die Lunge als eirelnes Organ

Fir das Kallman s Modell wird die Reduktion des D3/Hhit dem Parameter n=0.87
durchgefuhrt. Die dosimetrischen Parametefs ind EUD werden ebenfalls mit n=0.87

berechnet.

» verwendete Modelle und Parameter fur beide Lundéehéals ein Organ

Modell Parameter Set Endpunkt
[Moiseenko 2003] TDs=21.9 Gy / n=0.8 / m=0.37
[Marks 1997] TDg=29.5 Gy / n=0.87 / m=0.18§
[Lyman 1985] [Seppenwoolde 2003] | TDs,=30.8 Gy / n=0.99 / m=0.37
[Kwa 1998] TDs=30.5 Gy / n=1/ m=0.3 N
Pneumonitis
[De Jaeger 2003] TDs=29.2 Gy / n=1/ m=0.45
[Kéllman 19923a] TDs=24.5 Gy / s=0.0061y=2.1
Kéallman s _ - _
[Kallman 1992a] [Seppenwoolde 2003] TDs=34 Gy / s=0.06¥=0.9
[Mah 1987] TDs=26 Gy / s=0.031y=2

Tab. 7: Modelle und Parameter fir beide Lungenhalfen als ein gepaartes Organ

Fir das Kallman s Modell wird die Reduktion des D¥3/hit dem Parameter n=1 (siehe Kwa
bzw. De Jaeger) durchgefuhrt. Die dosimetrischearReter \{s und EUD werden ebenfalls mit

n=1 berechnet.
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+ verwendete Modelle und Parameter fiir den Osophagus

Modell Parameter Set Endpunkt
[Lyman 1985] [Burman 1991] TDs=68 Gy / n=0.06 / m=0.11
Kéllman s N _ _ _
[Kallman 1992a] [Kallman 1992a] TDs=68.2 Gy /5=3.44=3 | | i che Stenose, Durchbru¢h
Ko 1062 | [Kallman 1082a] | TDg768.2 Gy / k=-0.47 4=3 (Perforation)
[Schultheiss 1983] [Burman 1991] TDs=68 Gy /y=3.79
Tab. 8: Modelle und Parameter fiir den Osophagus (Siiseréhre)
» verwendete Modelle und Parameter fur das Herz
Modell Parameter Set Endpunkt
[Burman 1991] TDs=48 Gy / n=0.35/ m=0.1
[Lyman 1985] ) =
[Martel 1998] TDg=50.6 Gy / n=0.636 / m=0.13 Perikarditis
Kallman s [Kéllman 1992a] TD5=49.2 Gy / s=0.2¥=3
[Kallman 1992a] [Gagliardi 1996] TDs=52.4 Gy / s=14=1.28 (Herz)Mortalitat
Tab. 9: Modelle und Parameter fir das Herz
» verwendete Modelle und Parameter fur das Myelon
Modell Parameter Set Endpunkt
[Lyman 1985] [Burman 1991]| TDs=66.5 Gy / n=0.05/m=0.175
Kallman s Myelitis
[Kallman 1992a] [Agren 1995] TDsg=57 Gy / s=1 #=6.7

Tab. 10: Modelle und Parameter fur das Myelon (Ricknmark)

« verwendete Modelle und Parameter fir das Rektundim&ektumwand

Modell Parameter Set Endpunkt

schwere Proktitis, Nekrose,
Stenose, Fistel
spéate rektale Blutung, Grad>=
(RTOG/EORTC)
Grad 2 oder schwerere rektale
Blutung (RTOG modifiziert)
schwere Proktitis, Nekrose,

[Burman 1991] | TDs=80 Gy / n=0.12 / m=0.15

™

[Lyman 1985] [Rancati 2004] | TDs=81.8 Gy / n=0.29 / m=0.22

[Cheung 2004] | TD5=53.6 Gy / n=3.91 / m=0.156

__Kallman S [Kallman 1992b] TDg=55 Gy / s=0.69 ¥=3 Stenose, Fistel
[Kallman 1992a] [Lind 2001] TDs=80 Gy / 5=0.7 #=2.2 Proktitis, Nekrose, Stenose
[Schultheiss 1983] | [Burman 1991] TDs=80 Gy /y=2.56 schwere Proktitis, Nekrose,

Stenose, Fistel

Tab. 11: Modelle und Parameter fur das Rektum und @& Rektumwand

Fur das Kéllman s Modell und Schultheiss Modelldwiie Reduktion des DVHs mit dem
Parameter n=0.12 (Burman Parameter) durchgeflrgtd@simetrischen Parameteg\ind EUD

werden ebenfalls mit n=0.12 berechnet.
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« verwendete Modelle und Parameter fir die Blase

Modell Parameter Set Endpunkt
symptomatische
[Lyman 1985] [Burman 1991] TDs=80 Gy / n=0.5/ m=0.11 Blasenkontraktur,

Volumenverlust
schwere Proktitis, Nekrose,

__Kallman s [Kéllman 1992b] TDs=80 Gy / s=1.3 =3 Stenose, Fistel
[Kallman 1992a] [Lind 2001] TDs=80 Gy / s=0.2 =3 Kontraktur, Volumenverlust
symptomatische
[Schultheiss 1983] [Burman 1991] TDg=80 Gy /y=3.55 Blasenkontraktur,

Volumenverlust

Tab. 12: Modelle und Parameter firr die Blase

Fir das Kéllman s Modell und Schultheiss Modelldvidie Reduktion des DVHs mit dem
Parameter n=0.5 (Burman Parameter) durchgefuhet.ddsimetrischen Parameteg\Wind EUD

werden ebenfalls mit n=0.5 berechnet.

+ verwendete Modelle und Parameter fir die Hiftknache

Modell Parameter Set Endpunkt
[Lyman 1985] [Burman 1991] TDg=65 Gy / n=0.25 / m=0.12 Nekrose
[Schultheiss 1983] [Burman 1991] TDg=65 Gy /y=3.3 Nekrose

Tab. 13: Modelle und Parameter fir die Hiftknochenrechts und links

Zur Berechnung der Tumorkontrollrate werden das &odnd die Parameter publiziert von
Okunieff herangezogen [Okunieff 1995]: fir Adenakaom der Lunge eine Tumorkontrolldosis
von TCDy=51.87 Gy undys;=2.17, fur Plattenepithelkarzinom der Lunge T&i534.92 Gy und
vs0=2.04, fUr Prostatakarzinom der Stadien TO-T4 @amorkontrolldosis von TCE=38.39 Gy
und y5=0.74 (siehe Kapitel 7). Die Umwandlung des phyiskaden DVHs des Tumors in ein
NTDVH wird beim Lungenkarzinom mit einen#/=10 Gy und beim Prostatakarzinom mit
a/p=1.5 Gy [Brenner 1999, Fowler 2001] durchgefuhur Berechnung der Tumor-EUD nach
Niemierko [Niemierko 1997] wird sowohl fir Photonals auch fiir Protonen ein Sgsurviving
fraction after 2 Gy“) von 0.5 fur die Lunge und vOr®3 fir die Prostata angenommen. Generell
ist dieser Wert auf Grund der hoheren biologisdhirkung der geladenen Teilchen fiir Protonen
kleiner (ca. 0.46 firr die Lunge und 0.92 fiir die@d®atd). Der Unterschied in der EUD fir
SK=0.5 und SE=0.46 ist minimal (analog fiur die Werte der Prastatm ,Dark Lord" wird fur
die Berechnung der EUD eine homogene Dichtevengilder Tumorzellen angenommen. Mit
der berechneten NTCP und TCP werden die totale Kkatpnsrate und das Plan Scoring, wie

im Kapitel 8 beschrieben, bestimmt.

Im Rahmen der Evaluierung sollten vor allem folgeritagen ausgearbeitet und beantwortet
werden:

5 folgt aus dem ersten Teil der Formel fiir dastbedtleben: S=expg-RBW d)
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» Welche Modalitat liefert die beste bzw. die schteste Schonung der Risikoorgane
(=Plan Ranking)?

* Fuhren Protonen tatséchlich zu einer besseren Wo®#ung im Vergleich zu
Photonen? Diese Frage sollte sowohl im Bezug amifDiisisauslastung des PTVs als
auch im Bezug auf die Schonung der Risikoorganatieatet werden!

* Wie sehr weichen die NTCP Werte berechnet mit soteedlichen Modellen und
Parameter Sets fur den gleichen Bestrahlungsplan Rhtienten und das gleiche
Risikoorgan voneinander ab?

* Wie sehr sind die Modelle von Reduktionsschemerdaply bzw. wie hoch ist die
Abweichung zwischen der Lyman und Kutcher Reduktiordie einzelnen Modelle?

» Liefert die Berechnung der NTCP mit Reduktion descpe Plan Ranking im Vergleich
zur berechneten NTCP ohne Reduktion?

* Wie sehr unterscheiden sich die berechneten NT@Bslie Dosiswerte fir das Rektum

und die Rektumwand?

10.2 Mammapatienten

Um einen Vergleich zwischen der gepulsten Brachwgihie (,Accelerated Partial Breast
Irradiation with Pulsed Dose Rate Brachytherapy”, PDR) und der externen Strah&rapie

(, External BeamRadiation Therapy”, EBRT) mit Photonen beim Mammakarzinom mhen,
werden jeweils pro Modalitat 5 zufallig gewahltetiBatinnen mit einem Tumor in der linken
Brust ausgewahlt. Die Daten aus der Brachythenasigltierend aus einer Studie wurden von der
Medizinischen Universitat Wien (AKH Wien) zur Vediing gestellt. Die Planung der EBRT
erfolgt wie bei den Lungen- und Prostatapatienténdem Bestrahlungsplanungssystem XiO
Die ganze Mamma wird mit zwei tangentialen Photéeldern und jeweils einem Keil im Feld
bestrahlt. Beide Bestrahlungsmodalitdten folgereretorusterhaltenden Operation, bei der der
Tumor zuerst chirurgisch entfernt wird. Bei der P@Rachytherapie) wird eine Gesamtdosis von
50.4 Gy in 63 Fraktionen (0.8 Gy pro Puls) mit eiRellsdauer von 0.1 h und einer Pulsperiode
von 1h appliziert. Die vorgeschriebene Dosis inr d€BRT betragt 50 Gy mit einer
Fraktionierung von 2 Gy (25 Fraktionen).

Die Umwandlung des physikalischen DVHs erfolgt W& den Lungen- und Prostatapatienten,
jedoch beruht die Berechnung der Biologisch-Effekti Dosis auf der Methode von Dale [Dale
1985 und 1998], welche im Kapitel 2.3 vorgestellirde. Die Halbwertszeit fur die Reparatur der
subletalen Schaden wird mit 1.5 h angenommen. Yi@rdsse sind vor allem die Dosisbelastung

des Herzen und der linken Lunge durch diese zweiddi@giten. Die NTCP fir beide
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Risikoorgane wird mit dem Lyman Modell und der khdc Reduktion berechnet und basiert fir
die Lunge auf den definierten Parametern und Endparnvon Burman (siehe Tabelle 6) und fir
das Herz auf den Parametern und Endpunkten von &umumd Martel (siehe Tabelle 9). Die
Evaluierung anhand von dosimetrischen Parametéoigewie im Kapitel 10.1. Hier wird noch
zusatzlich der Wert vongd, (.fraction of the organ damaged”) herangezogenicher von
Jackson eingeftihrt wurde [Jackson 1993 und 1998] Barechnung basiert auf der Biologisch-
Effektiven Dosis mit der Annahme,g-TDs, in der logistischen Funktion (siehe Gleichung 45).

Im Rahmen dieser Evaluierung sollen vor allem foligeFragen beantwortet werden:

* Welche Modalitat fuhrt zu einer besseren SchonuwndgRisikoorgane Herz und Lunge?

» Ist dieses Ranking anhand der NTCP Berechnung ofili

Die Organvolumina der Patientinnen der PDR und EBRd der Tabelle 14 zu entnehmen.

PDR Volumina [cm?3] EBRT Volumina [cm?3]
Patient Herz Lunge Patient Herz Lunge

EG 494.36 1126.30 CG 562.96 858.56
MR 479.23 1177.69 HE 632.97 1011.42
KJ 416.24 1185.82 KE 416.58 1125.98
BG 510.94 1259.12 KJ 663.53 1009.76
MM 356.63 900.64 PE 534.05 1218.66

Mittelwert 451.48 1129.91 Mittelwert 562.02 1044.88

Tab. 14: Organvolumina der Patientinnen mit einem Mammakarzinom, links aus der Brachytherapie (PDR) ud rechts aus der externen
Strahlentherapie (EBRT)
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11. Resultate

11.1 Resultate der Lungenpatienten

11.1.1 Ergebnisse fur die ipsilaterale Lunge

Aus fast allen Mittelwerten der dosimetrischen Raater (Abb. 17) folgt folgendes Plan Ranking
fur die ipsilaterale Lunge: im Mittel zeigen diesgannten Protonen (IMPT) die beste Schonung
des Risikoorgans, gefolgt von passiv gestreutetoRen, der IMRT und von der 3D-konformen
Photonentherapie. Der Volumenanteil, welcher mibhmzgs 10 Gy bestrahlt wird Y, ist fir die
IMRT grofRer als jener der 3D-konformen Photonerapier. Im Hochdosisbereich &) liefern

beide Modalitaten dhnliche Ergebnisse fir das Velum

Mittelwert der dosimetrischen Parameter fir didldgpsrale Lunge - alle Patienten

40

35

mittlere NTD ~ EUD [Gy] V10 [%] V20 [%] V30 [%] V40 [%] V50 [%] V60 [%]
[Gy]

EPhoton ®IMRT = Proton ®IMPT

NTD....ormlized total doses, EUD...cfecive o dose™ v prozentubler Antel des Lungenvolumens, welderDosis {r* berschreftt

Die Tabelle 15 zeigt die min. und max. NTCP Wentelche aus unterschiedlichen Modellen und
Parameter Sets fur jeden Patienten resultieren. dsusTabelle ist der grof3e Unterschied der
NTCP Ergebnisse des selben Bestrahlungsplaneshtiickic Besonders auffallend ist die
Abweichung der NTCP Werte fiir den PhotonenplanRiginten ,500. Betrachtet man z.B. nur
die Kutcher Reduktion, ergibt ein Parameter See eNMlTCP=0% (Ké&llman s Modell und
Gagliardi Parameter) und ein anderes Set eine NBBF3% (Kallman s Modell und Mah
Parameter) fur die ipsilaterale Lunge des selband?|
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Photon IMRT Proton IMPT
Patient NTCP [%] NTCP Lyman| NTCP Kutchgr NTCP Lyman NTCP KutcheNTCP Lyman| NTCP Kutchey NTCP Lymah NTCP Kutcher
min. NTCP 0 0 0 0 0 0 0 0
<L max. NTCP 3.38 0.37 3.01 0.25 1.18 0.03 0.57 0
min. NTCP 0 0 0 0 0 0 0 0
400 max. NTCP 4.46 0.81 3.80 0.47 2.32 0.12 0.59 0
min. NTCP 10.95 0 9.71 0 0.86 0 0 0
500 max. NTCP 27.25 38.73 24.52 36.27 10.81 8.75 4.09 0.55
min. NTCP 0 0 0 0 0 0 0 0
700 max. NTCP 0.03 0 0.04 0 0.02 0 0.02 0
smzl min. NTCP 0 0 0 0 0 0 0 0
max. NTCP 1.88 0.09 0.69 0.01 0.17 0 0.09 0
min. NTCP 0 0 0 0 0 0 0 0
SsMzil
max. NTCP 0.59 0 2.59 0.18 1.20 0.03 0.24 0
SMZIII min. NTCP 0.4 0 0 0 0 0 0 0
max. NTCP 9.36 7.03 455 1.10 3.50 0.37 1.28 0.03
min. NTCP 3.6 0 0.83 0 0.71 0 0.01 0
LLO max. NTCP 15.84 21.05 10.73 9.83 10.42 7.65 5.51 1.25
min. NTCP 0 0 0 0 0 0 0 0
tLl max. NTCP 1.18 0.02 1.12 0.03 0.05 0 0.07 0
min. NTCP 0 0 0 0 0 0 0 0
LL2 max. NTCP 1.87 0.09 1.92 0.10 0.88 0.01 0.22 0

Tab. 15: berechnete min. und max. NTCP fiir jeden Re&nten mit unterschiedlichen Modellen und ParameteSets

In den meisten Fallen resultiert das Kallman s Moaé dem Gagliardi Parameter Set in der

hochsten berechneten NTCP, jedoch nur, wenn diek®ed des Dosis-Volumen-Histogramms

auf der Methode von Lyman basiert (Tab.16).

Mittelwert der NTCP [%] berechnet fur einzelne Parameter Sets fir alle Patienten

er

Photon IMRT Proton IMPT
NTCP Lyman| NTCP Kutchef NTCP Lymap NTCP Kutcher NTCRrian [ NTCP Kutchef NTCP Lyma NTCP Kutch
Burman 4.10 5.18 2.96 3.71 0.81 1.01 0.11 0.14
Martel 1.57 2.05 1.14 1.47 0.26 0.33 0.04 0.05
Kéllman 3.59 1.63 2.60 1.17 0.28 0.03 0.00 0.00
Gagliardi 6.24 0.00 5.13 0.00 3.06 0.00 1.27 0.00
Mah 241 6.81 1.75 4.80 0.16 1.68 0.00 0.18

Tab. 16: gemittelte NTCP [%)] uber alle Patienten fii unterschiedliche Parameter Sets

Auch der Unterschied zwischen der NTCP berechnetieniLyman Reduktion und jener mit der

Kutcher Reduktion ist fiir das oben genannte Seguifiten. Fur die Photonenpléane ergibt sich

im Mittel eine Abweichung von 6.24% mit einem Maxsilwvert von 23.83%! Einen relativ hohen
Unterschied liefert auch das Mah Parameter Sedenit Kéllman Modell (Tab. 17).

Unterschied Lyman und Kutcher Reduktion [%)]
Photon IMRT Proton IMPT
Mittelwert 1.08 0.75 0.21 0.03
Burman - -
Reichweite 0-5.27 0-4.93 0-1.11 0-0.14
Mittelwert 0.48 0.33 0.07 0.01
Martel - -
Reichweite 0-271 0-245 0-0.38 0-0.04
. Mittelwert 1.96 1.43 0.25 0.00
Kéllman - -
Reichweite 0-13.34 0-13.03 0-1.36 0-0.02
.| Mittelwert 6.24 5.13 3.06 1.27
Gagliardi - -
Reichweite | 0.03 - 23.83 0.04 - 22.824 0.02 - 10.8[L 0.02-5.5
. Mittelwert 4.40 3.05 1.53 0.18
Reichweite 0-19.87 0-19.59 0-7.89 0-1.24

Tab. 17: Unterschied zwischen Lyman und Kutcher Redktion fur einzelne Parameter Sets

Burman und Martel Parameter fir Lyman Modell
Kallman, Gagliardi und Mah Parameter fur Kallmaviedell
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Die Parameter von Gagliardi und Kallman liefern lfittel relativ ahnliche Ergebnisse fur die
NTCP berechnet mit der Lyman Reduktion im Vergleiolh den Werten berechnet ohne
Reduktion (Tab. 18). Die Resultate aus der Kutdteduktion zeigen generell eine viel héhere
Abweichung zu der NTCP berechnet ohne Reduktiorr. €itien Patienten betragt diese
Abweichung 22.50% (Gagliardi Parameter Set).

Gagliardi Kéllman Mah
Lyman/keine | Kutcher/keine | Lyman/keine | Kutcher/keine | Lyman/keine | Kutcher/keine
Reduktion Reduktion Reduktion Reduktion Reduktion Reduktion
Maximum 2.58 22.50 0.30 13.61 10.98 9.42
Mittelwert 0.57 3.35 0.03 0.92 1.34 1.06
SD 0.62 5.36 0.08 3.05 3.02 231

Tab. 18: max. und mittlerer Unterschied zwischen N.((j:eps ?(E%arﬁrfwgr:]e; r'cli(t)éjgl?sohne Reduktion [%] fur verschedene Parameter Sets
Betrachtet man alle Modelle und alle berechnete@R"Werte fir die 10 Patienten, liefern die
max. und mittlere NTCP folgendes Plan Ranking: imitté¥l liefert die 3D-konforme
Photonentherapie die schlechteste Schonung déat@rsilen Lunge, gefolgt von der IMRT und
den passiv gestreuten Protonen. Die beste Schamigen die gescannten Protonen (Tab. 19).

max. und mittlere NTCP fur alle Patienten [%]
Photon IMRT Proton IMPT
NTCP Lyman | NTCP Kutcher | NTCP Lyman |[NTCP Kutcher | NTCP Ly man | NTCP Kutcher| NTCP Lyman | NTCP Kutcher
Maximum 27.25 38.73 24.52 36.27 10.81 8.75 5.51 1.25
Mittelwert 3.58 3.13 271 2.23 0.91 0.61 0.28 0.07
SD 7.10 8.06 6.26 6.93 2.23 1.85 0.97 0.24

Tab. 19: max. und mittlere NTCP [%] fur alle Patienten berechnet mit unterschiedlichen Modellen und Pameter Sets

Die Abbildung 18 =zeigt die berechnete NTCP mit debyman Modell/Kutcher
Reduktion/Burman Parameter Set und dem Kallman sidfayman Reduktion/Gagliardi
Parameter Set in Abhangigkeit der mittleren NTD dlle Plane und Patienten. Bis knapp tber
einer mittleren NTD von 19 Gy dominiert die NTCPrdhnet mit dem Kallman s Modell, der

Lyman Reduktion und dem Gagliardi Parameter Set.

Die Abbildung 19 veranschaulicht den Zusammenhaeg W, (prozentueller Anteil des
Lungenvolumens, welcher die Dosis ,th* Uberschtgiteit der mittleren NTD. Die lineare
Regression zeigt eine sehr gute Korrelation fogg ind Vo mit der mittleren NTD. Aufgrund
dieser Korrelation besteht auch ein starker Zusamhianey zwischen diesen Volumina und der
berechneten NTCP (siehe Kapitel 12.1).
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Abb. 18: mittlere NTD (,normalized total dose“) vs. berechnete NTCP mit Kallman s Modell/lLyman Redukton/Gagliardi Parameter und
Lyman Modell/Kutcher Reduktion/Burman Parameter
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Abb. 19: mittlere NTD vs. prozentueller Volumenantd, der die Dosisgrenze ,th* (10 bis 60 Gy) lbersafeitet
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Das effektive bestrahlte Volumen sollte immer irsdonmenhang mit der max. NTD betrachtet

werden. Hier handelt es sich um das Wertepaar (NJ\W¢), welches aus der Kutcher
Reduktion folgt. Die folgende Abbildung stellt dbfittelwert des Wertepaares (NTR,Ver) fur
die jeweiligen Modalitaten und alle Patienten dzie Abbildung zeigt, dass die IMPT im Mittel

eine hohere Dosis auf ein kleines effektives Volan®.19%) appliziert. Im Gegensatz dazu

liefert die 3D-konforme Photonentherapie im Mittithe um etwa 3 Gy niedrigere Dosis, jedoch

fur das doppelte Volumen (16.1%) der ipsilaterdlenge.

0.18

Mittelwert der max. NTD vs. gemitteltes.)/fur alle Patienten

0.16

0.14

o+ Photon
¢ IMRT

Proton

0.12

0.10

IMPT o

0.08

wo—~—0~~—30aQ

0.06

0.04

- - <

0.02

0.00

62.00

62.50 63.00 63.50 64.00 64.50 65.00 65.50

Mittelwert der max. NTD [Gy]

Abb. 20: Mittelwert der max. NTD vs. gemitteltes \4; Uber alle Patienten je nach Modalitat
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11.1.2 Ergebnisse fur die contralaterale Lunge

Die max. berechnete NTCP unter allen Patienterumtirschiedlichen Modellen und Parameter

Sets betragt 0.29%! Daher basieren die Evaluieamagdas Plan Ranking auf den dosimetrischen

Parametern.

Die Tabelle 20 zeigt die max. und mittleren Wergx dosimetrischen Parameter fir einzelne

Modalitaten.

mittlere NTD v/ 106] |V 2o 91 |V 50 [%] |V 10 (%] |V so[%] | EUD [Gy] | Vi | % NTP
(Gy] [Gy]

Photon Mittelwert 2.79 17.70 1.69 1.15 0.33 0.1 2.98 0.10 30.34
Maximum 3.98 32.51 6.96 5.27 2.82] 0.81 4.28 0.p1 60.81
IMRT Mittelwert 2.74 10.29 2.25 0.82 0.20 0.0 2.88 0.8 27.6(
Maximum 5.43 26.79 9.57 4.79 1.81] 0.01 5.78 0.5 57.9%
Proton Mittelwert 0.01 0.02 0.01 0.00 0.00 0.00 0.02 0.00 6.38
Maximum 0.07 0.17 0.05 0.02 0.01] 0.0d 0.11 0. 43.54
IMPT Mittelwert 0.00 0.00 0.00 0.00 0.00 0.00 0.00 0. 3.38
Maximum 0.01 0.02 0.01 0.00 0.00| 0.04 0.01 0. 17.9

Aus den dosimetrischen Parametern ist ersichttiaks beide Photonenmodalitaten im Vergleich
zu den Protonenmodalitdten eine schlechtere Sclgomi@n contralateralen Lunge ergeben.

Bezieht man sich auf die obigen Werte, resultietenIMPT Plane in eine optimale Schonung,

Tab. 20: Mittelwert und Maximalwert der dosimetrischen Parameter fir die contralaterale Lunge

gefolgt von passiv gestreuten Protonen, der IMRT wsohlieBlich von der 3D-konformen
Photonentherapie.
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11.1.3 Ergebnisse fir beide Lungenhélften als ega®

Aus fast allen Mittelwerten der dosimetrischen Raa®r resultiert folgendes Plan Ranking fur
die gepaarten Lungenhélften: im Mittel zeigen desaannten Protonen (IMPT) die beste
Schonung des Risikoorgans, gefolgt von passiv @éstn Protonen, der IMRT und von der 3D-
konformen Photonentherapie. Die Volumenanteile,chel mit mehr als 20 Gy und 50 Gy
bestrahlt werden (3 und Vso) sind fir die IMRT und die 3D-konforme Photonemtpe unter
den 9 gepaarten Lungenhélften sehr @hnlich (Abp. 21

Mittelwert der dosimetrischen Parameter fur beidadenhélften - alle Patienten

30

25

20

mittlere NTD EUD [Gy] V10 [%] V20 [%] V30[%] V40 [%] V50 (%] V60 [%]
[Gy]

®Photon ®|IMRT = Proton ®IMPT

NTD...normalized totl dose", EUD..“cfective i dose™ v prosentusler Anieides Lungenvolumens, welaierDosis " iberscheitt
Die folgende Tabelle zeigt die min. und max. NTCReri#, welche aus dem Lyman Modell und
aus unterschiedlichen Parameter Sets fir jedererfei resultieren. Ahnlich wie bei der
ipsilateralen Lunge ist aus der Tabelle der groReetdchied der NTCP Ergebnisse des selben
Bestrahlungsplanes ersichtlich. Dies wird am Beisgés Photonenplans fir den Patienten ,500"
besonders deutlich. Die fur die beiden Lungenh@ltierechnete NTCP ist generell kleiner als

jene berechnet fur die ipsilaterale Lunge.
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NTCP berechnet mit Lyman Modell [%)]
Photon IMRT Proton IMPT
Patient NTCP [%] NTCP Lyman | NTCP Kutchef NTCP Lymap NTCP Kutcher NTCRrian | NTCP Kutchef NTCP Lymat NTCP Kutcher
Minimum 0 0 0 0 0 0 0 0
300 Maximum 4.86 &7 4.88 5.31 2.86 2.86 2.44 2.44
Minimum 0 0 0 0 0 0 0 0
400 Maximum 4.92 5.81 4.51 5.11 2.84 2.84 2.22 2.22
o0 Minimum 0.05 0.07 0.04 0.06 0 0 0 0
Maximum 12.31 14.68 11.23 13.75 5.7 6.31 3.47 3.52
700 Minimum 0 0 0 0 0 0 0 0
Maximum 1.62 1.62 1.72 1.72 1.48 1.48 1.46 1.46
Minimum 0 0 0 0 0 0 0 0
smzl Maximum 3.68 3.95 2.85 2.85 1.96 1.96 1.79 1.79
smzi Minimum 0 0 0 0 0 0 0 0
Maximum 3.39 3.39 3.7 3.99 2.58 2.58 1.97 1.97
Sl Minimum 0 0 0 0 0 0 0 0
Maximum 5.48 7.17 4.38 4.87 3.09 3.14 2.45 2.45
LLo Minimum 0 0 0 0.01 0 0 0 0
Maximum 6.31 8.08 7.07 8.9 3.67 3.93 2.81 2.81
Minimum 0 0 0 0 0 0 0 0
L2 Maximum 3.72 3.72 3.77 3.77 2.34 2.34 1.88 1.88

Tab. 21: berechnete min. und max. NTCP fur jeden R&nten mit dem Lyman Modell und verschiedenen Parmeter Sets

Betrachtet man jeden Patienten individuell, dafvékemman fir den selben Bestrahlungsplan die
hochste berechnete NTCP mit dem Lyman Modell und téoiseenko oder De Jaeger

Parametern. Die Parameter von Marks liefern fiseeModell die kleinste NTCP.

Fur das Kéallman s Modell ergibt in den meisten dféllas Seppenwoolde Parameter Set die
hdchste berechnete NTCP, jedoch nur, wenn die Rieduttes Dosis-Volumen-Histogramms auf
die Methode von Lyman basiert (Evaluierung berutiteane Reduktion mit n=1). Alle Resultate
fur dieses Set berechnet mit der Kutcher Reduldiod kleiner als 0.02%. Die Tabelle 22 zeigt
die Ergebnisse aus dem Kallman s Modell, welchedaumh Parameter Set von Seppenwoolde
beruhen. Verglichen mit dem Lyman Modell lieferisdg@allman Modell relativ niedrige Werte

fur die Normalgewebekomplikationsrate.

NTCP berechnet mit Kéllman s Modell und Seppenwoole Parameter [%]
Lyman Reduktion keine Reduktion
Patient Photon IMRT Proton IMPT Photon IMRT Proton IMPT
300 0.91 0.92 0.27 0.18 1.07 1.05 0.32 0.21
400 0.86 0.77 0.27 0.14 1.04 0.91 0.33 0.16
500 2.77 2.57 0.82 0.43 3.29 3.05 1.03 0.52
700 0.06 0.07 0.05 0.05 0.07 0.08 0.05 0.05
SMzI 0.49 0.27 0.1 0.08 0.6 0.32 0.12 0.09
SMzil 0.41 0.5 0.21 0.1 0.48 0.61 0.26 0.12
SMzlll 1.1 0.73 0.33 0.18 1.33 0.86 0.41 0.22
LLO 1.27 15 0.39 0.26 1.53 1.79 0.51 0.33
LL2 0.51 0.52 0.16 0.09 0.59 0.61 0.2 0.11

Tab. 22: berechnete NTCP fiir jeden Patienten basiend auf dem Kallman s Modell und Seppenwoolde Paragter Set mit Lyman Reduktion
und ohne Reduktion
Die mittlere Abweichung (Mittelwert Gber alle Patien) der berechneten NTCP ohne Reduktion
zur berechneten NTCP mit Lyman Reduktion betradtl®%. (Reichweite 0-0.52%) und zur
Kutcher Reduktion 0.67% (Reichweite 0.05-3.27%).
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Eine Evaluierung basierend auf den Parametern \@imién fir das Kéllman s Modell ist nicht
mdglich, da alle Resultate fur sdmtliche Patiergbich Null sind. Die Mah Parameter haben
ebenfalls wenig Aussagekraft im Bezug auf das Ramnking, da alle berechneten NTCP mit der

Lyman Reduktion und die der Protonenplane gleicHl Mind. Die Tabelle 23 zeigt die

Ergebnisse fir die Photonenpléne.

NTCP Kéllman s Modell / Mah Par. [%]
Kutcher Reduktion (keine Reduktion)

Patient Photon IMRT
300 0 0
400 0 0
500 1.15 (0.06) 0.91 (0.04)
700 0 0
SMZI 0 0
SMZII 0 0
SMzIlI 0.02 0.02
LLO 0.05 0.11
LL2 0 0

Tab. 23: NTCP berechnet mit dem Kéllman s Modell ud den Mah Parametern

Die folgende Tabelle zeigt den Mittelwert der béwresten NTCP fir jeden Patienten mit

unterschiedlichen Parameter Sets. Ein Unterschiiedié Kwa und De Jaeger Parameter ist in der

Reduktion nicht zu finden, da beide Sets das Déslamen-Histogramm mit n=1 reduzieren.

Die hier verwendeten Parameter (Moiseenko, Marld S@ppenwoolde) liefern fir das Lyman

Modell immer eine h6here NTCP, wenn die Berechraufgder Kutcher Reduktion basiert.

Photon

Mittelwert der NTCP [%] berechnet firr einzelne Parameter Sets fir alle Patienten

IMRT

el

Proton IMPT
Parameter NTCP Lyman| NTCP Kutchef NTCP Lymaph NTCP Kutcljer NTCRnian | NTCP Kutchef NTCP Lymal NTCP Kutch
Moiseenko 4.77 5.88 4.33 5.43 2.45 2.69 1.56 1.69
Marks 0.01 0.01 0.00 0.01 0.00 0.00 0.00 0.00
Lyman Modell | Seppenwooldg] 1.93 1.96 1.85 1.88 0.98 0.99 0.74 0.74
Kwa 0.60 0.56 0.21 0.14
De Jaeger 4.61 4.46 2.79 2.28
R Kéllman 0.00 0.00 0.00 0.00 0.00 0.00 0.00 0.00
K;:';‘jz“ | seppenwooldd 0.93 0.00 0.87 0.00 0.29 0.00 0.17 0.00
Mah 0.00 0.14 0.00 0.11 0.00 0.00 0.00 0.00

Tab. 24: Unterschied zwischen Lyman und Kutcher Redktion fir das Lyman Modell je nach Parameter Set

Far unterschiedliche n-Werte ist die Abweichungsolien Lyman und Kutcher Reduktion fiir die
zwei Modelle in den Tabellen 25 und 26 angefihd.i§ zu beobachten, dass je hdher die

resultierenden NTCP Ergebnisse sind, desto gréRBder Unterschied in der Reduktion.
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Unterschied zwischen Lyman und Kutcher Reduktion [%6]
Photon IMRT Proton IMPT
Moiseenko Mittelwert 1.1 1.1 0.24 0.12
(n=0.8) Reichweite 0.05 - 2.37 0.08 - 2.52 0.02 - 0.61] 0.02 - 0.3f
Mittelwert 0.002 0.003 0 0
Marks (n=0.87) - -
Reichweite 0-0.02 0-0.02 0 0
Seppenwoolde Mittelwert 0.03 0.03 0.004 0.002
(n=0.99) Reichweite 0-0.07 0-0.06 0-0.01 0-0.01

Tab. 25: Unterschied zwischen Lyman und Kutcher Rewdktion fur das Lyman Modell je nach Parameter Set

Unterschied zwischen Lyman und Kutcher Reduktion [%
Photon IMRT Proton IMPT
Mittelwert 0.93 0.87 0.29 0.17
Seppenwoold : :
Reichweite 0.06 - 2.75 0.07 - 2.55 0.05 - 0.82] 0.05 - 0.4B
Mittelwert 0.14 0.11 0 0
Mah
Reichweite 0-1.15 0-0.91 0 0

Tab. 26: Unterschied zwischen Lyman und Kutcher Redktion fir das Kallman s Modell je nach Parameter ®t

Reduziert man das Dosis-Volumen-Histogramm mit 8f®oiseenko) und nicht mit n=1 (Kwa
bzw. De Jaeger) wie bei den obigen Resultaten, gamtie Abweichung der berechneten NTCP

basierend auf den Seppenwoolde Parametern vergaigiiar klein (Maximalwert = 1.08%).

Mittelt man Uber alle NTCP Ergebnisse aus allen &lled und Parameter Sets, ergibt sich
folgendes Ranking der Modalitaten: die 3D-konforRieotonentherapie mit der schlechtesten
Schonung beider Lungenhaélften, gefolgt von der IMIRIB den passiv gestreuten Protonen. Die

beste Schonung zeigen die gescannten Protonen.

max. und mittlere NTCP fir alle Patienten [%)]
Photon IMRT Proton IMPT
NTCP Lyman| NTCP Kutchey NTCP Lymaph NTCP Kutcher NTCRrlayn | NTCP Kutchef NTCP Lymal NTCP Kutcher
Maximum 12.31 14.68 11.23 13.75 5.70 6.31 3.47 3.562
Mittelwert 1.61 1.65 1.51 1.56 0.84 0.84 0.61 0.61
SD 2.34 2.69 2.20 2.55 1.25 1.33 0.89 0.93

Tab. 27: max. und mittlere NTCP [%)] fur alle Patienten berechnet mit unterschiedlichen Modellen und P@ameter Sets
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Abb. 22: Mittelwert der max. NTD vs. gemitteltes \ Uber alle Patienten je nach Modalitat

Der Mittelwert des Wertepaares (NTRVer) fur die verschiedenen Modalitaten aus der obigen
Abbildung zeigt ein ahnliches Resultat verglichent jener der ipsilateralen Lunge. Die
gescannten Protonen liefern die hdchste Nl,Dedoch das kleinste effektive Volumen, welches
mit dieser Dosis belastet wird. Die niedrigste mBX.D resultiert aus den Planen mit passiv
gestreuten Protonen. Das gemittelte effektive Velunst aber im Vergleich zu der IMPT grof3er
(6.15% vs. 4.3%).

Die Abbildung 23 zeigt, dass das Lyman Modell nendParametern von Moiseenko fir beide
Reduktionsschemen und fir die gleiche mittlere NWDRisikoorgan eine wesentlich groRere

NTCP liefert als das Kallman s Modell mit dem Seappeolde Parameter Set.

Die Abbildung 24 verdeutlicht den Zusammenhang dég (prozentueller Anteil des

Lungenvolumens, welcher die Dosis ,th* Uberschtgiteit der mittleren NTD. Die lineare

Regression zeigt eine sehr gute Korrelation fi; V2o und Vz, mit der mittleren NTD, &hnlich

wie bei der ipsilateralen Lunge. Aufgrund dieser riéation besteht auch ein starker
Zusammenhang zwischen diesen Volumina und der meeten NTCP, was aus den
Abbildungen 25 und 26 fir ) bzw. Vs, vs. NTCP ersichtlich ist (siehe Diskussion, Kadpite
12.1).
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Abb. 23: mittlere NTD vs. berechnete NTCP mit unteschiedlichen Modellen, Reduktionsmethoden und Paraeter Sets
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Abb. 24: mittlere NTD vs. prozentueller Volumenantd, der die Dosisgrenze ,th* (10 bis 60 Gy) Uibersateitet
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Abb. 26: V3, (prozentueller Anteil des Volumens, welcher 30 Gyiberschreitet) vs. berechnete NTCP
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11.1.4 Ergebnisse fiir den Osophagus (Speiserohre)

Die folgende Tabelle zeigt die min., max. und raittl NTCP berechnet mit unterschiedlichen
Modellen fiir die Speiserdhre. Die Uber alle Padiergemittelte Normalgewebekomplikationsrate
ist fir das Kallman s Modell am gré3ten, jedoch aamn, wenn die Berechnung auf der Kutcher

Reduktion basiert.

NTCP Lyman Modell [%]

min. NTCP max. NTCP mittlere NTCP SD NTCP
Lyman Kutcher Lyman Kutcher Lyman Kutcher Lyman Kutcher
Photon 0.00 0.00 3.43 3.73 0.47 0.52 1.06 1.16
IMRT 0.00 0.00 2.83 3.42 0.54 0.70 0.89 1.08
Proton 0.00 0.00 5.19 5.54 0.81 0.90 1.64 1.76
IMPT 0.00 0.00 4.94 5.46 0.72 0.97 1.55 1.71

NTCP Kéllman s Modell [%)]

min. NTCP max. NTCP mittlere NTCP SD NTCP
Lyman Kutcher Lyman Kutcher Lyman Kutcher Lyman Kutcher
Photon 0.00 0.00 2.68 10.18 0.29 2.34 0.84 3.25
IMRT 0.00 0.00 2.01 13.65 0.27 4.76 0.63 5.30
Proton 0.00 0.00 4.77 16.03 0.60 4.35 1.49 5.83
IMPT 0.00 0.00 4.48 17.98 0.53 4.95 1.40 6.64

NTCP Kallman k Modell [%]

min. NTCP max. NTCP mittlere NTCP SD NTCP
Lyman Kutcher Lyman Kutcher Lyman Kutcher Lyman Kutcher
Photon 0.00 0.00 2.68 2.15 0.29 0.22 0.84 0.68
IMRT 0.00 0.00 2.01 1.67 0.27 0.20 0.63 0.52
Proton 0.00 0.00 4.77 4.00 0.60 0.46 1.49 1.25
IMPT 0.00 0.00 4.48 3.85 0.53 0.42 1.40 1.21

NTCP Schultheiss Modell [%)]

min. NTCP max. NTCP mittlere NTCP SD NTCP
Lyman Kutcher Lyman Kutcher Lyman Kutcher Lyman Kutcher
Photon 0.00 0.00 3.27 2.90 0.50 0.44 1.01 0.89
IMRT 0.00 0.00 2.74 2.29 0.58 0.49 0.87 0.73
Proton 0.00 0.00 4.79 3.76 0.80 0.63 1.52 1.19
IMPT 0.00 0.00 4.58 3.25 0.73 0.51 1.44 1.02

Tab. 28: min., max. und mittlere NTCP und Standarddweichung der NTCP fir alle Patienten berechnet mi¢ Modellen

Betrachtet man die mittlere NTCP aller Modalitatergibt sich je nach Modell folgendes Plan
Ranking aus der Tabelle 29. Zu beachten ist, das¥dliman s und das Lyman Modell fur die

zwei Reduktionsmethoden ein unterschiedliches Ranliéfern!

Plan Ranking nach der berechenten mittleren NTCP
1 fir die kleinste NTCP und 4 fiir die hochste NTCP
Lyman Modell Kéallman s Modell Kéallman k Modell Schulth eiss Modell
Lyman Kutcher Lyman Kutcher Lyman Kutcher Lyman Kutcher
Photon 1 1 2 1 2 2 1 1
IMRT 2 2 1 3 1 1 2 2
Proton 4 3 4 2 4 4 4 4
IMPT 3 4 3 4 3 3 3 3

Tab. 29: Plan Ranking nach der berechneten mittlene NTCP je nach verwendetem Modell
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Die IMPT Plane weisen z.B. im Vergleich zu den Bhehplanen héhere mittlere NTCP Werte
auf. Dies liegt vor allem daran, dass bei 5 Pagiergin Teil des PTVs mit dem Osophagus
Uberlappt, und die IMPT Plane generell eine besfarg Auslastung liefern, was zu einer
hoéheren Dosis und somit zu einer héheren NTCP isik&rgan fuhrt. Die 3D-konforme
Photonentherapie mit der schlechtesten PTV Ausigsfdbb. 36) ergibt somit im Mittel bessere
NTCP Ergebnisse fir die Speiseréhre im Vergleiagh P T.

Der grofdte Unterschied zwischen den beiden Rechdttiethoden resultiert aus dem Kéallman s
Modell mit einem Maximalwert von 13.50% und einenittwert von 3.68%. Die Abweichung

aus der Tabelle 30 ist fur die anderen drei Modedimachlassigbar klein.

absoluter Unterschied Lyman u. Kutcher Red.
Lyman Kéallman s Kallman k Schultheisg
mittlere Abweichung 0.14 3.68 0.09 0.14
max. Abweichung 1.29 13.50 0.77 1.33

Tab. 30: Unterschied zwischen Lyman und Kutcher Readktion fir alle Plane und Patienten [%]

Beruht das Plan Ranking nur auf den dosimetriséteametern (Tab. 31), liefern die gescannten
Protonen im Mittel die beste Schonung der Speiserdgefolgt von den passiv gestreuten
Protonen, der IMRT und schliel3lich der 3D-konformBhotonentherapie. Dieses Ergebnis

stimmt mit den Resultaten und dem Plan Rankingdeu®NTCP Berechnung nicht Gberein!

Ve EUD[Gy] |max. NTD [y]| Mtere NTD
[Gy]
Photon 0.0535 35.19 43.32 10.69
IMRT 0.0290 33.28 42.98 11.07
Proton 0.0242 28.27 36.43 6.56
IMPT 0.0124 26.70 35.10 5.52

Tab. 31: dosimetrische Parameter gemittelt Uber a#l Patienten

Unter den 10 IMPT Planen weisen 4 Plane die hoahsate Dosis verglichen mit den anderen 3
Modalitaten auf. Kein IMPT Plan zeigt die hochstitlere Dosis. Fir ein serielles Organ, wie

die Speiserdhre, ist die max. Dosis jedoch vongmfBedeutung (Tabelle 32).

max. Dosis mittlere Dosis
Photon 2 5
IMRT 4 5
Proton 0 0
IMPT 4 0

Tab. 32: Anzahl der Falle unter allen Patienten mitder max.
und mittleren physikalischen Dosis im Risikoorgan
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Den grofRten Unterschied zwischen der Lyman und h@rtdReduktion findet man fur das

Kallman s Modell. Dieses Modell berechnet mit Rethrkliefert auch die gréfdte Abweichung zu

den Resultaten berechnet ohne Reduktion.

Lyman/keine Red.

Kallman s

Kutcher/keine Red.

Schultheiss

Lyman/keine Red.

Ktcher/keine Red.

Mittelwert

2.61

1.07

0.05

0.09

Maximum

9.60

5.32

0.43

0.99

Tab. 33: mittlerer und max. Unterschied zwischen de Reduktionsschemen und zur NTCP berechnet
ohne Reduktion fir das Kallman s und Schultheiss Mdell [%]

Die folgende Tabelle zeigt den Zusammenhang der BEU® der Lyman Reduktion und der
berechneten NTCP mit den 4 Modellen. Ahnliche Enigde liefern das Lyman und Schultheiss
Modell. Exakt gleiche Resultate fir die Lyman Retituk sind flr beide Kallman Modelle zu
finden (siehe Kapitel 6.4).

EUD vs. NTCP (Lyman Reduktion)
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EUD [Gy]

¢ Lyman/Lyman = Kaéllman s/Lyman Kéllman k/Lyman  x Schultheiss/Lyman

Abb. 27: Zusammenhang zwischen der EUD (,effectivaniform dose") und der berechneten NTCP
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Aus den Abbildungen 28 und 29 ist die starkere &ation der berechneten NTCP mit der max.
NTD im Vergleich zur mittleren NTD ersichtlich. Gigesultiert aus der seriellen Struktur des

Risikoorgans.

max. NTD vs. NTCP (Kutcher Reduktion)
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Abb. 28: Zusammenhang zwischen der max. NTD und ddserechneten NTCP
mittlere NTD vs. NTCP (Kutcher Reduktion)
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Abb. 29: Zusammenhang zwischen der mittleren NTD wth der berechneten NTCP
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Die folgende Abbildung zeigt die gemittelten Werape (NTDQ.Ver) aus der Kutcher
Reduktion fir die 4 Modalitaten. Wie bereits aus dabellen 29 und 31 ersichtlich, stimmt
dieses Plan Ranking mit jenem aus der NTCP Beraxhnicht Gberein. Hier resultiert die IMPT
in der héchstschonenden Modalitéat, d.h. im Mittéldwdas kleinste effektive Volumen mit der
kleinsten max. Dosis bestrahlt. Die 3D-konforme tBhentherapie zeigt die schlechtesten

Ergebnisse fiir den Osophagus.

Mittelwert der max. NTD vs. mittleres Y
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Mittelwert der max. NTD [Gy]

Abb. 30: Mittelwert der max. NTD vs. gemitteltes \4; Uber alle Patienten je nach Modalitat
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11.1. 5 Ergebnisse fur das Herz

Aus allen Mittelwerten der dosimetrischen Paranmetesultiert folgendes Plan Ranking fur das
Herz: im Mittel zeigen die gescannten Protonen (TMEie beste Schonung des Risikoorgans,

gefolgt von passiv gestreuten Protonen, der IMRd der 3D-konformen Photonentherapie.

Mittelwert der dosimetrischen Parameter flir daszHeille Patienten
40

35

30

25

20

15

10

mittlere NTD max. NTD EUD (n=0.35) EUD (n=0.636)

mPhoton ®mIMRT = Proton ®mIMPT

Abb. 31: Mittelwert der dosimetrischen Parameter fir jede Modalitéat
(EUD mit n=0.35 Burman Parameter, EUD mit n=0.63&rtdl Parameter)

Alle berechneten NTCP Werte sind gleich Null far:
+ 3 Patienten (700, SMZI und SMZII) fur alle Plane
» das Lyman Modell und beide Parameter Sets (BurmanMartel) fir alle Patienten und
Plane
» das Kallman s Modell mit dem Kallman Parameter @&t der Lyman Reduktion mit
n=0.35 (Burman) und n=0.636 (Martel).

Die Kutcher Reduktion liefert fur die oben genamtgvei Sets eine hohere NTCP, welche in der
folgenden Tabelle fiir alle Patienten mit einem Vgedt3er als Null aufgelistet ist.
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NTCP [%] mit

Patient Plan Kutcher Red.

(n=0.636)
i 300 Photon 0.51

NTCP [%] mit
Patient Plan Kutcher Red. SMZII Photon 0.42
(n=0.35) IMRT 0.62
300 Photon 0.03 m Photon 0.02
Photon 0.05 IMRT 0.02
SMZIII

IMRT 0.04 LL2 Photon 0.5
LL2 IMRT 0.01 IMRT 1.07

Tab. 34: berechnete NTCP > 0 fiir das Kéallman s Modemit
Kallman Parametern und der Kutcher Reduktion (n=0.% und n=0.636)
Aufgrund der relativ niedrigen Werte der berechndtd CPs mit den oben genannten Modellen
und Parameter Sets wird der Schwerpunkt der Evalgeauf das Kallman s Modell mit dem

Gagliardi Parameter Set gesetzt (Endpunkt ,candiextality”).

Fir dieses Set sind fast alle NTCPs berechnet enit_gman Reduktion gleich Null. Der max.
Wert betragt 0.53%. Die Abweichung der berechnétente mit beiden Reduktionsmethoden ist
sehr grol3 gegentiber den NTCP Werten berechnetRuhektion!

Patient Eﬁ;éﬂ?; Photon IMRT Proton IMPT
n=0.35 6 1.32 0.29 0.02
300 n=0.636 11.39 3.58 0.85 0.05
keine Red. 3.73 0.25 0.13 0
n=0.35 1.28 0.85 0.03 0
400 n=0.636 2.81 1.6 0.07 0
keine Red. 0.48 0.35 0.02 0
n=0.35 0 0 0 0
500 n=0.636 0 0.01 0
keine Red. 0 0 0 0
n=0.35 6.87 6.44 3.38 3.14
SMZzIII n=0.636 11.12 12.29 4.96 4.26
keine Red. 5.98 5 2.98 2.89
n=0.35 0.03 0 0 0
LLO n=0.636 0.07 0.02 0 0
keine Red. 0 0 0 0
n=0.35 2.74 2.49 0.91 0.99
LL1 n=0.636 5.71 5.62 2.39 1.81
keine Red. 1.88 1.61 0.58 0.72
n=0.35 4.63 5.03 0.95 0.2
LL2 n=0.636 11.39 13.78 3.21 1.44
keine Red. 2.52 2 0.28 0.04

Tab. 35: NTCP berechnet mit dem Kallman s Modell, dn Gagliardi Parametern und der Kutcher Reduktion fir n=0.35 und n=0.636
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Die Tabelle 35 zeigt die Ergebnisse der Normalgekemmplikationsrate berechnet mit der
Kutcher Reduktion fiir n=0.35 und n=0.636 und oheduktion. Betrachtet man die Resultate fur
den gleichen Patienten und den selben Bestrahllamgspeigen diese nahezu die doppelte
Abweichung der berechneten NTCP Werte. Bis auf Batienten ,LL2" und ,SMZIII* ergibt

sich fur alle anderen Patienten das gleiche PlankiRg (bezogen auf der Reduktion mit
n=0.636): die IMPT als die bestschonende Modalgéfolgt von den Protonenplanen, der IMRT

und der 3D-konformen Photonentherapie.

Die folgende Tabelle zeigt die mittlere und max.Q¥T fur alle Patienten berechnet mit dem
Kallman s Modell und dem Gagliardi Parameter Seh#D.35 und n=0.636.

mittlere NTCP, Kallman s Il, n=0.636 mittlere NTCP, Kallman s Il, n=0.35
NTCP Lyman | NTCP Kutcher| keine Red. NTCP Lyman | NTCP Kutcher| keine Red.
Photon 0.00 4.25 1.46 Photon 0.11 2.16 1.46
IMRT 0.00 3.69 0.92 IMRT 0.05 1.61 0.92
Proton 0.00 1.15 0.40 Proton 0.01 0.56 0.40
IMPT 0.00 0.76 0.37 IMPT 0.01 0.44 0.37
max. NTCP, Kéllman s Il, n=0.636 max. NTCP, Kallman s I, n=0.35
NTCP Lyman | NTCP Kutcher| keine Red. NTCP Lyman | NTCP Kutcher| keine Red.
Photon 0.01 11.39 5.98 Photon 0.53 6.87 5.98
IMRT 0.03 13.78 5 IMRT 0.31 6.44 5
Proton 0 4.96 2.98 Proton 0.07 3.38 2.98
IMPT 0 4.26 2.89 IMPT 0.06 3.14 2.89

Tab. 36: mittlere und max. NTCP berechnet fur allePatienten mit dem Kallman s Modell und Gagliardi Paameter Set (Kallman s II) fur
n=0.35 und n=0.636

Wie aus der Tabelle 36 zu sehen ist, liefert dieHDRleduktion mit n=0.636 im Vergleich zu
jener mit n=0.35 eine héhere NTCP fir die Kutchedbktion und eine niedrigere NTCP fir die
Lyman Reduktion. Dies liegt daran, dass generdlzomiehmendem n das effektive Volumen aus
der Kutcher Reduktion steigt und die effektive BodtUD=,effective uniform dose") aus der
Lyman Reduktion sinkt. Je nach dem, welche Paran8#ts fur die Berechnung herangezogen
werden, kénnen die Mittelwerte der NTCP berechnietder Kutcher Reduktion den doppelten
Wert der NTCP ohne Reduktion Ubersteigen (z.B.: RTder IMRT mit Kutcher Reduktion
=13.78% vs. 5% ohne Reduktion).
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Die folgenden Abbildungen zeigen den Zusammenhamigchen der max. NTD und der
mittleren NTD vs. NTCP. Erst bei einer mittleren DTber 1 Gy und einer max. NTD Uber
40 Gy beginnt die NTCP zumindest bei der KutcheduR&on und ohne Reduktion zu steigen!

TO 42

TO -2

16

14
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10

16

14

12

10

mittlere NTD vs. NTCP berechnet mit Kéllman s Mddeld Gagliardi Parameter,
n=0.636

mittlere NTD [Gy]

¢ NTCP Lyman ®NTCP Kutcher 4ohne Red.

Abb. 32: Zusammenhang der mittleren NTD vs. berechete NTCP

max. NTD vs. NTCP berechnet mit Kéllman s Modelll @agliardi Parameter,

n=0.636
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Abb. 33: Zusammenhang der max. NTD vs. berechneteTCP
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Die folgende Abbildung stellt die gemittelten Weaare NTR..x und Vi flr die jeweiligen
Modalitaten dar. Das gemittelte Plan Ranking deRTMund Photonenpléne unterscheidet sich

fir n=0.35 und n=0.636.
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Abb. 34: Mittelwert der max. NTD vs. gemitteltes \4; Uber alle Patienten fur n=0.35 (Burman) und n=0.68 (Martel) je nach Modalitéat
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11.1.6 Ergebnisse fir das Myelon (Ruckenmark)

Das hier verwendete Burman Parameter Set bezieht aif 20 cm des Myelons. Die 10
Lungenpatienten weisen eine Rluckenmarklange vo2 BB 42 cm abgebildet auf den CT-
Schichten auf. Obwohl diese Langen tber 20 cm sindge trotzdem die NTCP unter anderem
mit dem Lyman Modell und den Burman Parametern dieret, um die relativen Werte
resultierend aus den unterschiedlichen Modalitdteteinander vergleichen zu kénnen. Die
maximal berechnete NTCP liegt bei 0.14%.

Alle berechneten NTCP Werte mit dem Kallman s Mbdetl dem Agren Parameter Set sind fur
beide Reduktionsmethoden gleich Null. Daher wird 8ehwerpunkt der Evaluierung auf die

dosimetrischen Parameter gesetzt (Tabelle 37).

Mittelwerte fiir alle Patienten
physikalische Dosis [Gy] NTD [Gy] Reduktionsparameter
Maximalwert Mittelwert Maximalwert Mittelwert Veff EUD[ Gy]
Photon 31.89 3.78 27.51 2.75 0.0039 18.85
IMRT 24.48 4.14 19.85 2.99 0.0065 14.40
Proton 19.65 1.73 15.77 1.22 0.0010 10.70
IMPT 9.22 0.43 7.18 0.29 0.0009 4.93

Tab. 37: Mittelwert der dosimetrischen Parameter fiii alle Patienten

Aus den obigen Resultaten folgt, dass der Mittelwler Dosis fur die IMRT Plane hoher ist als
jener der Photonenpléane. Jedoch ist zu beachtss,id& individuellen Fallen die 3D-konforme
Photonentherapie eine hohere Maximaldosis alsMRTI deponiert (Tab. 38). Fir ein serielles
Organ, wie das Myelon, schreibt man der max. DiosiRisikoorgan eine viel hohere Bedeutung
zu. Von 10 IMRT Pléanen ist in 6 Fallen (d.h. fuPétienten) die mittlere Dosis im Myelon im

Vergleich zu den Photonenpléanen groR3er.

max. Dosis mittlere Dosis
Photon 7 4
IMRT 3 6
Proton 0 0
IMPT 0 0

Tab. 38: Anzahl der Falle unter allen Patienten mider
max. und mittleren physikalischen Dosis
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Mittelwert der max. NTD vs. mittleres Y
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Abb. 35: Mittelwert der max. NTD vs. gemitteltes \ Uber alle Patienten je nach Modalitat

Der Mittelwert der Wertepaare (NTR,Ver) fur die verschiedenen Modalitaten aus der
Abbildung 35 zeigt, dass alle Modalitéten ein efifeds Volumen weniger als 1% aufweisen. Die
hdchste max. Dosis wird im Mittel durch die 3D-komhen Photonenpléane und die niedrigste
durch die IMPT erreicht.

91



11.1.7 CTV und PTV Dosisauslastung, Berechnundg @#?

Die Mittelwerte der physikalischen Dosis, der NTidwer Tumor-EUD sind in den Tabellen 39
und 40 fur das CTV und PTV je nach Modalitat dargiis Bezieht man sich auf die NTD,
liefern die Photonenmodalitaten im Mittel eine kigie min. NTD im Vergleich zu den Protonen
und der IMPT. Vor allem beim PTV ist die Unterdosi®y eines Photonenplans bei einer
vorgeschriebenen Dosis von 60 Gy besonders hogfsiatiische Dosis 40.26 Gy). Die EUD ist
fur beide Protonenmodalitéaten groRRer, was auf bassere Dosisauslastung des PTVs hinweist.
Die Maximalwerte der im PTV deponierten Dosis sftid die IMRT und die IMPT verglichen
mit den anderen zwei Modalitaten groRer. Die Mitate unterscheiden sich nur minimal

voneinander.

Mittelwerte fur das CTV (Tumor) in Gy bzw. CGE

physikalische Dosis NTD EUD
Minimum Maximum Mittelwert Minimum Maximum Mittelwert
Photon 50.62 62.14 59.44 50.09 62.51 59.36 55.69
IMRT 52.67 63.55 60.37 52.36 64.19 60.44 57.03
Proton 58.27 62.49 60.28 57.99 62.93 60.33 60.20
IMPT 56.61 63.77 60.39 56.08 64.44 60.46 60.17
Tab. 39: Mittelwerte der physikalischen Dosis, deNTD und EUD (ber alle 10 Patienten fur das CTV
Mittelwerte fiir das PTV in Gy bzw. CGE
physikalische Dosis NTD

Minimum Maximum Mittelwert Minimum Maximum Mittelwert
Photon 40.26 62.84 58.59 38.95 63.35 58.37
IMRT 42.73 64.81 59.99 41.70 65.70 60.08
Proton 50.40 62.84 59.86 49.07 63.35 59.84
IMPT 52.45 65.68 60.43 51.37 66.72 60.51

Tab. 40: Mittelwerte der physikalischen Dosis und dr NTD Uber alle 10 Patienten fir das PTV

Die Tabellen 41 und 42 zeigen die berechnete TChitgdt fir 4 Patienten mit einem
Adenokarzinom und fir 4 weitere mit einem Platteimgtkarzinom. Die Patienten mit einem
Adenokarzinom zeigen im Mittel die hdchste mittl@@P fir die gescannten Protonen, gefolgt
von passiv gestreuten Protonen, der IMRT und dek@iormen Photonentherapie. Bei der TCP
des Plattenepithelkarzinom zeigt die IMRT Modalig@te um 1.47% hohere TCP im Vergleich

zur IMPT (siehe Kapitel 12.1).

TCP Adenokarzinom [%)] TCP Plattenepithelkarzinom [%)]
Minimum Maximum Mittelwert Minimum Maximum Mittelwert
Photon 64.55 78.46 74.13 Photon 66.38 69.86 67.63
IMRT 69.56 82.56 77.55 IMRT 69.82 71.99 71.01
Proton 77.48 81.99 80.06 Proton 67.79 69.63 68.65
IMPT 79.43 81.82 80.43 IMPT 67.36 71.60 69.54

Tab. 41: TCP des Adenokarzinoms fiir 4 Patienten

T 42: TCP des Plattenepithelkarzinoms fir 4 Patieten
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vorgeschriebene PTV Dosis in %

95 98 100 107

73.62 41.32 19.56 0 Photon

S 95.30 66.14 24.39 0 IMRT
® 99.24 93.44 71.35 0 Proton
98.77 87.56 59.72 0.28 IMPT

87.21 52.88 18.97 0 Photon

S 97.65 83.92 47.26 0 IMRT
N 99.85 99.27 96.10 0.03 Proton
99.43 93.96 63.52 0 IMPT

86.50 53.27 22.99 0 Photon

S 99.89 95.99 65.24 0 IMRT
0 96.82 89.37 47.57 0 Proton
99.25 91.15 42.11 0 IMPT

89.14 63.73 24.96 0 Photon

S 97.96 87.28 55.98 0.11 IMRT
~ 99.39 93.46 54.18 0 Proton
98.22 88.23 56.35 0.25 IMPT

70.23 34.28 1.07 0 Photon

£ E 100.00 94.46 56.22 0 IMRT
s|o 91.51 61.15 16.06 0 Proton
E 99.81 92.13 51.54 0 IMPT
9 78.98 56.91 32.71 0.5 Photon
s 99.24 92.87 50.35 0 IMRT
. 2 97.00 78.69 42.84 0 Proton
99.65 93.84 62.41 0.14 IMPT

90.08 70.88 37.37 0 Photon

= 98.24 92.72 75.50 0 IMRT
> 99.19 90.78 51.16 0 Proton
98.40 96.12 83.82 0.03 IMPT

91.91 79.20 53.15 1.09 Photon

o 98.12 90.84 73.77 0.15 IMRT
= 93.75 75.26 39.60 0 Proton
99.42 97.21 86.29 0.18 IMPT

83.08 52.06 17.97 0 Photon

o 78.77 58.44 39.68 1.95 IMRT
= 98.77 92.75 58.61 0 Proton
97.95 88.83 58.39 0.91 IMPT

55.41 24.71 6.14 0 Photon

~ 94.44 77.94 53.81 0.01 IMRT
= 90.72 54.43 6.57 0 Proton
98.58 90.26 70.05 2.21 IMPT

Tab. 43: prozentueller Anteil der vorgeschriebenePTV Dosis vs. prozentueller Anteil des PTV Volumens

Die Tabelle 43 zeigt das jeweilige PTV Volumen in Wd den dazugehdrigen deponierten
Dosiswert, der 95%, 98%, 100% und 107% der vorgesdmtnen Dosis (60 Gy bzw. CGE)
entspricht. Fur einen idealen Plan sollte nach ICBOJ[ICRU 50] die erste Spalte (95% der
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Dosis) einen Volumenanteil von 100% aufweisen uigdletzte Spalte (107% der Dosis) 0%

entsprechen.

Gemittelt Uber alle Patienten ergibt sich FolgendasIMPT resultiert in der besten Modalitat im
Bezug auf die Dosisauslastung des PTVs, die sdasteh liefert die 3D-konforme
Photonentherapie. Die IMRT und die passiv gestreuRrotonen stehen in Konkurrenz
zueinander, wobei bei diesen 10 Patienten die Ausig durch die IMRT zwischen 98 und

100% der vorgeschriebenen besser ist.

prozentueller Anteil der vorgeschriebenen PTV DesisMittelwerte der PTV
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Abb. 36: prozentueller Anteil der vorgeschriebenePTV Dosis (60 Gy bzw. CGE) vs. Mittelwert des prozguellen Anteils des PTV Volumens
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11.1.8 Zusammenfassung der NTCP und TCP Ergebnisse
(totale Komplikationsrate C und Plan Scoring S)

Zur Berechnung der totalen Komplikationsrate unsl B&n Scorings wurden jene Modelle und
Parameter Sets herangezogen, welche meist diethAdAEP liefern. Im Folgenden sind diese
NTCP Werte fur das jeweilige Risikoorgan des Patierzusammengefasst (Tab. 44). Fir die

Lunge als gepaartes Organ sind die Resultate and gman Modell sowohl mit den Moiseenko

Parametern (Kutcher Reduktion) als auch mit dendd®ger Parameter Set angegeben.

Uberblick der NTCP Werte [%]

ipsilaterale | contralaterale | beide Lungen | beide Lungen Herz (KKG) Osophagus | Riickenmark
Lunge (KLG) | Lunge (KLG) (LKM) (LDJ) (KKK) (LKB)
Photon 3.38 0.07 5.7 4.86 11.39 2.67 0
IMRT 3.01 0.09 5.31 4.88 3.58 8.27 0
300 Proton 1.18 0 2.44 2.86 0.85 9.98 0
IMPT 0.57 0 1.72 2.44 0.05 12.52 0
Photon 4.46 0.1 5.81 4.74 2.81 5.18 0
IMRT 3.8 0.08 5.11 451 1.6 6.8 0
400 Proton 2.32 0 2.61 2.84 0.07 10.71 0
IMPT 0.59 0 1.45 2.22 0 11.43 0
Photon 23.83 0.07 14.68 8.49 0 0.99 0.04
- IMRT 22.82 0.06 13.75 8.16 0.01 8.91 0
Proton 10.81 0 6.31 4.63 0 4.08 0
IMPT 4.09 0 3.52 3.47 0 2.61 0
Photon 0.03 0.01 0.68 1.62 0 0.81 0.11
IMRT 0.04 0.01 0.81 1.72 0 9.96 0
700 Proton 0.02 0 0.56 1.48 0 0 0.02
IMPT 0.02 0 0.54 1.46 0 0 0
Photon 1.88 0.02 3.95 3.68 0 0 0
S IMRT 0.69 0.02 2.37 2.85 0 0 0
Proton 0.17 0 1.14 1.96 0 0 0
IMPT 0.09 0 0.92 1.79 0 0 0
Photon 0.59 0.13 3.2 3.39 0 3.23 0.07
smzil IMRT 2.59 0.03 3.99 3.7 0 0 0.14
Proton 1.2 0 2.26 2.58 0 0 0
IMPT 0.24 0 1.18 1.97 0 0 0
Photon 9.36 0.05 7.17 5.31 11.12 0 0
IMRT 4.55 0.05 4.87 4.38 12.29 0 0
smzll Proton 35 0 3.14 3.09 4.96 0 0
IMPT 1.28 0 1.97 2.45 4.26 0 0
Photon 15.84 0.1 8.08 5.69 0.07 0.3 0.02
LLO IMRT 10.73 0.29 8.9 6.18 0.02 0 0
Proton 10.42 0 3.93 3.34 0 2.68 0
IMPT 5.51 0 2.77 2.81 0 4.91 0
Photon 1.18 5.71 10.18 0.03
IMRT 1.12 5.62 13.65 0.05
Lt Proton 0.05 2.39 16.03 0
IMPT 0.07 1.81 17.98 0
Photon 1.87 0.06 3.62 3.72 11.39 0 0
IMRT 1.92 0.06 3.76 3.77 13.78 0 0
L2 Proton 0.88 0 1.81 2.34 3.21 0 0
IMPT 0.22 0 1.1 1.88 1.44 0 0

KLG (Kéllman Modell, Lyman Reduktion, Gagliardi Raneter), LKM (Lyman Modell, Kutcher Reduktion undieenko Parameter), LDJ (Lyman
Modell, beide Reduktionsmethoden, De Jaeger Paeam&iKG (Kéallman Modell, Kutcher Reduktion, Gagtii Parameter), KKK (Kéllman Modell,

Tab. 44: Uberblick der max. NTCP Werte fiir jedes Rsikoorgan [%)]

Kutcher Reduktion, Kéllman Parameter)
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Abb. 37: berechnete totale Komplikationsrate C firjeden Patienten und jede Modalitat
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Abb. 38: Plan Scoring S fur 8 Patienten und jede Maalitat

Die Abbildung 37 zeigt die totale Komplikationsrdte jeden Patienten je nach Modalitat. Zur

Berechnung wurden unter anderem die NTCP Werteipdlateralen und der contralateralen

Lunge herangezogen und nicht jene der gepaartegel.ubie Photonen zeigen in 5 Fallen die

grofRte Komplikationsrate, und in 7 Fallen zeiger djescannten Protonen die kleinste
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Komplikationsrate. Dieser Parameter bezieht sichauf die NTCP und lasst die TCP aulRer
Acht. Erst durch die Berechnung des Plan Scoringsur®@ Berlcksichtigung der
Tumorkontrollrate ist eine generelle Aussage UleRdanqualitat moglich. Je héher der S-Wert,

desto hoher ist die TCP und desto besser die Sogaher Risikoorgane.

Die Tumorkontrollrate und folgend das Plan Scorkannten nur fir 8 Patienten berechnet
werden. Die 3D-konforme Photonentherapie weist iRdflen den kleinsten S Wert auf. In 6

Féallen zeigt die IMPT das hdchste Resultat (Abityi38).
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11.2 Resultate der Prostatapatienten

11.2.1 Ergebnisse fur das Rektum und fir die Rekizmal

Die berechneten NTCP Werte beziehen sich auf di&apitel 10.1 genannten Modelle. Die
Parameter Sets von Cheung und Kéllman (Kallman delflowurden bei der unten angefiihrten
Evaluierung nicht bericksichtigt (sehr hohe Abweinp der NTCP Werte und zu
unterschiedliche Toleranzdosen). Streng genommened nur die Ergebnisse aus dem Lyman
Modell mit den Burman Parametern, dem Kallman s #&flochit den Lind bzw. Kallman
Parametern und dem Schultheiss Modell mit dem BorRerameter Set miteinander verglichen

werden, da alle drei Sets exakt die gleichen Enkleueinhalten.

Rektum
Photon IMRT Proton IMPT
Patient NTCP [%] Lyman Red. Kutcher Red Lyman Red. Kutcher Rgd. Lymad.R| Kutcher Red. Lyman Red Kutcher Reqd.
Minimum 7.21 7.77 0.54 1.51 1.15 2.23 0.20 0.94
prostl Maximum 9.48 11.03 2.06 2.88 3.00 3.92 1.41 191
Mittelwert 7.93 9.11 1.32 2.23 2.05 3.11 0.82 1.44
Minimum 22.22 22.41 3.40 3.53 4.77 5.25 3.15 3.14
prost2 Maximum 25.24 25.90 4.25 6.52 5.45 7.24 3.90 5.88
Mittelwert 23.68 23.82 3.90 5.22 5.09 6.28 3.52 4.40
Minimum 21.03 21.26 3.23 3.67 3.97 4.39 4.38 4.50
prost3 Maximum 23.98 23.45 4.34 6.09 4.55 6.47 5.20 7.21
Mittelwert 22.32 22.08 3.82 4.98 4.34 5.38 4.85 5.68
Minimum 8.74 9.74 0.52 1.40 1.51 2.84 0.44 1.20
prost4 Maximum 14.60 15.42 1.63 2.73 4.05 5.33 1.32 2.59
Mittelwert 10.46 11.51 1.19 2.08 2.58 3.99 0.96 1.70

Tab. 45: min., max. und mittlere NTCP [%] fir das Rektum mit unterschiedlichen Modellen und ParameteiSets (Red.=Reduktion)

Rektumwand
Photon IMRT Proton IMPT
Patient NTCP [%] Lyman Red. Kutcher Red Lyman Red. Kutcher Rgd. Lymad.R| Kutcher Red. Lyman Red Kutcher Req.
Minimum 7.97 8.53 3.25 3.99 3.57 4.29 1.53 2.48
prostl Maximum 9.29 10.89 4.19 6.03 4.36 6.14 2.85 4.01
Mittelwert 8.51 9.64 3.79 5.02 4.04 5.13 2.29 3.18
Minimum 16.92 16.58 7.89 7.29 7.37 7.69 6.41 6.28
prost2 Maximum 19.47 19.71 8.69 10.55 8.30 9.69 8.04 9.51
Mittelwert 17.87 18.37 8.19 9.12 7.81 8.50 7.40 7.74
Minimum 16.77 16.82 6.39 6.50 5.70 6.10 5.36 5.81
prost3 Maximum 19.30 19.34 7.48 9.28 6.43 8.19 6.69 8.32
Mittelwert 17.92 18.08 7.04 7.79 6.20 6.90 6.29 6.71
Minimum 7.79 8.84 1.03 2.05 271 3.79 1.42 2.35
prost4 Maximum 11.82 13.18 2.48 3.70 4.48 5.71 241 4.22
Mittelwert 8.99 10.24 1.82 2.92 3.51 4.86 2.00 3.07

Tab. 46: min., max. und mittlere NTCP [%)] fir die Rektumwand mit unterschiedlichen Modellen und Parameer Sets (Red.=Reduktion)

Beobachtet man die mittleren NTCP Werte fur dasti®ekund die Rektumwand (Tab. 45 und
46), dann ist die Differenz sowohl in der NTCP alsch in den dosimetrischen Parametern
(Abbildung 39) relativ klein.

Aus der Abbildung 39 ist ersichtlich, dass die IMRTKonkurrenz zu passiv gestreuten Protonen
steht. In individuellen Fallen liefert die IMRT @rbessere Schonung als die Protonen bei den

vier geplanten Patienten. Im Vergleich zu der 3Dfkomen Photonentherapie und der passiv
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gestreuten Protonentherapie zeigen die IMPT undTINtR Mittel héhere Maximaldosen. Die
mittlere NTD ist sowohl fir das Rektum als auch fiile Rektumwand bei der 3D-konformen

Photonentherapie am groRten und bei den gescaRraeanen am kleinsten.

mittlere Dosiswerte des Rektums und der Rektumwand fir alle éniati
80

Rektum Rektum Rektumwand Rektu Rektumwand tuRek | Rektumwan

min. NTD mittlere NTD

®Photon ®IMRT = Proton ®IMPT

Abb. 39: dosimetrische Parameter fur alle 4 Patiern fur das Rektum und der Rektumwand

Das effektive bestrahlte Volumen sollte immer ims@mmenhang mit der max. NTD betrachtet
werden. Hier handelt es sich um das Wertepaar (MJ\2s), welches aus der Kutcher
Reduktion folgt. Die Abbildung 40 zeigt diese Weibiie die unterschiedlichen Modalitaten. Die
grinen Punkte beziehen sich auf die Rektumwanddigdblauen auf das Rektum. Ahnlich wie
bei den Lungenpatienten resultieren die Modalitdk¢RT und IMPT in eine hohere max. NTD
(um max. 1.78 Gy), aber mit einem kleineren effekti Volumen im Vergleich zu den anderen
zwei Modalitaten. Die Rektumwand wird durch die Binforme Photonentherapie sehr stark
belastet: 52.93% der Rektumwand erhélt eine DA$ED) von 73.12 Gy. Im Vergleich dazu
werden nur 12.46% dieses Risikoorgan mit 74.04 @Gyler IMRT belastet.

Die Abbildung 41 zeigt den Zusammenhang der gehl@tteNTCP Werte des Rektum und der
Rektumwand fir jeden Patienten (aus Tabelle 454&)d Hier wurden pro Patient zwei NTCP
Werte aufgetragen, einer resultierend aus der LyReaduktion und einer aus der Kutcher
Reduktion. Nur bei den Photonenplanen ist die NG€®Rektums fast immer groR3er als jene der
Rektumwand (griine Dreiecke). Die einzige Ausnahstehier der Patient ,prostl“. Bei den
anderen 3 Modalitaten sind alle Resultate der Rektand héher (blaue Quadrate).
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Mittelwert der max. NTD vs. mittleres Y
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Abb. 40: Mittelwert der max. NTD vs. gemitteltes \{s aus der Kutcher Reduktion fur alle Patienten ( fur die Rektumwand und blau fur das
Rektum)
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Abb. 41: NTCP des Rektums vs. der Rektumwando(au fir IMRT, IMPT und Protonen und fur 3D-konforme Photonentherapie)

Die Abbildung 42 zeigt den starkeren Zusammenhamigchen der mittleren NTD vs. NTCP
verglichen zur Abbildung 43 mit der max. NTD vs. GF fur die Rektumwand (berechnet mit

den Rancati, Cheung und den Kallman Parameternjein angegebenen Dosisbereich ist die
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sigmoide Form der NTCP Kurve resultierend aus ddmeu@ig Parameter Set besonders gut

ersichtlich. Mit einem n=3.91 geht Cheung von eirshr starken Volumeneffekt aus.

Rektumwand
mittlere NTD vs. NTCP (Lyman Reduktion)
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Abb. 42: mittlere NTD der Rektumwand vs. berechnetdNTCP mit der Lyman Reduktion
Rektumwand
max. NTD vs. NTCP (Lyman Reduktion)
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Abb. 43: max. NTD der Rektumwand vs. berechnete NTE mit der Lyman Reduktion

Die in den Abbildungen 42 und 43 dargestellten &fsatare sind in der Tabelle 47 angefluhrt.
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NTD NTCP aus der Lyman Reduktion
Maximum Mittelwert Rancati Cheung Kallman
Photon 71.97 55 9.29 56.67 81.22
prostl IMRT 72.68 45.97 4.19 18.09 66.68
Proton 71.69 4251 4.36 9.24 68.14
IMPT 70.7 37.41 2.85 2.64 54.86
Photon 75.84 63.29 18.11 87.67 91.07
prost2 IMRT 76.27 50.94 7.89 37.53 81.3
Proton 72.68 45.83 7.37 17.65 80.67
IMPT 76.42 39.51 6.41 4.59 80.23
Photon 74.68 59.19 18.79 74.82 90.98
prost3 IMRT 74.97 44.26 6.39 13.19 79.21
Proton 72.68 41.7 5.7 7.74 77.04
IMPT 74.11 36.44 5.36 2 77.63
Photon 70 59.71 11.82 76.74 80.85
prostd IMRT 72.25 43 2.48 10.25 48.66
Proton 71.97 46.49 4.48 19.76 63.83
IMPT 73.25 36.05 2.02 1.79 53.68

Tab. 47: mittlere und max. NTD vs. berechnete NTCRVerte fir jeden Patienten mit den Parametern von Racati, Cheung und Kéallman

Unterschied Lyman und Kutcher Reduktion [%]

Modell Parameter Mittelwert Maximum

Burman 0.76 1.29

Lyman Rancati 1.01 1.6
Cheung 7.22 38.93
Kallman s Kéllman 26.34 41.76

Lind 0.98 2.89

Schultheiss Burman 1.81 2.42

Tab. 48: mittlerer Unterschied zwischen Lyman und Kitcher Reduktion [%]

fur alle Plane und Patienten gemittelt iber das Rekim und die Rektumwand

Differenz [%] Mittelwert Maximum
Cheung - Rancati 19.59 71.72
Kéllman - Rancati 43.04 70.05

im Verglich 2 Rancat Werten fir da5 Rektm ] (yman und Kuteher Recuiior)
Der Unterschied zwischen der Lyman und Kutcher Re&on ist fir die Kallman und Cheung
Parameter sehr grof3 (Maximalwerte bis zu 41.76%,. B8). Beide Sets liefern die hohere
NTCP, wenn die Reduktion des DVHs auf der Methodie kyman basiert. Um zu zeigen, wie
sehr diese Sets von der berechneten NTCP mit dena®aParametern abweichen, wurde die

mittlere und max. Differenz fur das Rektum berecl{fhabelle 49).
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Photon

IMRT Proton IMPT
NTCP [%] Lyman Red. Kutcher Red Lyman Red. Kutcher R¢d. Lymed.R| Kutcher Red. Lyman Red Kutcher Refd.
Maximum 25.24 25.90 4.34 6.52 5.45 7.24 5.20 7.21
Minimum 7.21 7.77 0.52 1.40 1.15 2.23 0.20 0.94
Mittelwert 16.10 16.63 2.56 3.63 SIS 4.69 22538 3.30
SD 7.40 6.80 1.42 1.75 1.42 1.53 1.80 2.02

Tab. 50: max., min. und mittlere NTCP aller Plane md Patienten fir das Rektum (ausgenommen Cheung uridallman Parameter)

Im Mittel liefern die 3D-konformen Photonenplane dichlechteste Schonung des Risikoorgans
Rektum. Die IMRT und IMPT stehen fir die vier gepkn Prostatapatienten in Konkurrenz

zueinander. Die Protonenplane schneiden im Veltgleier IMRT und IMPT schlechter ab
(Tabelle 50).

Photon IMRT Proton IMPT
NTCP [%] Lyman Red. Kutcher Red Lyman Red. Kutcher R¢d. Lymed.R| Kutcher Red. Lyman Red Kutcher Refd.
Maximum 19.47 19.71 8.69 10.55 8.30 9.69 8.04 9.51
Minimum 7.79 8.53 1.03 2.05 2.71 3.79 1.42 2.35
Mittelwert 13.32 14.08 521 6.21 5.39 6.35 4.49 5.17
SD 4.87 4.47 2.65 2.67 1.83 171 252 2.35

Tab. 51: max., min. und mittlere NTCP aller Plane md Patienten fir die Rektumwand (ausgenommen Cheungnd Kallman Parameter)

Aul3er bei den Photonenplanen ist die berechnetePNirOMittel fir die Rektumwand grof3er im

Vergleich zum Rektum (vgl. Tab. 45 mit 46). Beoltatiman die einzelnen Modalitaten fur die
Rektumwand, liefern die 3D-konformen Photonenpléneeut die schlechteste Schonung des
Risikoorgans. Die gescannten Protonen zeichnenadgcklie bestschonende Modalitat aus. Die
IMRT und die passiv gestreuten Protonen stehenoimkirrenz zueinander, wobei die mittleren

NTCP Werte aus der IMRT um 0.18% (Lyman Reduktianyl 0.14% (Kutcher Reduktion)
kleiner sind.

Das Plan Ranking basierend auf den NTCP Wertentltingn ab, ob die NTCP mit der Lyman

oder Kutcher Reduktion oder ohne Reduktion berectwiede. Zwei von vier Patienten zeigen

ein unterschiedliches Ranking je nach Modell, PatamSet und Reduktionsschema. In der
Tabelle 52 ist dieses Problem anhand von ,prosi3ehen.

Photon

Proton IMPT
Lyman Redl Kutcher Rel:i. no Re¢d. Lyman R Lyman Redl. Kutcher R¢d. no Red. Lyman Red. KutRed| no Redl.
Burman 1 2 2 \\\ 3 3 W
Lyman Rancati 1 3 3 \ \ 2 1 R \
2 Cheung| RANKING 4 fiir alle Modelle und| 3 2 P N\ " 1 N\
% Kallman Parameter Sets 1 2 3 3 )
Kallman s
Lind 1 2 2 2 3 3 3
Schultheiss| Burman 1 1 1 2 2 2 3 8 3

Tab. 52: unterschiedliches Plan Ranking des Patiean ,prost3“ je nach Modell, Parameter und Reduktionfur das Rektum
1 fiir die beste und 4 fir die schlechteste Schoneed.=Reduktion, no Red.=keine Reduktion

Alle berechneten NTCPs des 3D-konformen Photonesgdlar den Patienten ,prost3“ liefern den
4. Rang, also die schlechteste Schonung des Rrg&ons Rektum. Je nachdem, mit welchem

Modell, mit welchem Parameter Set und Reduktiorsseh (bzw. ohne Reduktion) die NTCP
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berechnet wird, kénnen der IMRT und IMPT Plan atiéglichen Range von 1 bis 3 aufweisen.
Dies zeigt, wie sehr die Evaluierung der Bestrapumodalitdten basierend auf der NTCP vom

gewahlten Modell, Parameter Set und Reduktionssaladrhangt.

Betrachtet man alle vier Patienten gibt es keirgamsichnetes Set, das immer bzw. meist die

niedrigste oder héchste NTCP liefert.
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11.2.2 Ergebnisse fur die Blase

Photon IMRT Proton IMPT
Patient NTCP [%] Lyman Red. Kutcher Red Lyman Red. Kutcher Rgd. Lymad.R| Kutcher Red. Lyman Red Kutcher Reqd.
Minimum 0.00 0.00 0.00 0.00 0.00 0.00 0.00 0.00
prostl Maximum 0.00 7.49 0.00 11.61 0.00 5.05 0.00 6.82
Mittelwert 0.00 3.28 0.00 5.05 0.00 2.03 0.00 2.77
Minimum 1.09 2.55 0.00 0.30 0.00 0.04 0.00 0.17
prost2 Maximum 2.39 20.24 0.34 25.26 0.07 13.61 0.25 19.70
Mittelwert 1.60 12.79 0.12 13.74 0.02 6.66 0.09 10.31
Minimum 0.16 1.03 0.00 0.06 0.00 0.00 0.00 0.02
prost3 Maximum 1.07 17.44 0.10 20.75 0.02 11.70 0.05 13.73
Mittelwert 0.51 10.17 0.03 10.48 0.01 5.41 0.01 6.58
Minimum 0.00 0.00 0.00 0.00 0.00 0.00 0.00 0.00
prost4 Maximum 0.00 8.52 0.00 12.17 0.00 6.12 0.00 8.16
Mittelwert 0.00 3.87 0.00 5.47 0.00 2.51 0.00 3.40

Tab. 53: min., max. und mittlere NTCP der Blase firalle 4 Patienten je nach Modalitat

Die max. berechnete NTCP wird bei allen 4 Patientet allen Planen fur die Blase durch das
Kallman s Modell mit den Kallman Parametern und ldetcher Reduktion erreicht. Die Lyman

Reduktion fuhrt bei allen Modellen zu einer klee@NTCP im Vergleich zur Kutcher Reduktion

(Tab. 53). Das Lyman Modell mit dem Burman Param&et liefert die kleinste berechnete
NTCP. Der mittlere und max. Unterschied zwischen &=duktionsschemen und zur NTCP
berechnet ohne Reduktion ist in der Tabelle 54enes.

Lyman/Kutcher Lyman/keine Reduktion Kutcher/keine Reduktion
Modell Parameter Maximum Mittelwert Maximum Mittelwert Ma ximum Mittelwert
Lyman Burman 0.72 0.09 - - - -
Kallman 25.26 12.95 9.84 4.94 17.32 8.01
Kéallman s -
Lind 10.40 2.82 3.20 0.63 7.20 2.20
Schultheiss Burman 21.04 9.67 7.00 3.38 15.33 6.29

Tab. 54: mittlerer und max. Unterschied zwischen de Reduktionsschemen und zur NTCP berechnet ohne Rekttion [%)]

Basiert das Plan Ranking auf den berechneten NT@RewW mit der Kutcher Reduktion, dann

liefern die passiv gestreuten Protonen die best®rgmg der Blase gefolgt von der IMPT, der
3D-konformen Photonentherapie und schlie3lich MRT (Tabelle 55). Dieses Ranking andert

sich, wenn zur Evaluierung die berechneten NTCPt&\@nine Reduktion herangezogen werden.
Passiv gestreute Protonen sind erneut die ausberdéc Modalitéat, jedoch nun gefolgt von der
IMRT, der IMPT und schlie8lich von 3D-konformer Rtwentherapie. Somit ist das Plan

Ranking abhangig davon, ob die NTCP mit der Lymaduktion, Kutcher Reduktion oder ohne

Reduktion berechnet wurde.

Photon IMRT Proton IMPT
NTCP [%] | Lyman Red.| Kutcher Red. keine Red. Lyman Red.  Kutchest. R keine Red. Lyman Red. Kutcher Réd.  keine Re¢d. LyReth | Kutcher Red keine Red]|
Maximum 2.39 20.24 10.00 0.34 25.26 7.94 0.07 13.6] 5.42 0.2 19.10 04 8.
Minimum 0.00 0.00 0.02 0.00 0.00 0.00 0.00 0.00 0.00 0.00 0.04 0.0
Mittelwert 0.53 7.53 4.45 0.04 8.68 2.90 0.01 4.15 1.99 0.02 5.7 3.1
SD 0.76 6.80 3.54 0.09 8.60 2.60 0.02 4.64 1.84 0.07| 6.31 2.7

Tab. 55: max., min. und mittlere NTCP fir alle 4 Paienten je nach Modalitat und Reduktion
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mittlere Dosiswerte der Blase fir alle Patienten
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Abb. 44: Mittelwerte der berechneten Dosiswerte furlle Patienten
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Abb. 45: Mittelwert der max. NTD vs. gemitteltes \4; Uber alle Patienten fur jede Modalitat

Im Mittel zeigen die Dosiswerte die hdochste max.CNfir die IMRT gefolgt von der IMPT
(Abbildung 44). Die gescannten Protonen lieferredibhere mittlere Dosis verglichen mit den
passiv gestreuten Protonen. Bezieht man sich rfudamuResultat der mittleren NTD, liefert die
3D-konforme Photonentherapie die schlechteste Soigpdes Risikoorgans.
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Die Abbildung 45 zeigt erneut héhere max. NTD Wditedie Modalitdten IMRT und IMPT,
jedoch auch mit héheren effektiven Volumina im Meigh zu Protonen. Bei der 3D-konformen
Photonentherapie wird mehr als die Halfte des B@igans mit einer Dosis von 71.9 Gy belastet.
Im Folgenden veranschaulicht die Abbildung 46 digh@ngigkeit der NTCP Werte von der

mittleren NTD, je nachdem welche Parameter Set8ewechnung herangezogen wurden.

mittlere NTD vs. NTCP mit unterschiedlichen Modallend Parameter Sets
(Kutcher Reduktion)
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Abb. 46: mittlere NTD vs. NTCP berechnet mit dem Kéiman s Modell (Kallman u. Lind Parameter) und
dem Schultheiss Modell mit Burman Parametern
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11.2.3 Ergebnisse fir die Huftknochen rechts umisli

Das Lyman Modell mit dem Burman Parameter Setriefewohl fur den linken als auch fir den
rechten Huftknochen, fir alle Patienten und Plaime eNTCP gleich Null. Die maximal
berechnete NTCP mit dem Schultheiss Modell fir odsghten Knochen ist 0.6% und fiir den

linken 1.15%. Daher werden nur die dosimetrischaemameter fur die Evaluierung herangezogen.

mittlere Dosiswerte flir den rechten Hiftknochen
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Abb. 47: mittlere Dosiswerte fur den rechten Huftkrochen
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Abb. 48: mittlere Dosiswerte fur den linken Huftknochen

Die Abbildungen 47 und 48 zeigen, dass die IMRT ldiehste Maximaldosis in den einzelnen
Risikoorganen deponiert. Im Mittel ist die Schonutey Huftknochen mit der IMRT jedoch
besser als jene der 3D-konformen Photonentheragéhg mittlere NTD). Die gescannten
Protonen zeichnen sich wieder als die beste Madalits.

Die Abbildung 49 veranschaulicht die gemittelten r'té¥paare fur alle 4 Patienten. Vergleicht
man beispielsweise die Modalitaten IMPT und IMR&fdrn die gescannten Protonen im Mittel

eine Volumenbelastung von 53.21% mit 11.54 CGEdim rechten Huftknochen, wohingegen
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die IMRT ein wesentlich kleineres ¥ aufweist. Dieses Volumen wird jedoch mit einerl vie
hoheren NTR.x bestrahlt.

Mittelwert der max. NTD vs. mittleres
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Abb. 49: Mittelwert der max. NTD vs. gemitteltes \{« fur jede Modalitat (blau fir rechten Huftknochen, fur linken Huftknochen)

109



11.2.4 CTV und PTV Dosisauslastung, Berechnundgr @#?

Die berechneten TCP Werte fir die unterschiedlickeualitdten unterscheiden sich minimal

voneinander (Tab. 56). Die TCP Berechnung ermogtiomit in diesem Fall kein Plan Ranking.

mittlere Dosis mittlere NTD

min. Dosis [Gy]| max. Dosis [Gy] Gy] min. NTD [Gy] |max. NTD [Gy] Gyl EUD [Gy] TCP [%]
Photon 69.00 70.88 69.93 68.44 71.38 69.89 69.93 91.89
IMRT 67.05 72.90 70.23 65.44 74.63 70.37 70.20 92.11
Proton 69.50 71.40 70.36 69.22 72.22 70.56 70.36 92.27
IMPT 68.33 71.88 70.44 67.40 72.98 70.70 70.43 92.33

Tab. 56: dosimetrische Parameter des CTVs, TCP unBUD fir die Prostata gemittelt Uber alle 4 Patiente

min. Dosis [Gy]| max. Dosis [Gy mittlere Dosis min. NTD [Gy] |max. NTD [Gy] mittlere NTD

[Gy] [Gy]
Photon 66.18 72.53 70.20 64.11 74.04 70.32
IMRT 59.38 74.93 69.81 54.24 77.94 69.72
Proton 60.33 72.18 69.79 55.58 73.46 69.69
IMPT 57.13 74.10 70.31 51.40 76.58 70.51

Tab. 57: dosimetrische Parameter fiir das PTV gemiét Gber alle 4 Patienten

Im Mittel liefern die IMPT und IMRT Plane geringemin. Dosen und héhere max. Dosen im
PTV. Diese Werte geben die Dosis in sehr kleinexelfo mit einer GréRe von 8 mm3 (fur

Photon, IMRT und Proton) und 27 mm3 (fur IMPT) d&flir eine bessere Beurteilung der
Dosisauslastung des PTVs sollten auch die korreipmnden PTV Volumina beobachtet
werden. Die Tabelle 58 zeigt das jeweilige PTV Vo@m in % und den dazugehérigen
deponierten Dosiswert, der 95%, 98%, 100% und 10@ét vorgeschriebenen Dosis

(70 Gy bzw. CGE) entspricht. Fur einen idealen Rlalite nach ICRU 50 die erste Spalte (95%
der Dosis) einen Volumenanteil von 100% aufweised die letzte Spalte (107% der Dosis) 0%

entsprechen.

vorgeschriebene PTV Dosis in %

95 98 100 107
99.30 93.85 45.48 0 Photon
E 97.73 75.52 44.89 0 IMRT
g 97.33 86.33 60.57 0 Proton
96.62 87.36 56.49 0 IMPT
100.00 97.19 54.02 0 Photon
i % 95.56 75.85 46.89 0.02 IMRT
S g 95.17 84.01 62.50 0 Proton
§ 96.23 93.07 63.95 0 IMPT
E o 99.76 96.44 72.42 0 Photon
E g’ 98.75 81.42 47.22 0 IMRT
o5 95.38 82.70 47.61 0 Proton
99.95 99.41 77.07 0 IMPT
99.56 92.09 29.66 0 Photon
% 96.32 76.60 46.54 0.06 IMRT
g 98.14 89.72 64.67 0 Proton
99.02 96.33 77.43 0 IMPT
Tab. 58: prozentueller Anteil der vorgeschriebenemosis vs. PTV Volumen
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Die Abbildung 50 zeigt den Mittelwert aus der oligeabelle. Hier ist der prozentuelle Anteil
der vorgeschriebenen Dosis gegen die PTV Volumaraitelt Gber alle Patienten aufgetragen.
Die IMRT liefert unter den 4 Modalitaten die scHieeste PTV Auslastung, vor allem fiir 98%
und 100% der vorgeschriebenen Dosis. Zwischen wliedrten zeigt die 3D-konforme

Photonentherapie einen starken Abfall des PTV Velusn Die IMPT resultiert in einer sehr

zufriedenstellenden Auslastung, gefolgt von dersipagestreuten Protonen.

prozentueller Anteil der vorgeschriebenen PTV DwesisMittelwert der PTV
Volumina

Ae——
J " \ \\

. NN
RN

95% 98% 100%

prozentueller Anteil der vorgeschriebenen PTV Dosis

—— Photon —&—IMRT Proton ==¢—IMPT

Abb. 50: prozentueller Anteil der vorgeschriebenePTV Dosis (70 Gy bzw. CGE) vs. Mittelwert des prozguellen Anteils des PTV Volumens
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11.2.5 Zusammenfassung der NTCP und TCP Ergebnisse
(totale Komplikationsrate C und Plan Scoring S)

totale Komplikationsrate
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Abb. 52: Plan Scoring S fir alle Patienten je nacModalitat

Zur Berechnung der totalen Komplikationsrate (ABH) und des Plan Scorings (Abb. 52)
wurden jene Modelle und Parameter herangezogenndist die hochste NTCP liefern. Diese
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NTCP Werte sind in der Tabelle 59 fir das jeweili@egan zusammengefasst. Bei der
Evaluierung kann man sich entweder auf die NTCPt&Vdes Rektums oder der Rektumwand
beziehen. Die Abbildungen 51 und 52 beinhalterNX€P der Rektumwand.

NTCP [%]
e I e e e s e I
Photon| 91.91 11.03 10.89 7.49 0.05 0.03 17.6375.71
- IMRT 92.12 2.88 5.48 11.61 0.06 0.03 16.p376.89
Proton 92.22 3.92 5.34 5.05 0 0 10.12 82.89
IMPT 92.12 1.9 3.5 6.82 0 0 10.08 82.83
Photon| 91.69 25.9 19.71 20.24 0.04 0.03 36.0158.68
prost2 IMRT 92.18 5.78 9.44 25.24 0.6 1.15 33.p061.30
Proton 92.39 6.81 8.28 13.6]] 0 0 20.1673.21
IMPT 92.12 4.15 7.06 19.7 0 0 25.37 68.75
Photon| 92.14 23.45 19.34 17.44 0.03 0.04 334%1.32
prost3 IMRT 92.08 5.56 255 20.75 0.58 0.82 27.]7666.52
Proton 92.2 5.64 6.53 11.7 0 0 17.47 76.10
IMPT 92.59 5.29 5.87 13.73 0 0 18.9975.19
Photon| 91.82 15.42 13.18 8.52 0.05 0.04 20.6572.86
prostd IMRT 92.07 2.58 3.52 12.17 0.08 0.17 15.4777.82
Proton 92.27 5.33 5.71 6.12 0 0 11.48 81.68
IMPT 92.49 1.52 2.86 8.16 0 0 10.19 82.51

Tab. 59: Uberblick der NTCP Werte fiir jedes Risikoogan
LKR (Lyman Modell, Kutcher Reduktion, Rancati Paeter), KKK (Kallman Modell, Kutcher Reduktion, Kélan Parameter),
SchultkB (Schultheiss Modell, Kutcher ReduktiomyrBian Parameter), C...totale KomplikationsrateP&n Scoring, HUK...Huftknochen

Je niedriger die totale Komplikationsrate und jkdrddas Plan Scoring, desto besser ist ein Plan

im Bezug auf die Schonung der Risikoorgane undd&isauslastung des Zielvolumens.

Bezogen auf die totale Komplikationsrate zeigenktigebnisse bei den Patienten ,prostl* und
»prost4* ein ahnliches Plan Ranking. Der idealst@nRunter den vier Modalitaten ist der IMPT
Plan gefolgt von den passiv gestreuten Protonen,IM®T und schlielich von der 3D-
konformen Photonentherapie. Bei den Patienten tpfasd ,prost3” sind die ersten zwei Platze
des Rankings vertauscht. Dies liegt bei beidenaltam daran, dass die IMPT Plane hoéhere
NTCP Werte im Vergleich zu passiv gestreuten Pendiir die Blase liefern.
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11.3 Resultate der Mammapatier

Auf Basis der NTCP Berechnung konnte keine Modaligusgezeichn werden. Der
Maximalwert betragt 0.01%. Zur Evaluierung wurdene ddosimetrischen Parame

herangezogen.

Die Abbildung 53 zeigim Mittel die max. und mittleren Dosiswerte (phyaikche Dosis, BEI

und NTD) fur die Lunge und das Herz, welche auslidin Modalitdten resultieren. Betrach

man die maximalen Dosiswerte, dann liefert die EBRTbeide Risikoorgee deutlich héhere
Ergebnisse. InBezug auf die mittleren Dosiswerte ist die Schondag Herzen mit der EBFR

um 0.49Gy (physikalische Dosis) bser als jene der PDR.

Mittelwert der max. Dosiswerte fiir das H Mittelwert der mittleren Dosiswerte fir d
Herz
100 - 2
< 8 -
80 =
G 60 ®] ~
— [oe]
y a0 ESRT %4 9 E B L& mesmr
uPDR y ~ R
0 0 -
phys. Dosis BED NTD phys. Dosis  BED NTD
Mittelwert der max. Dosiswerte flir d Mittelwert der mittleren Dosiswerte fiir d
Lynge Lunge
hed Q
100 & 8 N
80
G 60
[~ ]
y 40 EBRT EBRT
20 HPDR HPDR
0
phys. Dosis BED NTD phys. Dosis BED NTD

Abb. 53: Mittelwerte der max. und mittleren Dosiswerte aus ér EBRT und PDR fir die Lunge und das Her:
phys. Dosis...physikalische Dosis, BE,biologically effective dose“, NTD..normalized total do¢
PDR.., Pulsed DosRate" (Brachytherapie), EBRT, External Beam Radiation There
Die prozentuellen Volumenanteile der Risikoorgamelche eine bestimmte Dosis tberschrei
zeigen die wesentlich héhere Belastung durch diR'ERIr die Lunge und das Herz. Betracl
man die mittlere Y, und V,c der Lunge, dann ergibt die gepulste Brachythera@eind 0.2% fi

diese Volumina. Im Vergleich dazu liefert die EBRT.3 und 8.85% (Abbildun54).
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gemittelte Volumina (Y, aus PDR und EBRT fur die Lunge und das Herz

14

12

10

%

phys.
Dosis

N . .

phys. BED
Dosis

BED | NTD | phys. | BED | NTD

Dosis

Lunge PDR ‘ Lunge EBRT ‘ Herz PDR ‘ Herz EBRT ‘

EV10 V20 mV30 V40 mV50 EVE0 ®V70 V80 =V90

Abb. 54: prozentueller Anteil der Volumina, welchedie Dosis ,th* Uberschreiten, gemittelt iber alle R und EBRT Patienten fur die Lunge
phys. Dosis...physikalische Dosis, BED..LTkgicgjlg;;:frfzective dose”, NTD...,normalized total dose"
PDR...,Pulsed Dose Rate" (Brachytherapie), EBRT..., Exé& Beam Radiation Therapy*

Die Abbildung 55 veranschaulicht das Wertepaar (NJdWe) aus der Kutcher Reduktion
gemittelt Gber alle Patienten fur beide Modalitat®as Risikoorgan Herz zeigt eine viel hohere
max. NTD (44.85 Gy) resultierend aus der externgrah&ntherapie im Vergleich zur
Brachytherapie. Jedoch ist das effektive Volumesemdlich kleiner (0.76% vs. 2.56%). 7.22%
des Lungenvolumens wird in der EBRT mit 53.33 Ggtiahlt, wohingegen sowohl die Dosis als

auch das effektive Volumen aus der PDR fir diessi&édrgan kleiner sind.

Im Gegensatz zum Parametes;dus der Kutcher Reduktion ergibt der Parametgr(ffraction

of the volume damaged”) von Jackson fiir das Harereniedrigeren Wert in der PDR verglichen
mit der EBRT (Tab. 60). Fir die Lunge sind sowaqhl, fils auch ¥ in der PDR kleiner im
Vergleich zur EBRT (Tab. 61).
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Abb. 55: Mittelwert von NTD max und Ve fiir jedes Risikoorgan und jede Modalitat

Mittelwerte flir das Herz

Herz fdam [%] \% eff (LKB) [%] v eff (LKM) [%] NTD max [Gy]
PDR 0 2.56 9.07 8.40
EBRT 1.12 0.76 1.42 44.85

LKB...Lyman Modell/Kutcher Reduktion/Burman Paraeret KM...Lyman Modell/Kutcher Reduktion/Martel Rameter

Tab. 60: Mittelwerte von fgam, Vet und NTDpax fUr das Herz je nach Modalitét
fgam .. » fraction of the volume damagéVey.. ., effective volumé, NTDpax. .., max. normalized total dose

Mittelwerte fur die Lunge
Lunge faam [%0] |V e (LKB) [%] | NTD pax [GY]
PDR 1.21 5.73 29.45
EBRT 8.95 7.22 53.33

Tab. 61: Mittelwerte von fgam, Verr und NTDnax fur die Lunge je nach Modalitat
fgam .. » fraction of the volume damagéVey.. ., effective volumé, NTDpax. .., max. normalized total dose
LKB...Lyman Modell/Kutcher Reduktion/Burman Parageret
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11.4 Zusammenfassung der Ergebnisse

11.4.1 Lungenpatienten

ipsi- und contralaterale Lunge

Im Mittel ergibt die IMPT (gescannte Protonen) beste Schonung der Lunge, gefolgt
von den passiv gestreuten Protonen, der IMRT und@Dekonformen Photonentherapie
(sowohl aus der NTCP Berechnung als auch aus démetrsischen Parametern).

Fur die ipsilaterale und contralaterale Lunge énmzin die héchste berechnete NTCP mit
dem Kallman s Modell, der Lyman Reduktion und dexyliardi Parametern!

Der Unterschied in der NTCP ist zwischen den Maatelind publizierten Parametern
sehr hoch: bei der ipsilateralen Lunge ist die mAkweichung fir die gleiche
Reduktionsmethode 38.73%! Hier handelt es sich em sklben Bestrahlungsplan des
Patienten!

Der Unterschied zwischen den beiden Reduktionssehamach Lyman und Kutcher ist
ebenfalls sehr grof3, mit einem Maximalwert von 3%8flr die ipsilaterale Lunge
(resultierend aus dem Kéallman s Modell und den @edjlParametern)!

Das Ergebnis aus der Kutcher Reduktion zeigt eiae. ibweichung von 22.5% von der
NTCP berechnet ohne Reduktion flr den gleichen rBeisingsplan des Patienten
(Gagliardi Parameter).

Die mittlere NTD zeigt einen guten Zusammenhangdeit berechneten NTCP und den

Volumina V,o und Vs

beide Lungenhalften als ein Organ

Das Plan Ranking ist im Mittel ident mit jenem desilateralen Lunge (resultierend aus
der NTCP Berechnung und den dosimetrischen Paramete

Die hochste berechnete NTCP resultiert aus dem hykhadell, der Kutcher Reduktion
und den Moiseenko bzw. De Jaeger Parametern.

Auch die Abweichung der NTCP Werte fur den gleicBastrahlungsplan des Patienten
sind wie bei der ipsilateralen Lunge sehr grof3 (hakwvert 12.26%).

Der Unterschied zwischen der Lyman und Kutcher Reodu ist vernachlassigbar klein.
Hier ist zu erwdhnen, dass die Resultate deutliedriger sind im Vergleich zu den
NTCPs der ipsilateralen Lunge. Je hdher die bertehNTCP, desto héher ist auch der
Unterschied zwischen den Reduktionsschemen.

Die Abweichung zur berechneten NTCP ohne Reduktish meist ebenfalls

vernachlassigbar klein!
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Die mittlere NTD zeigt einen guten Zusammenhangdeit berechneten NTCP und den

Volumina Vi, Vo und Vs,

Osophagus

I
®
=
N

Bezieht man sich auf die dosimetrischen Parametdé@lt man ein unterschiedliches
Ranking der Modalitditen im Vergleich zu jenem Ragkiresultierend aus der
berechneten NTCP. Die dosimetrischen Parameter. (mi@lere und max. NTD)
zeichnen im Mittel die gescannten Protonen aldbdischonende Modalitat aus, gefolgt
von den passiv gestreuten Protonen, der IMRT und@Deonformen Photonentherapie.
Vergleicht man die unterschiedlichen Modelle uritexeder, zeigen nicht alle das
gleiche Ranking. Nicht einmal fir das gleiche Mobdelind unterschiedliche
Reduktionsschemen ergibt sich ein identes Restletogen auf die NTCP Evaluierung
liefert die IMPT im Mittel eine eher schlechte Snhag der Speiseréhre.

Fir 4 Patienten resultiert der IMPT Plan in derlisfien max. NTD. Auch der IMRT Plan
zeigt bei 4 Patienten die héchste max. Dosis waiken Modalitaten.

Die hochste berechnete NTCP ergibt sich aus dentmiél s Modell, der Lyman
Reduktion und den Kallman Parametern. Hier ist adeh Unterschied zur Kutcher
Reduktion im Mittel am gré3ten (Maximalwert 13.5%je max. Abweichung zur NTCP
berechnet ohne Reduktion ist 9.6%!

Einen guten Zusammenhang findet man fir die maxD Nwit der NTCP (siehe
Abbildung 28).

Die dosimetrischen Parameter und die NTCP Wergeraeim Mittel das gleiche Resultat
wie bei der ipsilateralen Lunge.

Bis auf die Ergebnisse aus dem Kallman s Modell deit Kutcher Reduktion und den
Gagliardi Parametern sind alle anderen berechi¢t€&@Ps vernachlassigbar klein.

Je nachdem, ob das DVH mit n=0.35 (Burman) oder.688 (Martel) reduziert wird,
kann die Abweichung der NTCP flir den gleichen Bddtmgsplan des Patienten mehr
als doppelt so hoch sein.

Eine sehr hohe Abweichung findet man zwischen dEER berechnet ohne Reduktion
zur NTCP berechnet mit Reduktion!

118



Myelon

Die NTCP Evaluierung erlaubt kein Ranking, da dexihalwert 0.14% betragt!

Die dosimetrischen Parameter liefern das gleichgeliitis wie bei der ipsilateralen
Lunge: die IMPT als die bestschonende und die 3ffedkone Photonentherapie als die
fur den Patienten ungtinstigste Modalitat!

In 7 Féallen zeigt die 3D-konforme Photonentherapiter allen Modalitaten die hdchste
Maximaldosis im Risikoorgan, in 3 Féllen die IMRT.

Die IMPT zeichnet sich besonders durch das niedrigffektive Volumen und die

kleinste max. NTD aus (Wertepaar aus der KutcheiuR&n).

CTV/PTV Auslastung und TCP

Bezuglich der berechneten Tumor-EUD zeichnen sietdeb Protonenmodalitaten im
Mittel durch eine bessere Dosisverteilung im Tumugs.

Die niedrigste min. Dosis im Zielvolumen resultiért Mittel aus der 3D-konformen

Photonentherapie, gefolgt von der IMRT.

Hohere Maximaldosen zeigen die Modalitaten IMRT UMET.

Die IMPT zeigt die héchste mittlere Dosis im Zidiwmen, die héchste TCP fir das
Adenokarzinom und die zweithdchste fur das Plafiithelkarzinom.

Die niedrigste TCP ergibt sich aus der 3D-konforrRéitonentherapie.

Bezlglich der Dosisauslastung des Tumors steheral@m die IMRT und die passiv

gestreuten Protonen in Konkurrenz zueinander (tiiddung 36).

totale Komplikationsrate und Plan Scoring

Die 3D-konforme Photonentherapie zeigt in 5 Fadengrofite totale Komplikationsrate
und in 7 Fallen das niedrigste Plan Scoring (7eRéatiter 8 Patienten).
In 7 Féllen resultieren die gescannten Protonateirkleinsten totalen Komplikationsrate

unter allen Modalitaten, und in 6 Fallen liefertslk Modalitat das héchste Plan Scoring.
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Gesamtdosis 60 Gy bzw. CGE

rot 100% 60 Gy / CGE
grun 55% 33 Gy/CGE
blau 40% 24 Gy / CGE

IMRT IMPT

Abb. 56: Vergleich der Modalitaten fiir einen Patietten mit einem Lungenkarzinom
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11.4.2 Prostatapatienten

Rektum und Rektumwand

Blase

Die Parameter von Cheung und Kallman zeigen eime kehe Abweichung zu der
NTCP berechnet mit den ubrigen Parametern fur deittgen Bestrahlungsplan des
Patienten (Maximalwert der Abweichung zu den Rarfeatametern 71.72%). Auch der
Unterschied zwischen der NTCP berechnet mit denuReghsschemen ist fur diese
Parameter sehr hoch.

Der Unterschied in der NTCP berechnet mit vers@mned Modellen und Parametern ist
fur den gleichen Bestrahlungsplan des Patientemisiofiir das Rektum als auch fur die
Rektumwand sehr klein (ausgenommen Cheung und alParameter).

Im Bezug auf die Schonung des Risikoorgans zeigtndittlere NTD die Konkurrenz
zwischen der IMRT und den passiv gestreuten Pratone

Die mittlere NTD ist bei der 3D-konformen Photorferapie am grofdten und bei der
IMPT am kleinsten.

Die NTCP der Rektumwand ist fast immer gréRereatejdes Rektums.

Einen wesentlich besseren Zusammenhang findet mecizn der mittleren NTD und
der NTCP verglichen mit der max. NTD vs. NTCP!

Basierend auf den gemittelten NTCP Werten ergibt3Id-konforme Photonentherapie
fur die Rektumwand die héchste Belastung des Risgans. Die IMRT und die passiv
gestreuten Protonen stehen in Konkurrenz zueinabilergescannten Protonen zeichnen
sich als die bestschonende Modalitat aus.

2 von 4 Patienten zeigen ein unterschiedliches Rgnje nachdem welches Modell mit
welchem Parameter Set und welche ReduktionsmetzadeBerechnung der NTCP

herangezogen wurden.

Das Kallman s Modell mit der Kutcher Reduktion weh Kéllman Parametern resultiert
in der hochsten berechneten NTCP. Dieses Settliaferth den gréfiten Unterschied
zwischen der NTCP berechnet mit der Lyman und KartdReduktion (Maximalwert
25.26%) und NTCP berechnet ohne Reduktion (max. eMiwng der NTCP aus der
Kutcher Reduktion und jener ohne Reduktion 17.32%).

Das Ranking basierend auf der NTCP héangt davonolhbman die Werte aus einer
Reduktionsmethode oder jene ohne Reduktion zuruteraing heranzieht. In jedem Fall

zeichnen sich die passiv gestreuten Protonen elsaditschonende Modalitét aus.
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Nach der mittleren NTD liefert die 3D-konforme Phioéntherapie die schlechteste
Schonung, gefolgt von der IMRT und IMPT. Die beSehonung zeigen die passiv
gestreuten Protonen.

Die IMRT und IMPT zeigen im Mittel eine héhere m&kr D verglichen mit den anderen

zwei Modalitaten.

Huftknochen

Die Evaluierung basiert auf den dosimetrischen fRatarn, weil die NTCP Werte sehr

klein sind (Maximalwert 1.15%).

Die IMRT zeigt im Mittel die hochste Maximaldosister den vier Modalitaten. Bezogen

auf die mittlere NTD zeichnet sich die IMPT als estschonende Modalitat aus, gefolgt
von den passiv gestreuten Protonen, der IMRT urdieftich der 3D-konformen

Photonentherapie.

CTV/PTV Auslastung und TCP

Die TCP Berechnung erlaub kein aussagekraftigeskiRgn da die Resultate der
Modalitaten sehr &hnlich sind. Der Maximalwert Bgtrim Mittel 92.33% fur die IMPT

und der Minimalwert 91.89% fiir die 3D-konforme Riregntherapie.

Im Mittel ist erneut die max. NTD fir die IMRT udMPT (vor allem fir das PTV) am
grofiten verglichen mit den anderen zwei Modalitaten

Bezogen auf den prozentuellen Anteil der vorgestiemen PTV Dosis vs. PTV
Volumen zeigt die IMRT die schlechteste und die TvRe beste Auslastung.

totale Komplikationsrate und Plan Scoring

Die 3D-konforme Photonentherapie resultiert in kdéchsten totalen Komplikationsrate

fur alle 4 Patienten.
Das Plan Scoring zeigt bei 3 Protonenplanen uneneitMPT Plan den hochsten Wert

(Unterschied fur IMPT und Protonen minimal!).

122



Gesamtdosis 70 Gy bzw. CGE

rot 100% 70 Gy / CGE
griin 55% 38.5 Gy / CGE
blau 40% 28 Gy / CGE

3D-CRT passiv gestreute Protonen

IMRT IMPT

Abb. 57: Vergleich der Modalitaten fur einen Patierien mit einem Prostatakarzinom
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11.4.3 Mammapatienten

» Die NTCP Berechnung konnte keine Modalitat auszeioh Die Evaluierung basiert auf
den dosimetrischen Parametern.

» Bezogen auf die Lunge liefert die EBRT im Mittelnade max. und mittlere Dosiswerte
im Vergleich zur PDR.

» Fur das Herz sind die max. Dosiswerte aus der Eg@RRRer als jene aus der PDR, jedoch
zeigt die PDR hdhere mittlere Resultate.

* Nach der Kutcher Reduktion zeigt die PDR ein haheféektives Volumen als die EBRT
fur das Herz, welches mit der max. NTD bestrahldwbDie max. NTD ist aber fur die
Brachytherapie wesentlich kleiner als jene derrexte Strahlentherapie.

* Alle Volumenanteile beider Risikoorgane, welche Disis 10 bis 50 Gy Uberschreiten,
sind im Mittel fur die EBRT grof3er als fur die PDR.
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12. Diskussion

Ein Bestrahlungsplanungsvergleich von Teilchen mihterschiedlichen physikalischen
Eigenschaften sollte immer mit Vorsicht genosserrdese. In dieser Arbeit basiert diese
Evaluierung auf Modalitaten der Photonen- und Rrembherapie. Das Eindringverhalten ins
Gewebe, der LET und die RBW von Protonen untersigmesich stark von jenen der Photonen.
Somit wird das Therapieergebnis vor allem davonaagkn, ob es gelingt, eine einwandfrei
reproduzierbare Patientenlagerung zu erzielen uadQiganbewegung verursacht durch die
Atmung bzw. Organfillung unter Kontrolle zu haltéies sind sehr kritische Faktoren fur die
prazise Protonentherapie mit einem starken Dogiggnten am Ende der Teilchenreichweite im
Gewebe.

Das wesentliche Ziel dieser Arbeit ist es, pubtige Modelle zur Berechnung der
Normalgewebekomplikationsrate und die dafur vervedéeid Modell Parameter zu untersuchen.
Weiteres sollen die Modelle als Basis der Evaluigrder 4 Bestrahlungsmodalitaten dienen. Die
Berticksichtigung der Organbewegung verursacht ddiebAtmung beim Lungenkarzinom und

die Rektum- und Blasenfullung beim Prostatakarzisomd nicht Gegenstand dieser Arbeit.

Im Folgenden werden die Tumorentitaten separat rimbia wobei der Schwerpunkt auf die

Evaluierung der Patienten mit einem Lungenkarzigetegt wird.

12.1 Diskussion der Lungenpatienten

Sowohl fur die ipsilaterale und contralaterale Leirads auch fur beide Lungenhélften zeichnen
sich im Mittel die gescannten Protonen als diedobstnende Modalitdt aus. Das Ergebnis folgt
aus den dosimetrischen Parametern und der NTCRIB®rag. Dieses Resultat ist in der Praxis
nur dann realisierbar, wenn die Atembewegung désri®an in einer Art und Weise kontrolliert
wird, dass die Istposition des Zielvolumens wéahreled Bestrahlung mit der Sollposition
Ubereinstimmt, und somit auch die Belastung desiegmhden gesunden Gewebes jene der
Bestrahlungsplanung entspricht. Fur die praziseTIMBielt die mégliche Dosisverschmierung
durch die Atmung eine zentrale Rolle [Muzik 200Binige sehr gute Ansatze fir die Kontrolle
der Organbewegung verursacht durch die Atmung fimeen bereits in der Photonentherapie
[Hanley 1999, Wong 1999]. Den passiv gestreutertoRem als die zweitbeste Modalitat im
Bezug auf die Schonung des Risikoorgans Lunge @idgintensitatsmodulierte Photonentherapie

und anschlieend die im Mittel fir den Patientegiunstigste 3D-konforme Photonentherapie.
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Beobachtet man die gemittelten Resultate aus dBiTiMnd der 3D-konformen Photonentherapie
(Abbildung 17) fur die ipsilaterale Lunge, zeigaa tMRT Plane eine geringe Reduktion flg,V
V3o und Vo um 0.94%, 1.57% und 1.77%. In der Studie von MedgiMurshed 2004] werden far
das Volumen Y, der gesamten Lunge und die mittlere Lungendodigefme mediane Werte
angegeben: 35% und 19 Gy fir die 3D-CRT vs. 25% 1Undy fiur die IMRT. Die IMRT
Resultate der Dissertation zeigen eine geringettgor@mng der gepaarten Lungenhalften im
Vergleich zu der Studie von Murshed;%13.57% und mittlere Lungendosis=9.03 Gy fir die
3D-CRT vs. 11.76% und 8.56 Gy fur die IMRT (mediaiferte der physikalischen Dosis). Die
wesentlich hoheren angegebenen Werte fiir die NTi@P\W, von Murshed folgen vor allem
daraus, dass diese fir das Risikoorgan Lunge abhiu@ITV berechnet wurden (Definition des
Risikoorgans Lunge in der Dissertation: Lungenvaamabziiglich PTV). Die mittlere
Lungendosis (NTD) der ipsilateralen Lunge von 13386(IMRT) vs. 11.28 Gy (3D-CRT) zeigt
keine wesentliche Verbesserung. Hier soll erwéhetden, dass diese Ergebnisse von 10
Patienten stammen und sich die IMRT in einer Studieeiner h6heren Patientenanzahl weitaus
Organ-schonender auszeichnen kann. Weiteres miisseabb. 36 verwiesen werden, welche
im Mittel eine wesentlich bessere DosisauslastiagjRITVs durch die IMRT gegenlber der 3D-
CRT verdeutlicht. Im Vergleich zur 3D-CRT zeichséth die IMRT in einigen weiteren Studien
als eine Organ-schonende Modalitéat aus [Deryck&1BBugmans 1999].

Der prozentuelle Anteil der Volumina V5o resultiert vor allem bei den Protonenmodalitaten i
einer wesentlichen Reduktion im Vergleich zu dentBhenmodalitaten. In der Studie von Chang
[Chang 2006] zeigen passiv gestreute Protonen/gin@ahme der deponierten Dosis um 4.1 Gy
gegenuber 3D-CRT (10 Patienten) und um 2.6 Gy ddgander IMRT (5 Patienten) fur die
gesamte Lunge. Diese Tendenz ist ebenfalls behorevaluierten Volumina & Vi und Vi
gegenuber der 3D-CRT und der IMRT zu beobachten.Mzgigibt Chang eine Reduktion um
4.8% im Vergleich zur 3D-CRT und um 3.7% im Vergteizur IMRT an. Sogar eine
Dosiseskalation um 11 CGE bei der Protonenthersgsaltiert nach wie vor in einer héheren
Schonung der Risikoorgane. Die Bestrahlungsplarsindie von Lee [Lee 1999] zeigt ebenfalls,
dass im Vergleich zur Photonentherapie eine Ddsiason in der Protonentherapie zu keiner

Erh6hung der Komplikationsrate fihrt.

Eine Abnahme der mittleren NTD in der passiv gesée Protonentherapie ist bei den 9
gepaarten Lungenhélften evaluiert im Rahmen diéskeit zu finden: 2.81 Gy gegenuber 3D-
CRT und 2.61 Gy gegenuber IMRT. Die Protonen zadohsich in der Studie von Chang auch im
Bezug auf die Schonung der Risikoorgane Herz, Capphund Riickenmark aus. Diese Tendenz
ist bei den hier evaluierten Planen zu beobachtemei die gescannten Protonen meist den

passiv gestreuten Protonen uberlegen sind. Derl&iehgder IMRT und IMPT bei 5 Patienten
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mit einem Paraspinal-Tunforzeigt in der Studie von Weber [Weber 2004] eineitlithe
Reduktion der mittleren Dosis unter anderem fir ddexz und die Lunge. Bei einer
vorgeschriebenen Dosis von 50.4 Gy bzw. CGE lietienIMRT und IMPT folgende mittlere
Dosiswerte (medianer Wert) fiir das Herz und diedeurl7.3 und 19.4 Gy vs. 0.7 und 3 CGE.
Eine derart hohe Reduktion durch die gescanntetof®n konnte im Rahmen dieser Arbeit nicht
gefunden werden. Die unterschiedlichen Tumoreetitdtind ihre Lokalisation macht eine
Gegenuberstellung der Ergebnisse des Lungenkargimesultierend aus der Dissertation und
jene aus der Studie von Weber schwierig. Bis hexistiert noch keine einzige Studie Uber die
Behandlung des Lungenkarzinoms mit gescannten inideiner der Griinde wird auf jeden Fall
die Problematik der Atembewegung sein. Erste Eufadpen mit der IMPT wurden am Paul
Scherrer Institut bei der Behandlung von Kopf-Hailsnoren und Weilteiltumoren bei Kindern
gesammelt [Timmermann 2006, 2007]. Aus den Besirajdplanungsstudien von Baumert
[Baumert 2004] und Steneker [Steneker 2006] gelvone dass die IMPT bei Kopf-Hals-
Tumoren den konventionellen Protonen und der IMRT Bezug auf die Schonung der
Risikoorgane Uberlegen ist. Die alleinige Protoherdpie und die kombinierte Photonen-
Protonen-Therapie beim Lungenkarzinom zeigen vispuechende Uberlebensraten und eine
erhdhte Tumorkontrolle in den Arbeiten von BushgBud.999 und 2004] und Nihei [Nihei 2006].

Im Kapitel 11 wird gezeigt, wie hoch die Abweichurder berechneten NTCPs mit
unterschiedlichen Modellen, Modell Parametern undduktionsschemen fur den selben
Bestrahlungsplan des Patienten sein kann. Dies tiesFrage entstehen, welches Modell,
welches Parameter Set und welche Reduktionsmettmde Evaluierung konkurrierender
Bestrahlungsplane in der klinischen Routine heraogen werden sollen. Es erscheint sinnvoll,
fur jedes Organ jenes Set (Modell, Parameter unduRi®n) zu verwenden, das die héchste
NTCP liefert. Diese Sets fur die einzelnen Risik@ore sind dem Kapitel 11 zu entnehmen. Zu
beachten ist, dass die Sets nur fir einen bestimbbsisbereich die hdchste NTCP liefern. Der
NTCP Wert soll vor allem neben dem resultierendersi®Volumen-Histogramm und der
dreidimensionalen Dosisverteilung dem Radioonkatogéne Entscheidungshilfe bieten. Die
mittlere NTD, V4 und V3o kbnnen ebenfalls als Grundlage dienen, in Konkuristehende Pléane
zu selektieren. Ein sehr guter Zusammenhang did¢sste mit der berechneten NTCP und der
Kurvenverlauf unterschiedlicher Sets sind in demifdungen 18, 19 und 23 bis 26 zu sehen. In
einigen Studien wird die Pneumonitis Rate in derCGI®T in Abhéangigkeit der bestrahlten
Lungenvolumina, der berechneten NTCP und der Dostsrsucht. Manche Resultate dieser
Arbeiten sind in der Tabelle 62 zusammengefasstelisist sich als sehr schwierig einen

Vergleich dieser Arbeiten durchzufihren, weil digtérien zur Definition der Pneumonitis sich

6 neben dem Rickenmark liegende Tumoren
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oft unterscheiden, unterschiedliche NTCP ModellaRaater zur Evaluierung herangezogen

werden und die applizierte Dosis und die Fraktinmg nicht einheitlich sind.

applizierte RP v RP NTCP RP mittlere RP
Referenz Dosis (Frak. Patienten X Rate Rate | Lungendosis | Rate
Endpunkt [%] [%]
[GY] [%0] = [%0] [Gy] [%]
50-60 22. 0 20.1 0
%
[Oetzel 1995] 2 od. 2.5) 46 alle Gradé 398 20 3.8 0
V<22 0 <10 0
50-70 s Vo=22-31 7 11-20 9
Exd
[Graham 1999] (1.8 bis 2) 99 Grad2" I~ —3240| 13 21-30 24
Vc>40 36 >30 25
0-& 5
35-92 8-16 11
kK
[Kwa 1998] (1.6 bis 2.5) 400 Grac2® T T
24-36 43
<257 10 <10 10
V3<18 6
26-86.4 2.5-8.8 18 10-20 16
%%
[Hernando 2001] @ 201 alle Grad® s > 5018 16 51.30 57
> 1979 | 33 >30 44
V<20 8.7
. 48-66 & V=21-25 | 18.3
%%
[Tsujino 2003] (1.8 bis 2) 71 Grad>2 V,=2630] 51
Vo311 85
V<32 0
Vo=32.41 8 <17 0 <10 0
. 54-66 5 Voe>42 40
%% - -
[Kim 2005] (1.8 bis 2) 76 Grag-3 V<25 ) 17-49 8 10-14.9 11
V 3=25-34 11
V35 39 >50 37 >15 45
*Daten zur ipsilateralen Lunge, **Daten fur beiderigenhélften (gepaarte Lung%,Radiation Therapy Oncology Group* Kriterien,
% Southwest Oncology Group* Kriteriefi,Commom Toxicity Criteria“ (Version 2),Lyman Modell/Kutcher Reduktion/Burman
Parameter;’Lyman Modell/Kutcher Reduktion/Kwa Parameﬁﬁngabe der Dosis in NTD (,normalized total dose")

Tab. 62: RP Rate in Abhéngigkeit von \,, NTCP und der mittleren Lungendosis
RP=,radiation pneumonitis®, ¥prozentueller Volumenanteil, welcher die Dosisbelschreitet, NTCP=Normalgewebekomplikationsrate,
Frak.=Fraktionierung

Die mittlere Lungendosis zeigt eine statistischgnifikanz flr die Pneumonitis Rate in den
Studien von Kim [Kim 2005], Hernando [Hernando 2P0dd Yorke [Yorke 2002]. In der letzten
Studie beschrankt sich die Signifikanz vor allerh die ipsilaterale und die gesamte Lunge. Im
Gegensatz zu diesen Arbeiten findet Graham unter @@ untersuchten Patienten keine
signifikante Korrelation zwischen Pneumonitis uret thittleren Lungendosis [Graham 1999]. In
dieser Studie und weiteres auch in der Studie \8jiffo [Tsujino 2003] wird Y, als statistisch
signifikant angegeben. Aus Yorkes Arbeit resulfieldss diese Korrelation furpy/nur fir die

ipsilaterale Lunge gilt, jedoch nicht fur die cadaterale und gesamte Lunge [Yorke 2002].

Die berechnete NTCP der gesamten Lunge zeigt inAdlbeiten von Hernando und Yorke eine

statistische Signifikanz fur die strahleninduzielieeumonitis. Seppenwoolde gibt an, dass bei
den im Rahmen seiner Studie untersuchten Patiedigemmittlere Lungendosis der genaueste
Prognosefaktor fur die Entstehung von strahleniieter Pneumonitis ist [Seppenwoolde 2003].
Eine eindeutige Aussage Uber Parameter, welch&mligehung von Pneumonitis begiinstigen,

kann auf Grund unterschiedlicher Resultate nichtaght werden.
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Der in dieser Arbeit angegebene Zusammenhang zenisdh, Vo, der mittleren NTD und
NTCP beruht nicht auf der Uberprifung der statibiés Signifikanz, da die geringe
Patientenanzahl keine gute Basis darstellt. Eiate &nalyse durch lineare Regression zeigt vor
allem einen Zusammenhang der GrolRgnuid Vso mit der mittleren NTD und der NTCP fir die

Lunge.

Als ein wesentlicher Punkt muss hier erwahnt werdess die individuelle Evaluierung fur den
einzelnen Patienten basierend auf der NTCP ofbatgchnete Werte unter 5% beruht. Auf die
klinische Nachweisgrenze der NTCP wird in den bekam Studien und Publikationen nicht
eingegangen. Die in dieser Arbeit angegebenen NT¥0Rsn daher als theoretisch berechnete
Werte betrachtet werden, deren klinischer Nachw#en bleibt. Sie dienen hauptsachlich dem
Vergleich der Modelle untereinander und der Bestimghder Abweichung der Ergebnisse fir
unterschiedliche Modell Parameter. lhr relativerriNist sehr hilfreich im Bezug auf das Plan

Ranking und die Evaluierung konkurrierender Plane.

Die Modelle und Parameter zur NTCP Berechnung wungspringlich fur die 3D-konforme
Photonentherapie entwickelt. Obwohl sie in der rater oft auch fir andere Modalitaten
eingesetzt werden, sollte ihre Gliltigkeit fur di@RT [Moiseenko 2004], die Protonentherapie

aber auch fir die Brachytherapie mit Vorsicht beitat werden.

Die Abb. 58 veranschaulicht den Verlauf der NTCP das Lyman Modell mit den Burman
Parametern und das Kallman s Modell mit den GatjliBarametern in Abhangigkeit der Dosis
und des bestrahlten Lungenvolumenanteils. Dasgkrzinnte Set zeigt flur die Lunge der
evaluierten Patienten (einzelnes Organ) in der lyRaduktion (v=1) meist die hochste NTCP.
Dies ist nur bis zu einer Dosis von ca. 19 Gy dalf. Ab diesem Wert dominiert das Lyman
Modell (Burman Parameter). Der gleiche Kurvenvdrlggelbe Kurve) ist ebenfalls bei den
berechneten Werten in der Abb. 18 zu sehen. Im I¥ietg zum Kallman s Modell zeigt das
Lyman Modell einen wesentlich steileren Anstieg N&ICP mit der Dosis. Fir ein bestimmtes
Volumen steigt mit zunehmender Dosis der Unterstimeder NTCP resultierend aus beiden

Modellen.
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NTCP der Lunge

100
90 -
80 - - = = v=1/4 Kallman/Gagliardi
70 | v=1/4 Lyman/Burman
= = = v=1/3 Kallman/Gagliardi
N 60 - _
T v=1/3 Lyman/Burman
C 50 - - = — v=1/2 Kallman/Gagliardi
P v=1/2 Lyman/Buman
% 40 A - = = v=2/3 Kéllman/Gagliardi
30 - v=2/3 Lyman/Burman
- — = v=3/4 Kallman/Gagliardi
20 1 v=3/4 Lyman/Burman
10 v=1 Kéllman/Gagliardi
0 v=1 Lyman/Burman

0O 5 10 15 20 25 30 35 40 45 50 55 60 65 70 75 80 85 90 95 100
Dosis [Gy]

Abb. 58: NTCP Kurve der Lunge berechnet mit dem Kélman s Modell (Gagliardi Parameter) und Lyman Model (Burman Parameter)

In der Studie von Ragazzi [Ragazzi 1999] liefed gman Modell mit den Burman Parametern
im Vergleich zum Kallman s Modell mit den Kallma@arBmetern hdhere NTCP Werte fur die
ipsilaterale Lunge. Die Berechnung wird ohne DVHI&&ion durchgefiihrt. Bei den Resultaten
der Dissertation ist eine &hnliche Tendenz der NTi&#echnet mit Reduktion) zu beobachten
(siehe Tabelle 16).

Bei der Evaluierung des Lyman Modells und unteresech des Kallman Modells fur den Fall des
Lungenkarzinoms folgt aus der Arbeit von Tsougaseegute Ubereinstimmung der NTCP
Resultate der Lunge aus dem Lyman Modell mit démisdhen Daten, wenn die Seppenwoolde
Parameter zur Berechnung herangezogen werden [0sd®@P7]. Hier wird das Parameter Set
von Seppenwoolde auch fur die ipsilaterale Lungaveadet und liefert mit dem Lyman Modell
und der Kutcher Reduktion eine gute Prognose deumpnitis. In der Originalarbeit von
Seppenwoolde werden die Modell Parameter fur disgkuals gepaartes Organ angegeben. Eine
gute Ubereistimmung der berechneten NTCPs mit diaiséhen Daten findet auch Kong unter

Verwendung des Lyman Modells und der Seppenwocédarfeter [Kong 2006].

Am Beispiel des Osophagus wird in der Tabelle 28ewg, wie sehr das Plan Ranking vom
verwendeten NTCP Modell und der Reduktionsmethobleadagt. Das Lyman Modell und
Kallman s Modell zeigen fir die Lyman und Kutchexd®ktion ein unterschiedliches Ranking.

Aus dieser Tabelle ist weiteres zu sehen, dassIMiET Plane im Vergleich zu den 3D-
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konformen Photonenplanen eine héhere mittlere Nli€férn. Dieses Ergebnis resultiert daraus,
dass es bei 5 Patienten zu einer Uberlappung d¥s Riit der Speiseréhre kommt und die
gescannten Protonen im Allgemeinen eine besserisdustastung des PTVs zeigen (Abbildung
36). Der Osophagus als ein serielles Organ reagiteahlenempfindlicher auf die maximal
applizierte Dosis im Vergleich zur mittleren DodBiese Eigenschaft, welche sich auch in der
berechneten NTCP wiederspiegelt, wird sehr guteén ébbildungen 28 und 29 dargestellit.
Sowohl Burman [Burman 1991] als auch Kallman [K&im1992] gehen von einem kleinen
Volumeneffekt und hoher seriellen Struktur diesasik@organs aus. Beim Vergleich von
mehreren Bestrahlungstechniken der Photonenthemgipiger IMPT zeigt Muzik, dass die IMPT
vor allem dann einen wesentlichen Vorteil in deh®wng der Risikoorgane mit sich bringt,

wenn diese eine parallele Struktur (grof3er Volurffek aufweisen [Muzik 2008].

Es ist sehr fragwirdig, ob sich die NTCP Berechnalsgeine aussagekraftige Methode zum Plan
Ranking eignet, da z.B. die Resultate der dosiswtan Parameter (Mittelwerte aus der Tab. 31),
im Gegensatz zu den Resultaten aus der NTCP Bemghulie IMPT als die bestschonende

Modalitat auszeichnen.

Der unterschiedliche Verlauf der NTCP aus dem Lyriveodell, Schultheiss Modell und den
beiden Kéllman Modellen, welche in der Abb. 59dig Speiserdhre dargestellt werden, zeigt vor
allem mit zunehmender Dosis und sinkendem Voluniea steigende Abweichung des Kallman

s Modells und Schultheiss Modells vom Lyman Modeidl Kéllman k Modell.
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Abb. 59: NTCP Kurven des Osophagus resultierend ausnterschiedlichen Modellen in Abhéngigkeit der besahlten Volumenanteile v=1/4 bis 1
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Als weiteres Beispiel fir die grof3e Abweichung er dNTCP soll auf die Tabelle 35 erstellt fur
das Herz verwiesen werden. Hier ist individuell jgnlen Patienten die NTCP berechnet mit der
Kutcher Reduktion (2 verschiedene Volumenparamebderund berechnet ohne Reduktion
aufgelistet. Die Abb. 60 zeigt den unterschiedlichd CP Verlauf des Kallman s Modells fur das
Parameter Set von Kéllman und Gagliardi. Zu beaciste dass das Kallman Parameter Set einen
steileren Kurvenverlauf zeigt und erst ab etwa $7f@ alle Volumina einen NTCP Wert
ungleich Null liefert. Im Hochdosisbereich dominiéir ein bestimmtes Volumen das Kallman
Parameter Set und liefert hohere NTCPs. Die gepanrfParameter Sets gehen von
unterschiedlicher Serialitat s fur das Herz audinkan gibt fur s einen Wert von 0.2 an. Im
Gegensatz dazu gibt Gagliardi eine Serialitdt vaml1Dies ist mit einer stark seriellen Struktur
gleichzusetzen. Es muss erwéhnt werden, dass dete auf unterschiedlich definierten
Endpunkten, Perikarditis (Kallman) und strahlenmdcter Herzmortalitat (Gagliardi), basieren.

Der Unterschied zwischen den definierten EndpunWiiet als eher klein angenommen.

NTCP Herz
Kallman s Modell

100
90
80 v=1/4 Kallman
v=1/4 Gagliardi
70 A
v=1/3 Kéallman
N
T 60 - = = = v=1/3 Gagliardi
g 50 - v=1/2 Kéllman
- = = v=1/2 Gagliardi
40 - 5
% v=2/3 Kéllman
30 - - — = v=2/3 Gagliardi
v=3/4 Kéllman
20 A
- — = v=3/4 Gagliardi
10 v=1 Kallman
o0 - v=1 Gagliardi

0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100
Dosis [Gy]
Abb. 60: NTCP Kurven fir das Herz mit dem Kéallman sModell und Kallman und Gagliardi Parametern
in Abhangigkeit der bestrahlten Volumenanteile v=14 bis 1

Die max. Dosis unter den 10 Lungenpatienten fir Hasz ist 65.13 Gy fir ein effektives

Volumen von 0.03 (entspricht 3%), und das max. kéiffe Volumen betragt 0.13 (entspricht
13%) fur eine max. Dosis von 61.69 Gy. Die Kurverder Abbildung 61 zeigen, dass fur beide
Wertepaare das Parameter Set von Gagliardi dier@@d€CP im Vergleich zu den Kallman

Parametern liefert. Aus diesem Grund resultiertrdéex. NTCP unter den 10 Lungenpatienten
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immer aus dem erstgenannten Set. Ab einer bestimiBtesis dominiert flr ein definiertes

Volumen das Kallman Modell mit den Kallman Parame{siehe Abb. 60).

NTCP Herz
Kallman s Modell fuir v=0.03 und v=0.13
40
35 . — — — v=0.03 Gagliardi -
v=0.03 Kallman g
r'd
30 1 - - = v=0.13 Gagliardi - -
N 5 | v=0.13 Kallman e
T
C 2 -
[=]
% 15
10
5 p
0 ==

10 15 20 25 30 35 40 45 50 55 60 65 70 75 80 85 90 95 100

Dosis [Gy]
Abb. 61: NTCP Kurve fir das Herz resultierend aus @m Kéllman Modell mit den Parametern von
Gagliardi und Kallman fur einen bestrahlten Volumenanteil von v=0.03 und v=0.13
Als Erganzung und zur Veranschaulichung des Lymaoddds wird in Abb. 62 der
Kurvenverlauf mit den Burman Parametern gezeigt. Z¢dnehmender Dosis unterscheiden sich
die Kurvenverlaufe des Lyman Modells fur ein besti®s Volumen immer mehr von jenen des
Kéallman s Modells (vgl. Abb. 60).
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Abb. 62: NTCP Kurven fur das Herz resultierend ausdem Lyman Modell und den Burman Parametern
in Abhangigkeit der bestrahlten Volumenanteil v=1/4bis 1
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In der Literatur wird vor allem die steigende Dopi® Fraktion als ein wesentlicher Faktor
angegeben, der eine Zunahme des Perikarditis-Risikairkt [Stewart 1995, Martel 1998].

Die fehlende, prazise Kenntnis Uber die Reaktidensehiedlicher Organe auf Strahlung und ihre
Strahlensensibilitat spiegelt sich besonders inliknechneten NTCPs und der Abweichung der
Modelle und Parameter voneinander wieder. Die Bereag der NTCP bringt einige Annahmen
und somit Unsicherheiten mit sich. Als erstes s@ &eduktion der dreidimensionalen
Dosisverteilung aus dem Bestrahlungsplanungspragraof eine zweidimensionale Darstellung
des Dosis-Volumen-Histogramms erwahnt. Die NTCPeBlenung basiert auf dem DVH und oft
auf der Reduktion des DVHs. Weiteres wird von eihemogenen Strahlensensibilitat der
Substrukturen des Risikoorgans ausgegangen. Drdsiwiierversuchen wiederlegt [Liao 1995,
Tucker 1997].

Um neben der NTCP auch die Dosisauslastung desofiiehens zu beriicksichtigen, sind eine
Tumor-EUD und TCP Berechnung hilfreich. Die Tabelél und 42 zeigen die gemittelten
Werte flr Adenokarzinome und Plattenepithelkarziaohiier ist zu sehen, dass die Differenz in
der TCP zwischen den Modalitaten relativ gering waandglich klinisch nicht nachweisbar ist.
Als Beispiel soll hier das mittlere Resultat der-Bohformen Photonentherapie von 74.13% mit
jenem der gescannten Protonen von 80.43% im FakeAdienokarzinoms verglichen werden.
Dies ergibt eine Differenz von 6.3% in der TCP diig gleiche vorgeschriebene Dosis von 60 Gy
bzw. CGE. Es ist mdglich, dass diese Differenzeén klinischen Praxis nachweisbar ist, jedoch
wird es z.B. im Falle des Plattenepithelkarzinone$ dinem Vergleich der passiv gestreuten
Protonen und der IMRT mit einer TCP Differenz vaB&%6 eher schwierig sein, die klinische
Relevanz zu zeigen. Die Parameter von Okunieff,cinelzur Berechnung der TCP der
Lungenpatienten herangezogen wurden, resultiereidtudien basierend auf der Elektronen- und
Photonentherapie. Ihre Giltigkeit fur die Protohenapie muss mit Vorsicht betrachtet werden.
Johansson zeigt in seiner Bestrahlungsplanungsstles HypopharyrdxKarzinoms, dass die
berechneten TCPs der Plane mit gescannten Prot@iere 3D Optimierung mit inverser
Planung) keinen signifikanten Unterschied zu jedenIMRT Plane aufweisen. Beide Methoden
stehen in Konkurrenz zu einander und liefern hohiet® Werte im Vergleich zur 3D-CRT
[Johansson 2004].

Bei der Berechnung der Tumor-EUD wird sowohl fio®imen als auch fir Protonen ein identer
Wert von 0.5 fir SFFangenommen. Generell ist dieser Wert auf Grunchdeeren Biologischen

Wirksamkeit fir Protonen niedriger (ca. ®#6Jedoch ist der Unterschied in der EUD fiir

7 Rachenkarzinom
8 folgt aus der Formel fiir das Zelliiberleben
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SK=0.5 und 0.46 minimal. Dies wurde anhand von eimigéllen Uberpruft, wird aber hier nicht
angefuhrt. Im Gegensatz zur TCP Berechnung zeidhestnders die Tumor-EUD die bessere
Dosisauslastung der Protonen aus. Dies wird flgdgeannten Protonen durch das Plan Scoring
weiter untermauert, welche fur 6 von 8 Patientes liichste Resultat liefern. In 7 von 8 Fallen

zeigt die 3D-CRT den niedrigsten Wert des Plani8gerunter den 4 Modalitaten.

Obwohl die IMPT in den meisten Fallen unter denet@luierten Lungenpatienten die kleinste
totale Komplikationsrate liefert, ist eine allgemgiltige Aussage Uber die bestschonende
Modalitat fur den individuellen Patienten nicht moly. Das bei der Einfuhrung dieses Kapitels
genannte mittlere Plan Ranking kann im Einzelfaltireren. Auch ein Vergleich der IMRT mit
den passiv gestreuten Protonen zeigt z.B. bei déarfen ,400%, ,LLO" und ,LL1" eine hdhere
NTCP des Osophagus fur die Protonen (Tabelle 44imBPatient ,LLO* liefert die
Gesamtbeurteilung der Plane durch das Plan Sc8raigen hoheren Wert fur den IMRT Plan im
Vergleich zu passiv gestreuten Protonen. Welchealiatl sich am besten fir einen Patienten
erweist, wird moglicherweise vor allem von der Tulokalitdt, TumorgrofRe und den

Dichteschwankungen des Gewebes, welches die Trittnehqueren, abhéngen.

12.2 Diskussion der Prostatapatienten

Bei der Evaluierung basierend auf der mittleren NTBsultieren die 3D-konformen
Photonenplane in die hochste Dosisbelastung féRillikoorgane (Rektum, Rektumwand, Blase
und Huftknochen). Werden die gemittelten NTCP Waurts der Kutcher Reduktion fur das Plan
Ranking herangezogen, liefern im Falle der Blage IMRT Plane die schlechteste Schonung
(Tabelle 55). Das Ranking der Modalitdten basierend der NTCP hangt bei den 4
Prostatapatienten vor allem davon ab, welches Nodeélche Parameter und welche
Reduktionsmethode bei der Berechnung verwendetemeies wird anhand eines Beispiels in
der Tabelle 52 gezeigt. Hier stellt sich die Fragd, die NTCP Berechnung fur die
Gegentberstellung unterschiedlicher Modalitatenigges ist. Obwohl die Abweichung der
NTCP Werte und der dosimetrischen Parameter flddésierte Rektumvolumen und jenes der
Rektumwand relativ klein ist, sollte fir eine mahist reprasentative Dosisbelastung und der
daraus folgenden NTCP die Rektumwand auf den CTeBn eingezeichnet werden. In
individuellen Fallen zeigt sich, dass das Plan Rapklavon abhéngt, ob ein Rektum oder eine
Rektumwand definiert wird. Bei den hier evaluiert®atienten wurde kein Rektumballon
eingesetzt. Somit muss angenommen werden, dasRatigltate der Dosiswerte und daraus
resultierend die NTCP nicht ganz der Realitét eetdien, da bei jeder Bestrahlung sich die Lage
der Risikoorgane durch die Organfillung und somiithadie der Prostata andern. Bei gleichen

Dosis-Volumen-Vorgaben der IMRT und IMPT fiur alleg@ne in der inversen Planung stehen
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diese zwei Modalitaten im Bezug auf die Schonung Bektums und der Rektumwand oft in
Konkurrenz zueinander. Auch die passiv gestreutetoRen liefern dhnliche Ergebnisse wie die
IMRT und IMPT. Der Unterschied zwischen den dreiddiitaten in der Schonung ist relativ
klein (Tab. 45, 46 und 51), wobei die IMRT Plane dichlechteste Dosisauslastung liefern
(Abb. 50). Um die Dosisauslastung des PTVs in 8&RT zu verbessern, mussten die Dosis-
Volumen-Vorgaben erhtht werden. Die IMPT mit derchgien Dosisauslastung des PTVs
zeichnet sich trotz der Uberlappung des PTVs mit Rektumwand und der Blase als die
bestschonende Modalitat aus. Aus der Bestrahluagspbsstudie von Trofimov resultiert eine
Reduktion der mittleren (physikalischen) Dosis patsiv gestreuten Proton vs. IMRT um 26%
fur das Rektum und um 20% fir die Blase. Mit geatam Protonen wird eine weitere Reduktion
gegenuber passiv gestreuten Protonen erreichtiffeaf2007]. In der Studie von Mock sind die
mittleren (physikalischen) Dosiswerte der passigtigeiten Protonen und der IMRT fir die
Rektumwand 23.22 CGE vs. 41.74 Gy und fur die BE3&8 CGE vs. 18.92 Gy [Mock 2005].
Die im Rahmen der Dissertation evaluierten Plamepdssiv gestreuten Protonen und der IMPT
liefern im Vergleich zur IMRT eine Reduktion derttteren NTD um etwa 4% und 19% fir die

Rektumwand und um 23% und 20% fir die Blase.

Die sehr unterschiedlich definierten Toleranzdoslen publizierten Parameter von Kallman
(TDs=55 Gy) und Cheung (T§g=53.6 Gy) fuihren im Vergleich zu den Burman Paramet
(TDs=80 Gy) zu einer hohen Abweichung der berechnet&&€m¢ fir das Rektum und der
Rektumwand. Cheung geht im Gegensatz zu KaéllmanBuvthan von einer stark parallelen
Struktur des Rektums aus [Zhang 2006]. Dies restikius dem definierten Volumenparameter n
und der Serialitat s (Tabelle 11). Wie es aus deaxiMal- und Minimalwerten der NTCP
aufgelistet in den Tabellen 45 und 46 ersichtlish liefern alle anderen Parameter Sets und
Modelle ahnliche NTCP Resultate fur das Rektum diedRektumwand. Die Abhangigkeit der
berechneten NTCP von Reduktionsschemen und dieuslasultierende hohe Abweichung
spiegelt sich besonders in der Tabelle 54 fir das@wieder. Sehr hohe Unterschiede liefern das
Kallman s Modell und das Schultheiss Modell. Moridee empfiehlt diese Modelle ohne
Reduktion zu verwenden [Moiseenko 2004]. In diesath sollen die Resultate &hnlich jenen des
Lyman Modells sein. Dies hangt natirlich auch van drerwendeten Parametern und der
definierten Organstruktur ab und kann im Allgemaeithei den 4 evaluierten Patienten mit einem
Prostatakarzinom nicht gezeigt werden. Die Wertediemet ohne Reduktion aus dem Kallman
Modell mit den Lind Parametern zeigen zu den Rateit aus dem Lyman Modell (Burman

Parameter) die kleinste Abweichung und sind inTadrelle 63 fur die IMRT Plane angefihrt.
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IMRT
Modell Parameter| Lyman Red. | Kutcher Red. keine Red.
Lyman Burman 0 0
. Kéllman 0 11.61 2.59
prostl Kéllman s -
Lind 0 0.49 0
Schultheiss Burman 0 8.1 1.62
Lyman Burman 0.14 0.3 m
. Kéllman 0 25.26 7.94
prost2 Kéllman s -
Lind 0 8.01 1.17
Schultheiss Burman 0.34 21.38 6.05
Lyman Burman 0.02 0.06 W
. Kéllman 0 20.75 5.86
prost3 Kéllman s -
Lind 0 4.38 0.4
Schultheiss Burman 0.1 16.71 4.28
Lyman Burman 0 0 7///////////%
Kallman 0 12.17 2.89
prost4 Kéallman s -
Lind 0 0.96 0.02
Schultheiss Burman 0 8.76 1.92

Tab. 63: NTCP Ergebnisse der Blase (Red.=Reduktion)

Die NTCP Berechnung der Hiftknochen kann bei desr levaluierten Patienten nicht als

Grundlage fir das Plan Ranking dienen, da die @oltosis von 65 Gy (Burman Parameter) im
Vergleich zu den applizierten Dosiswerten relatoch ist. Beide Protonenmodalitaten zeigen
eine mittlere NTD unter 10 CGE, wohingegen die 3idkrme Photonentherapie nahezu 30 Gy
erreicht (Abb. 47 und 48). Dies ist aufgrund desdiihgverhaltens der Protonen ins Gewebe zu

erwarten.

Sowohl aus der TCP als auch aus der EUD Berechkang keine Aussage Uber das Plan
Ranking gemacht werden. Hier ist der Unterschietsdwen den Modalitaten vernachlassigbar
klein und spiegelt die Tendenz der DosisauslastiexyPTVs, welche in der Abbildung 50 zu
sehen ist, nicht wieder. Zu erwahnen ist, dassT@PE und die EUD fir den Tumor (=Prostata)
und nicht fur das PTV berechnet wurden. Somit zeligses Resultat, dass alle evaluierten

Modalitaten eine ahnliche Dosisverteilung zwar iombrvolumen aber nicht im PTV liefern.

12.3 Diskussion der Mammapatienten

Beim Vergleich der EBRT mit der PDR fur die 10 Batinnen mit einem Mammakarzinom
ermoglicht die NTCP Berechnung der Lunge und deséteaufgrund der niedrig applizierten
Dosiswerten keine Gegeniberstellung dieser ModafitaAhnlich niedrige NTCP Resultate
findet Bovi in seiner Bestrahlungsplanungsstudie 3[2-CRT vs. Brachytherapie [Bovi 2007].
Hier muss erwéahnt werden, dass die NTCP ModelleilwedParameter urspringlich aus der 3D-
konformen Photonentherapie stammen und ihre Géitigkir die Brachytherapie vor allem
wegen dem hohen Dosisgradienten mit Vorsicht bleteaaverden soll. Es existiert keine Studie,

welche beweist, dass die Toleranzdosen, die NTCBelMound die Reduktionsschemen aus der

138



externen Strahlentherapie auf die Brachytherap@tidgen werden kénnen [Moiseenko 2008].
Um einen relativen NTCP Vergleich und eine erstali@erung durchzufiihren, wurden die
Relative Effektivitat (RE) und die Biologisch-Effiake (BED) Dosis fir jeden einzelnen
physikalischen Dosiswert des differentiellen DVHesultierend aus den Planen der
Brachytherapie berechnet. Diese Vorgangsweise rbamié die Aussage von Dale, dass jeder
Wert der BED oder RE nur an dem Dosispunkt gukigy iir den diese Parameter berechnet
werden [Dale 2000].

Wie aus der Abbildung 54 ersichtlich ist, zeigea demittelten Volumina }.go die wesentlich
hohere Schonung der Risikoorgane Lunge und HedermPDR im Vergleich zur EBRT. Bovi
berichtet ebenfalls von der hdheren Dosisbelastierg.unge und des gesunden Brustvolumens
in der externen Strahlentherapie des MammakarzinfiBevi 2007]. Betrachtet man die
gemittelten Wertepaare (NTR,Ver) fir das Herz in der Abbildung 55, dann zeigt B8R ein
hoheres effektiv bestrahltes Volumen (2.56%) imgiech zur EBRT (0.76%), jedoch wird
dieses Volumen mit einer viel geringen Dosis bela@.40 Gy vs. 44.85 Gy). Welche Modalitat
sich auf Basis dieser Parameter als glnstiger stweingt vor allem davon ab, ob das Herz ein
grof3es bestrahltes Volumen mit einer geringen Dadés ein kleineres bestrahltes Volumen mit
einer héheren Dosis toleriert. Die Abbildung 53 gteeine um 0.49 Gy hdhere mittlere
physikalische Dosis fir das Herz resultierend ams RDR. Je nach Lage des urspringlichen
Tumors und mdglicherweise mit einer hoheren Paierizahl kann sich dieses Ergebnis fir die
Brachytherapie wesentlich verbessern. Diese Sdblgesung wird vor allem durch die

abgebildeten Volumenanteil;ygo (siehe Abb. 54) untermauert.
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13.3 Publikationen im Rahmen der Dissertation

13.3.1 Poster 1 Lungenpatienten

OeGMP-AISCMP 2008 Abstract Form (Deadline March 21§ 2008)

Poster

Titel: Optimized treatment planning for lung carcinoma conparing modalities of
photons and protons by different NTCP models

Autor(s): Teymournia L, Poljanc K, Aiginger HZ, Schmidt W?, Hawliczek R?, Freund R

Institution(s):*TU Vienna - Atomic Institute of the Austrian Uniwities,’Karl Landsteiner Association
(SMZ-Ost, Department of Radiotherapy and Oncoloygneral Hospital Hietzing with Neurological
Department Rosenhugel (Department of Radiotherapy)

Abstract

Purpose: Treatment plan modalities and their benefits wargked by means of different Normal Tissue
Complication Probability (NTCP) models and varymgplished model parameter sets.

Material and methods: Treatment plans were set up for 10 lung canctems. Each patient was planned
using 3D-conformal photons, Intensity Modulated R#werapy (IMRT), passive scattered protons and
scanned protons (IMPT). The prescribed total doskveted to the PTV was 60 Gy and 60 CGE,
respectively (2 Gy/fraction) following ICRU 50 @iia. For plan ranking and NTCP calculation the
physical dose was converted into the normalizea thidse (NTD) using the linear quadratic model aith
o/p ratio of 3 Gy. NTCPs were calculated for the gt®ital and contralateral lung, both lungs, esophagu
heart and spinal cord. The evaluation was basdd/oran’s , Kallman-s, Kallman-k and Schultheiss mode
depending on the organ’s architecture. Two diffel@R'H reduction schemes proposed by Lyman and
Kutcher were used.

Results: For 10 ipsilateral lungs the calculated mean NTE$D) with different models and parameter sets
was 3.58% (£7.10%) for photons (range: 0-27.25%)1% (+£6.26%) for IMRT (range: 0-24.52%), 0.91%
(x2.23%) for protons (range: 0-10.81%) and 0.28%.9F%) for IMPT (range: 0-5.51%) using Lyman'’s
reduction scheme. In particular cases the differdmetween the two reductions was up to 24% for the
NTCP of the same plan. For the contralateral Iuhgadculated NTCP values remained below 0.29% hBot
lungs as one organ showed a similar plan rankirfgrahe ipsilateral lung. The highest NTCP for tther
OAR was mostly reached using 3D-conformal photantstae lowest by scanned protons.

Conclusions: NTCP values calculated with different models,usttbn schemes and parameter sets for the
same plan and organ can vary up to 39%. Plan rgri#tiowed scanned protons to be superior to other
modalities in terms of sparing normal tissue.
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13.3.2 Poster 2 Mammapatienten

OeGMP-AISCMP 2008 Abstract Form (Deadline March 21§ 2008)

Poster

Titel: Comparison of PDR Brachytherapy and External Beam Rdiation Therapy in
case of breast cancer

Autor(s): Teymournia L, Berger D?, Kauer-Dorner 3, Poljanc K, Seitz W?, Aiginger HZ, Kirisits C2

Institution(s):*TU Vienna - Atomic Institute of the Austrian Uniwities,’Department of Radiotherapy;,
Medical University of Vienna

Abstract

Purpose: Pulsed Dose Rate Brachytherapy (PDR) was compardgixternal Beam Radiation Therapy
(EBRT) in case of breast cancer. The benefits igteed out by evaluation of dosimetric parametand
calculating Normal Tissue Complication Probabi(iyTCP).

Material and methods: PDR plans were set up for 5 randomly chosendiefed breast cancer patients
delivering a total dose of 50.4 Gy to the targais@tate 0.8 Gy/h). For EBRT 5 left sided breastean
patients were planned using 3D-conformal tangepti®iton beams with a prescribed total dose of 50 Gy
(2 Gyl/fraction). For plan ranking and NTCP calcuatthe physical dose was first converted into the
biologically effective dose (BED) and then into th@rmalized total dose (NTD) using the linear qa&dr
model with ano/p ratio of 3 Gy. In PDR the relative effectiveneBE] was calculated for each dose bin of
the differential dose volume histogram to get tiieDB NTCPs were calculated for the ipsilateral lamgl

the heart as contoured on CT slices based on tmeabhyKutcher-Burman/Martel model. Dosimetric
parameters asg/(% of total volume exceeding a threshold dose) Jaukson’s £, (fraction of the organ
damaged) were also used to figure out the benefits.

Results: The comparison of calculated NTCPs in PDR and EBRowed no difference between these two
modalities. All values were below 0.01%. Thg.fderived from EBRT was always higher (mean value
8.95% vs. 1.21% for the lung). The mean V10 and ¥2the lung related to BED were 6.32% and 1.72%
for PDR vs. 11.72% and 9.59% for EBRT.

Conclusions. When using dosimetric parameters ag and f..., PDR was mostly superior to EBRT for
sparing normal tissues. NTCP calculation as a singkthod of modality ranking showed a lack of
information, especially when normal tissue was eggloto low radiation doses.
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13.3.3 1. eingereichte Publikation Lungenpatienten

eingereicht am 13. Oktober 2008 bei deitschrift der Mediznischen Physik

Optimization and evaluation of different radiation therapy

modalities in case of lung cancer using photons ammotons
Comparison of Normal Tissue Complication Probabiliy models

Teymournia Leild, Poljanc Karin, Kirisits Christiard, Schmidt Wernér Hiipfel Herbeft Freund Ruth
Aiginger Hannes

Vienna University of Technology-Atomic Institute tife Austrian Universities

2Medical University of Vienna (Department of Radiethpy)

3karl Landsteiner Institute (SMZ-Ost, DepartmenRaidiotherapy and Oncology)

“General Hospital Hietzing with Neurological Depaetth Rosenhiigel (Department of Radiotherapy)

Abstract

The recent highly conformal radiation treatment aliigs allow in most instances optimal dose coger

W)

to the tumor and a reduction of applied dose tomabrtissues. Charged particles, such as protons,

particularly enable better sparing of the OAR (At Risk) adjacent to the target volume.
In the context of this work different treatment rabitles for lung carcinoma were evaluated and ojztich

by means of dosimetric parameters and NTCP (Norfssue Complication Probability) and TGP
calculations (Tumor Control Probability). This inded 3D-Conformal Radiation Therapy (3D-CRT),

Intensity Modulated Radiation Therapy (IMRT), passscattered proton therapy and Intensity Modulated
Proton Therapy (IMPT, scanned protons). The NTQButation was based on different published models

and parameter sets.

NTCP values calculated with different models anchpweter sets varied up to 39% in single caseshf®
same treatment plan. Averaged plan ranking shohetdstanned protons were superior to other mogta
in terms of sparing normal tissue. This doesn’dnieehold for particular cases.

In general the superior treatment modality variesf patient to patient, particularly when IMRT, INH
and passive scattered protons were compared. Shésshowed that for single cases the IMRT conap
with passive scattered protons. On average scamudons resulted in the best normal tissue spawitiy
the highest PTV (planning target volume) coverage.

NTCP calculation and the subsequent plan rankingt i@ considered critically, because different nmde

parameter sets and reduction schemes result ereliff NTCP values for the same patient’s treatiplamt

Keywords: lung carcinoma, photon therapy, proton therapyCR models
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Optimierung und Evaluierung unterschiedlicher Bestahlungsmodalitdten mit Photonen und
Protonen fir das Lungenkarzinom
Vergleich der Modelle zur Berechnung der Normalgewieekomplikationsrate

Zusammenfassung

Die Bestrahlungsmodalitaten in der heute moderneahientherapie erlauben eine konforme und in wiele
Fallen eine optimale Anpassung der Felder auf demofF und eine Reduktion der applizierten Dosis|im
Normalgewebe. Vor allem geladene Teilchen, wie dhen, ermdglichen aufgrund ihrer physikalischen
Eigenschaften eine bessere Schonung der Risikoergasiche den Tumor umgeben.
Im Rahmen dieser Arbeit wurde versucht mit Hilfenvenedizinphysikalischen und dosimetrischen
Parametern und der NTCP- (Normalgewebekomplikataiay und TCP-Berechnung (Tumorkontrollrate)

eine Optimierung und Evaluierung unterschiedlichidrerapiemodalitaten fir das Lungenkarzinpm
durchzufiihren. Diese beinhaltete die 3D-konformet@tentherapie (3D-CRT), die intensitatsmoduligrte
Photonentherapie (IMRT), die passiv gestreute Rmttherapie und die intensitatsmodulierte
Protonentherapie (IMPT, gescannte Protonentheragi@) Berechnung der NTCP wurden verschiedgne
Modelle und Parameter herangezogen und deren Abwmgcfiir den gleichen Bestrahlungsplan bestimmt.

Diese Abweichung in der NTCP betrug in einzelnetieRdbis zu 39%. Im Mittel zeichneten sich die
gescannten Protonen durch die beste Schonung diéo&igane aus, jedoch muss dies fur den Einzelfall
nicht gelten.
Die Frage nach einer ausgezeichneten Therapiertétd&bnnte meist nur fur den individuellen Fall
beantwortet werden, vor allem wenn ein Vergleichseiven der IMRT, IMPT und den passiv gestreuten
Protonen gezogen wurde. Die Ergebnisse zeigtes, ligEiseinzelnen Patienten die Modalitaten IMRT und
passiv gestreute Protonen in Konkurrenz steherMittel zeichneten sich die gescannten Protonentmeis
als die bestschonende Modalitat mit der héchstesidaaslastung des PTVs (planning target volume) aus

Die NTCP Berechnung und das daraus folgende PlarkiR@a muss als kritisch betrachtet werden, |da
unterschiedliche Modelle, Parameter und Redukthes®en zu unterschiedlichen Ergebnissen fur [den
gleichen Bestrahlungsplan des Patienten fiihren.

Schliisselworter Lungenkarzinom, Photonentherapie, Protonenther&pi CP Modelle

1 Introduction

In spite of technical advances in conventionalotmdirapy with photons there is still the problem
of insufficient radiation-induced damage for manglignant tumors and sparing the Organs At
Risk (OAR). The use of higher doses in 3D-CRT (3@nformal Radiation Therapy) would
successfully treat less radiation-sensitive lurmgdrs implicating the disadvantage of exceeding
tolerance doses of normal tissue so that signifibaxicity may occur. In radiation therapy of
lung carcinoma the most dose-limiting aspects amiqularly radiation induced pneumonitis,
esophagitis, myelitis and pericarditis.

IMRT (Intensity Modulated Radiation Therapy) allolstter sparing of normal tissues in many
tumor sites [1]. Compared to conventional radiadpgrof lung carcinoma, many groups showed
a reduction in mean lung dose and other criticalcstires using intensity modulation [2, 3, 4].
Another dose-sparing approach is the use of passattered and scanned protons [5, 6, 7].

In IMPT (Intensity Modulated Proton Therapy) a mmotpencil beam is scanned magnetically
over the target volume, while both the energy dmadintensity of the beam are modulated. IMPT
can lead to significant improvements in proton &pgr Concerning the sparing of the OAR it is
in many cases superior to passive scattered pratwhMRT according to published data [8, 9].

For calculating the NTCP (Normal Tissue Complicatrobability) different models and DVH
(dose volume histogram) reduction schemes are ghddi in literature. In general the Lyman
model [10, 11] is one of the most used models. NT&lEulation is a feasible approach for plan
ranking and evaluating competing plans.

The purpose of this study was to rank treatment pladalities and to figure out their benefits by
means of different NTCP models in case of lungioaroa. The variation in calculated NTCP
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values depending on different published model patamsets and two different reduction
schemes were elaborated.

2 Material and methods

Treatment plans were performed for 10 patientsesnif from lung cancer. Each patient was
planned using 3D-CRT, IMRT, passive scattered m®tand IMPT. A total of 40 plans were
available for evaluation. The prescribed total ddskvered to the PTV (planning target volume)
was 60 Gy and 60 CGE, respectively, using the stahidactionation scheme of 2 Gy / fraction.

Each patient underwent computed tomography (CT3upine treatment position with a slice
thickness of 3 or 5 mm. The machine energies usece vt0 or 15 MeV for photons and
160 MeV, 250 MeV or 400 MeV for protons. 3D dosdcuakations were performed on the
treatment planning software XiO® (Version 4.33.GMS®, St. Louis, MO USA) with tissue
heterogeneity correction. All photon plans were gptusing the superposition algorithm to
account for the high lung tissue inhomogeneity. ®iQses a conjugate gradient optimization
algorithm (special type of gradient descent optatian algorithm) for IMRT and IMPT. For
accuracy all proton plans were calculated withgéecil beam algorithm.

The PTV was obtained by 1 cm 3D expansion from @18/ (clinical target volume). The
individual tumor movement caused by respiration eadliac motion and the subsequent PTV
margin for each patient was not taken into accotihe planning target volumes ranged from
1159 cm3 to 3340 cm3. Four patients suffered fraenacarcinoma of the lung, four from
squamous cell carcinoma and two from small celticama.

NTCP calculation was performed using the softwai@ark Lord” developed by Vitali
Moiseenko. For plan ranking and NTCP calculatioa fhysical dose was converted into the
normalized total dose (NTD) using the linear qudranodel [12, 13, 14] with an/p ratio of

3 Gy. NTCPs were calculated for the ipsilateragl@xcluding the PTV, contralateral lung, both
lungs excluding the PTV, esophagus, heart and lspora. The evaluation was based on the
Lyman model [10], Kéllman s model [15], Kéllman kodel [15] and Schultheiss model [16]
depending on the organ’s architecture (serial oalfg structure). Two different DVH reduction
schemes proposed by Lyman [17] and Kutcher [18pwisied. The models and parameter sets for
NTCP calculation of each organ are listed in tatlés 5.

Dosimetric parameters such ag {ppercent of the total organ volume exceeding esttwld dose),
EUD (effective uniform dose resulting from Lymarduetion), .y (effective volume resulting
from Kutcher reduction), min., max. and mean dagei® used for plan ranking and evaluation.

For the eight patients suffering from adenocarciaaand squamous cell carcinoma TCP model
parameter sets were available [31]: T&31.87 Gy andys=2.17 for adenocarcinoma and
TCDs=54.92 Gy andys=2.04 for squamous cell carcinoma (T4{zEdose that locally controls
50% of tumors;yse=slope of the dose response curve). TCP calculatias performed using
Okunieff's model [31] and an/p ratio of 10 Gy in the linear quadratic formulaget the NTD.
The tumor EUD (equivalent uniform dose) similarthe EUD proposed by Niemierko [32] was
calculated for all 10 patients to evaluate doseecaye assuming a Stalue (surviving fraction
after 2 Gy) of 0.5 and that clonogen density da#schange across the tumor volume.
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endpoint

model parameter set
Burman [19] TDg=24.5 Gy / n=0.87 / m=0.18
Lyman [10]
Martel [20] TDg=28 Gy / n=0.87 / m=0.18
Kéllman [15] TD5=24.5 Gy / s=0.0061y=2.1 pneumonitis
Ka'['TS"’]‘” s Gagliardi [21] TDs=30.1 Gy / 5=0.01y=0.97
Mah [22] TDs=26 Gy / $=0.0319=2
tab. 1: models and parameter sets for the lung assingle organ
abbreviations: TRy~=tolerance dose for 50% complication probabilitymagnitude of the volume effect,
m=steepness of the dose response function, sweekdriality,y=maximum normalized gradient
model parameter set endpoint
Moiseenko [23] TDs=21.9 Gy / n=0.8 / m=0.37
Marks [24] TDg=29.5 Gy / n=0.87 / m=0.18§
Lyman [10] Seppenwoolde [25] TDs=30.8 Gy / n=0.99 / m=0.37
Kwa [26] TDg=30.5 Gy / n=1/m=0.3 .
pneumonitis
De Jaeger [27] TDs=29.2 Gy / n=1/ m=0.45
Kallman [15] TDs=24.5 Gy / $=0.0061y=2.1
Kal[linsa]m s Seppenwoolde [25] TDs=34 Gy / s=0.06¥=0.9
Mah [22] TDs=26 Gy / $=0.0319=2
tab. 2: models and parameter sets for both lungs ame organ
abbreviations: Tiy=tolerance dose for 50% complication probabilitymagnitude of the volume effect,
m=steepness of the dose response function, sweekgriality,y=maximum normalized gradient
model parameter set endpoint
Lyman [10] Burman [19] TDs=68 Gy / n=0.06 / m=0.11
Ka'['g’]‘” S Kallman [15] TDs=68.2 Gy / 5=3.44=3
Kallman K clinical stricture / perforation
[15] Kallman [15] TDs=68.2 Gy / k=-0.47 4=3
Schultheiss [16] Burman [19] TDs=68 Gy /y=3.79
tab. 3: models and parameter sets for the esophagu

abbreviations: Tey=tolerance dose for 50% complication probabilitymagnitude of the volume effect,

m=steepness of the dose response function, sweekgriality, Kéllman s modef=maximum normalized gradient,
Kallman k model: k=magnitude of the volume effeédthultheiss mode}=k/4 with k=slope of the dose response curve

model parameter set endpoint
Burman [19] TDs=48 Gy / n=0.35/m=0.1
Lyman [10] . .
Martel [28] TDsy=50.6 Gy / n=0.636 / m=0.13 pericarditis
Kallman s Kallman [15] TD50=49.2 Gy / s=0.2y=3
[15] Gagliardi [29] TDs=52.4 Gy / s=1 1=1.28 cardiac mortality
tab. 4: models and parameter sets for the heart
abbreviations: TRy~=tolerance dose for 50% complication probabilitymagnitude of the volume effect,
m=steepness of the dose response function, sweekgriality,y=maximum normalized gradient
model parameter set endpoint
Lyman [10] Burman [19] TDs=66.5 Gy / n=0.05 / m=0.175
= myelitis
Ka'['g‘;"’]‘“ S Agren [30] TDs=57 Gy / s=1 4=6.7
tab. 5: models and parameter sets for the spinal cd

abbreviations: TRy=tolerance dose for 50% complication probabilitymagnitude of the volume effect,
m=steepness of the dose response function, sweekdriality,y=maximum normalized gradient
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3 Results
3.1 Results for the ipsilateral lung

The calculated maximum and mean NTCPs (xSD) for I@eipsilateral lungs with different
models, parameter sets and two different reductimemes are shown in table 6, dosimetric
parameters in figure 1. The averaged plan rankésglting from table 6 and figure 1 indicates
that scanned protons are superior to other moeliti terms of sparing the ipsilateral lung. The
highest NTCP and dosimetric values were on aveaapeved using 3D-CRT. Only in the low
dose region (W) 3D-CRT showed lower values compared to IMRT (fegl).

In most cases the Kallman s model with the Gaglipatameter set resulted in the highest
calculated NTCP, but only when using the Lyman o#ida scheme. Regarding the highest
difference between Lyman and Kutcher reductionltiesufrom the above mentioned model and
parameter set, the maximum value was 23.83% (ickdngiatient and treatment plan)! In this
study absolute NTCP values varied up to 39% foistirae patient, the same plan and organ using
different models, parameter sets and reductionnsebeCalculated values depended on the model
and parameter set chosen. Table 7 shows the minmar. calculated NTCP for each patient and
for the same treatment plan using different mogesameter sets and reduction schemes.

Figure 2 depicts the good correlation between tkanmNTD and calculated NTCP with two
different models and parameter sets. The Kallmamdel leads to a higher NTCP for a mean
NTD in the range of approximately 5 to 19 Gy. Iguiie 3 linear regression results in a good
correlation for by and V4, with the mean NTD, which implies good correlatibetween
calculated NTCP and)\or V3.

mean dosimetric parameters for the ipsilateral lung
(all patients)

40 +
35 4
30
25
20 A
15 -

10 4
5 -
o

mean EUD V10 V20 V30 V40 V50 V60
NTD [Gy]l [%] [%] [%] [%] [%] [%]
[Gy]

0O3D-CRT ®IMRT Oproton =IMPT

fig. 1: mean dosimetric values for the ipsilateralung
NTD=normalized total dose, EUD=effective unifornsep
Vn=percent of the lung volume exceeding a threshokkd

max. und mean NTCP for all patients[%)]
3D-CRT IMRT proton IMPT

NTCP NTCP NTCP NTCP NTCP NTCP NTCP NTCP
Lyman | Kutcher | Lyman | Kutcher | Lyman | Kutcher | Lyman | Kutcher

maximum | 27.25 38.73 24.52 36.27] 10.8. 8.74 5.5 1.6
mean 3.58 3.13 2.71 2.23 0.91 0.61] 0.2 0.0
SD 7.10 8.06 6.26 6.93 2.23 1.85] 0.97 0.2

tab. 6: max. and mean NTCP [%)] for all patients ancthe ipsilateral lung
calculated with different models and parameter sets
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3D-CRT IMRT proton IMPT
patent 0| NTCP 0 | [t |G L | Kutcher| Lyman | Kuher| Lymn | Ktcher
- min. NTCP 0 0 0 0 0 0 0 0
max.NTCP | 338 | 037] 301 o028 114 o0 0.57 0
400 min. NTCP 0 0 0 0 0 0 0 0
max. NTCP | 446 | o081] 380 047 237 o1 0.5p 0
min. NTCP | 10.95 0 9.71 0 0.86 0 0 0
e max.NTCP | 27.25| 3873 245§ 362§ 1041 875 409 05
min. NTCP 0 0 0 0 0 0 0 0
700 max. NTCP | 0.03 0 0.04 0 0.02 0 0.07 0
— min. NTCP 0 0 0 0 o] o 0 0
max.NTcP | 188 | 009]| 069] 001 o1 0 0.0 0
- min. NTCP 0 0 0 0 0 0 0 0
max. NTCP | 0.59 0 259 o018 120 o0 0.24 0
— min. NTCP 04 0 0 0 0 0 [ 0
max.NTCP | 936 | 7.03[ 455] 110 35 03 128 od3
LLO min. NTCP 36 0 0.83 0 071 0 0.01]
max. NTCP | 15.84] 21.08] 10.7 98] 1042 765 541 15
na min. NTCP 0 0 0 0 0 0 0 0
max.NTcP | 118 | 002| 112 o003 0. 0 0.0 0
L2 min. NTCP 0 0 0 0 0 0 0 0
max.NTCP | 187 | 009]| 192 010 o8 0.0 0.2p 0

tab. 7: calculated min. und max. NTCP for each paént and the ipsilateral lung
with different models and parameter sets
NTCP Lyman=Lyman reduction, NTCP Kutcher=Kutcheduetion

mean NTD vs. NTCP
ipsilateral lung

35 -
N 4
30 Kéllman s model, 4
Lyman reduction,
N 25 - Gagliardi parameter/l
T ;-
20 - L
: /
o =0 !
% 10 - ="/ Lyman model,
o " Kutcher reduction,
51 iy 4 Burman parameter
g 7
0 +mE il en®” . )
0 5 10 15 20 25

mean NTD [Gy]

fig. 2: mean NTD vs. calculated NTCP using the Kathan s model/Lyman reduction/Gagliardi parameter
and Lyman model/Kutcher reduction/Burman parameter for all patients and the ipsilateral lung

mean NTD vs. Y,
ipsilateral lung

80
60
%
40
20
0
0 5 10 15 20 25
mean NTD [Gy]
. V10 o V20 A V30
x V40 x V50 o V60

fig. 3: mean NTD vs. percent of lung volume exceedj a threshold dose
for all patients and the ipsilateral lung
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3.2 Results for the contralateral lung

The maximum calculated NTCP was 0.29% among atigpénd patients. Plan ranking was based
on dosimetric parameters, which showed a low dgpesire by photons and nearly no exposure
by protons.

3.3 Results for both lungs as one organ

Regarding all models and parameters, which werd t@eNTCP calculations, scanned protons
were again on average superior to other modaliiesthe Lyman model the highest calculated
NTCP mostly resulted from parameter sets publidhetMoiseenko or De Jaeger and the lowest
NTCP from Mark's parameter set shown in table 2.

Concerning the Kallman s model, the Seppenwooldanpeter resulted in the highest NTCP, but
only when using the Lyman reduction! NTCP valuegiveéel from the s model and the
Seppenwoolde parameter were still lower comparedhloes calculated with the Lyman model.
Dosimetric parameters showed that scanned protmsdted again in the lowest values and the
best sparing of normal tissue, followed by passiattered protons, IMRT and finally 3D-CRT.
According to figure 3 the mean NTD is a suitableapzeter to estimate NTCP depending on the
model and parameter set chosen. A similar coroglatias found for the paired lung. The figures
4 and 5 show the relation between the mean NTDvapdith calculated NTCP.

mean NTD vs. NTCP
both lungs
16 1 1

14

12 4

0 ——&—&m&—&%ﬁlﬁiﬁ—ﬁ;:;;m—x—x—x—.—xi—.

0 2 4 6 8 10 12
mean NTD [GY

fig. 4: mean NTD vs. calculated NTCP with differentmodels, reduction schemes
and parameter sets for both lungs as one organ
1=Lyman model, Kutcher reduction and Moiseenko peter;
2=Lyman model, Lyman reduction and Moiseenko patam
3=Kallman s model, Lyman reduction and Seppenwepktameter,
4=Kallman s model, Kutcher reduction and Seppendeparameter
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V0Vs. NTCP

both lungs
16 1
Lyman model, o
14 A Kutcher reduction, o
Moiseenko parameter .~
12 4 V4
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T 10 4
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C g | o
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% o rH:' Lyman reduction,
4 A cﬁﬂa Seppenwoolde parameter
A 3
R T I
0 | BB wmoocalos” P O
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fig. 5: Vo (percent of organ volume exceeding 20 Gy) vs. calated NTCP
for both lungs as one organ

3.4 Results for the heart

Due to the very low NTCP results calculated withestmodels and parameter sets for the heart,
the focus was placed on the Kallman s model an&Gtgiardi parameter set (reduction n=0.636)
with cardiac mortality as endpoint.

Table 8 shows the mean and maximum NTCP for alep&t The averaged plan ranking was
equal to the results derived from the lung NTCHuwatéon. The maximum calculated NTCP was
in 2 cases higher for the IMRT plan compared to3DeCRT plan.

mean NTCP [%] max. NTCP [%]

Lyman Kutcher Lyman Kutcher
reduction | reduction | reduction | reduction

3D-CRT 0.00 4.25 0.01 11.39
IMRT 0.00 3.69 0.03 13.78
proton 0.00 1.15 0 4.96
IMPT 0.00 0.76 0 4.26

tab. 8: mean and max. NTCP of the heart calculatedith Kéllman s model
and Gagliardi parameter (averaged values for all péents, reduction n=0.636)

3.5 Results for the spinal cord

All calculated NTCPs for all patients and plansave0.14%. The focus was placed on dosimetric
parameters which are listed below in table 9. Timalrer of cases with the highest maximum und
mean dose to the spinal cord are shown in tablelil@eneral both proton modalities were
superior to photon plans in case of sparing theadgiord.

mean values for all patients
physical dose [Gy] NTD [Gy] reduction parameter
max. mean max. mean Vet EUD [Gy]
3D-CRT 31.89 3.78 27.51 2.75 0.0039 18.85
IMRT 24.48 4.14 19.85 2.99 0.0065 14.4(Q
proton 19.65 1.73 15.77 1.22 0.0014 10.70
IMPT 9.22 0.43 7.18 0.29 0.0009| 4.93

tab. 9: mean dosimetric values of the spinal cordf all patients
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max. dose| mean dose
3D-CRT 7 4
IMRT 3 6
proton 0 0
IMPT 0 0

tab. 10: number of cases among 10 patients with
the max. and mean physical dose to the spinal cord

3.6 Results for the esophagus

The highest NTCP was always achieved by the Kallsnarodel and parameter using the Kutcher
reduction scheme. This set resulted in the bigdiffgrence between the two reduction schemes.
NTCP calculated with the Lyman model resulted iitegthe same NTCP and plan ranking as
derived from the Schultheiss model. Table 11 shdves number of cases with the highest

maximum and mean dose among all competing plangdoh patient. In four cases the IMPT

plans resulted in the highest max. dose to thehegmys. The mean dose is higher for photon
plans. Figures 6 and 7 demonstrate that the c&cuMTCP is rather correlated to the maximum
NTD than to the mean NTD for the esophagus. Thesaensequence of the organ’s seriality.

max. NTD vs. NTCP (Kutcher reduction)
esophagus

45 50 55 60 65 70

max. NTD [Gy]

o Lyman/Kutcher  BKallman s/Kutcher

aKallman k/Kutcher x Schultheiss/Kutcher

fig. 6: relation between max. NTD and calculated NTP for the esophagus

mean NTD vs. NTCP (Kutcher reduction)
esophagus

mean NTD [Gy]

o Lyman/Kutcher  BKallman s/Kutcher

4 Kalliman k/Kutcher x Schultheiss/Kutcher

fig. 7: relation between mean NTD and calculated NTP for the esophagus
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max. dose| mean dos¢
3D-CRT 2 5
IMRT 4 5
proton 0 0
IMPT 4 0

tab. 11: number of cases among 10 patients with
the max. and mean physical dose to the esophagus

3.7 TCP calculation and dose coverage

TCP was calculated for eight patients, four suffgrifrom adenocarcinoma and four from
squamous cell carcinoma. Tables 13 and 14 shovawbeged minimum, maximum and mean
calculated TCP for each plan. In general 3D-con&drpihoton plans resulted in the lowest TCP
and tumor EUD in contrast to the other three mddali The averaged EUD for 3D-CRT was
55.69 Gy vs. 57.03 Gy for IMRT, 60.20 CGE for passscattered protons and 60.17 CGE for
IMPT. An insufficient dose coverage of PTV and CWas mostly characteristic for 3D-
conformal photon plans. Figure 8 shows the peroérthe prescribed PTV dose vs. averaged
PTV volumes. IMPT resulted in the best and 3D-CRTthe worst dose coverage. IMRT
competed with passive scattered protons.

TCP adenocarcinoma [%)]
min. max. mean
3D-CRT 64.55 78.46 74.13
IMRT 69.56 82.56 77.55
proton 77.48 81.99 80.06
IMPT 79.43 81.82 80.43

tab. 12: averaged TCP of adenocarcinoma (4 patients

TCP squamous cell carcinoma [%0]
min. max. mean
3D-CRT 66.38 69.86 67.63
IMRT 69.82 71.99 71.01
proton 67.79 69.63 68.65
IMPT 67.36 71.60 69.54

tab. 13: averaged TCP of squamous cell carcinoma (#htients)

percent of prescribed PTV dose vs. averaged PTV volume
of all patients
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percent of precribed dose

---0--- 3D-CRT — @ — IMRT
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fig. 8: percent of prescribed PTV dose (60 Gy or CE) vs. averaged PTV volume
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4 Discussion

Concerning sparing normal tissue, the averaged making showed scanned protons to be
superior to passive scattered protons followedrgnisity modulated photons and finally 3D-
conformal photons. This could be found both in glted relative NTCP values and dosimetric
parameters. This result can only be realized itttineor motion caused by respiration and cardiac
motion is taken into account. Respiration movenmays an essential role especially in IMPT
and its ability of precise dose deposition inside target [33]. Some useful approaches to keep
breathing under control during radiotherapy areay existing in 3D-CRT [34, 35].

Regarding the mean values of the ipsilateral [T showed a low reduction fory, V3o and
V40 about 0.94%, 1.57% and 1.77% compared to 3D-CRTthé study of Murshed [2] the
volume V4 of the total lung and the mean lung dose were 38#19 Gy for 3D-CRT vs. 25%
and 17 Gy for IMRT (median values). In our study feand a lower reduction of )/ and the
mean dose to the total lung in IMRT vs. 3D-CRT:76% and 8.56 Gy for IMRT and 13.57%
and 9.03 Gy for 3D-CRT. It must be mentioned thatontrast to 3D-CRT, IMRT resulted in a
high dose coverage of PTV comparable to passivtesed protons (figure 8).

The percent of the organ volume exceeding a thtestase, \(-V 5o, resulting from proton plans
showed a substantial reduction vs. values derivet the photon plans. In the study of Chang
[36] passive scattered protons showed a decreate imean total lung dose compared to 3D-
CRT (about 4.1 Gy) and IMRT (about 2.6 Gy). We fdusimilar results (a reduction about
2.81 Gy compared to 3D-CRT and about 2.61 Gy coatpty IMRT), whereas scanned protons
were superior to passive scattered protons. Evea dgcalation using protons resulted in Chang's
study in a higher sparing of normal tissue (inahgdiung, heart, esophagus and spinal cord). Lee
showed that a dose escalation in proton therapytdiehd to an increased risk of complication
compared to photon therapy [37]. Proton therapyelor combined photon-proton-therapy in
case of lung carcinoma resulted in auspicious simyirates and increased tumor control in the
studies of Bush [38, 39] and Nihei [40].

In a treatment plan study of Weber [41] IMPT plahewed a noticeable reduction of the mean
dose to the heart and the lung compared to IMR@ase of paraspinal sarcomas. Other studies
resulted in similar outcomes and pointed out theaathge of scanned protons especially in cases
of head-and-neck and soft tissue tumors [7, 808.study showed in four cases the highest max.
dose to the esophagus resulting from IMPT. Thithésconsequence of the best dose coverage
achieved with scanned proton plans. For these gatients the esophagus was part of the PTV.
Comparing different photon treatment modalitieshwiPT, Muzik [33] supposed that mainly
normal tissues with parallel structure benefit fribiiPT.

In this study NTCP calculations showed that absol#lues can vary up to 39% for the same
patient, the same plan and organ using differerdatsp parameter sets and reduction schemes.
The question is: Which model should be used fon péwaluation and ranking? It seems
reasonable to use the set (model, parameter andti@d scheme) which leads to the highest
calculated NTCP. This is only valid for a certaiwsd range (e.g. figure 2). It must be mentioned
that NTCP models and their parameter sets wereapiimderived from conformal photon
therapy. Their validity for other treatment modabt such as IMRT with different dose
distribution [42] and especially for charged pdetichasn’t been proven yet. The relative NTCP
results are only a suitable approach for rankingamhpeting plans. The lack of knowledge about
the organ’s structure (more serial or parallel)outbthe tolerance doses of an organ and its
radiation sensibility is reflected in the NTCP cadtion. This is one of the reasons, which leads
to the high difference between calculated valuasgudifferent models and parameter sets for the
same treatment plan.

Among other prognostic factors the calculated NTUSIg the Lyman model was significantly
correlated with the incidence of pneumonitis in #tedies of Hernando [43] and Yorke [44].
Hernando used the parameter set of Kwa and Yoisetpublished by Burman. Tsougos found
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also a good correlation of the calculated NTCP eslfLyman model and Seppenwoolde
parameter) with the clinical outcomes [45]. Otheygmostic factors such asM46, 47] and the
mean lung dose [43, 44, 48] are reported to bafggntly correlated with the rate of radiation
induced pneumonitis. This relation was shown fa 19 lung cancer patients of this study in
figure 3 (no statistical analysis).

TCP and EUD calculation showed a minor differenetveen the modalities IMRT, IMPT and
passive scattered protons. In most cases 3D-CR pksulted in the worst dose coverage and
the highest dose to normal tissues.
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Abstract

Purpose: Pulsed dose rate brachytherapy (PDR) was comparexternal beam radiation
therapy (EBRT) in case of breast cancer. The benefre figured out by evaluation of
dosimetric parameters and calculating normal tissumplication probability (NTCP).
Material and methods: PDR plans were set up for 5 randomly chosen id&dsbreast
cancer patients delivering a total dose of 50.4t&Gyhe target (doserate 0.8 Gy/h). For
EBRT 5 left sided breast cancer patients were gdnumsing 3D-conformal tangential
photon beams with a prescribed total dose of 5qQZ@y/fraction) to the total breast
volume. For plan ranking and NTCP calculation thggical dose was first converted into
the biologically effective dose (BED) and then itite normalized total dose (NTD) using
the linear quadratic model with arip ratio of 3 Gy. In PDR the relative effectiveness
(RE) was calculated for each dose bin of the difiéinl dose volume histogram to get the
BED. NTCPs were calculated for the ipsilateral luargl the heart as contoured on CT
slices based on the Lyman model and Kutcher resluctheme. Dosimetric parameters
as Vi, (percentage of the total volume exceeding a tlmdstlose) and Jackson’s,f
(fraction of the organ damaged) were also usejtod out the benefits.

Results: The comparison of calculated NTCPs in PDR and EBRowed no difference
between these two modalities. All values were bedadl%. The £, derived from EBRT
was always higher (mean value 8.95% vs. 1.21%Herdng). The mean (f and 5, of
the lung related to BED were 6.32% and 1.72% foRPB. 11.72% and 9.59% for
EBRT.

Conclusions: When using dosimetric parameters ag &hd f,, PDR was mostly
superior to EBRT in respect of sparing normal #ssuNTCP calculation as a single
method of modality ranking showed a lack of infotima, especially when normal tissue
was exposed to low radiation doses.

1. Introduction

A feasible approach to rank competing treatmentspia radiation therapy is the calculation of
normal tissue complication probability (NTCP). Tiewaluation of different external beam

radiation modalities and treatment techniques tisnobased on NTCP calculation using different
published models and parameter sets (Oetzel e938,1Ragazzi et al 1999, Moiseenko et al
2003, Cheung et al 2004, Johansson et al 2004).

In addition to external beam radiation therapy (EBRaccelerated partial breast irradiation
(APBI) has become an auspicious method to tre@ngatsuffering from breast cancer (Das et al
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2004, Polgar et al 2004, Wazer et al 2006). Brdwrgpy techniques treat smaller volumes
compared to the standard whole breast irradiatfafg@r et al 2002, 2004).

In this study accelerated partial breast irradratigth pulsed dose rate (PDR) brachytherapy was
compared to whole breast external beam radiatienafly. The benefits were worked out by

evaluation of dosimetric parameters and calculatioignal tissue complication probability.

The main questions were:

1. Which modality results in a higher sparing ofmal tissues, as the ipsilateral lung and the
heart?

2. Does NTCP calculation allow such a ranking isecaf breast cancer?

2. Material and methods

PDR plans of 5 randomly chosen left sided breasteapatients delivering a total dose of 50.4
Gy to the target (doserate 0.8 Gy/h) were provitdgdthe Medical University of Vienna,
Department of Radiotherapy. In APBI with PDR theatment planning system (TPS) PLATO
(Version 14.3, Nucletron B.V., Veenendaal, The Mdtnds) was used. For EBRT 5 left sided
breast cancer patients were planned on the TPWe@ion 4.33.02, CMS, St. Louis, MO USA)
using 3D-conformal tangential photon beams with rasgribed total dose of 50 Gy (2
Gylfraction) to the total breast volume. All 10 mdawere set up for patients after breast
conserving surgery.

For plan ranking and NTCP calculation the phystizde was first converted into the biologically
effective dose (BED) and then into the normalizetltdose (NTD) using the linear quadratic
model with ana/f ratio of 3 Gy (Barendsen 1982, Maciejewski et @8d, Fowler 1989, Van
Dyk et al 1989).

d
=nd (1+-7+—)

Ol/ﬁ

The total physical dose D is given by the numbdraiftions n and applied dose d per fraction. In
PDR the relative effectiveness (RE) was calculatgdg Dale’s formula for each dose bin of the
differential dose volume histogram to get the BEIIg 1985, Dale and Jones 1998).

BED = NRT |1+ —21 (1 —NY_SY2>
u (a/’g) NuT
NK — K — NK2Z + ZNgN+1
- (1-KZ)?
Z =exp (—uT)
Y =1-2Z
= exp (—px)

In(2)
H =

K

Ty’

where N=number of pulses, R=dose rate, T=duratia@ach pulse and;p=halftime for repair of
sublethal damage. The value qf,;was assumed to be 1.5 h.

175



NTCPs were calculated for the ipsilateral lung #relheart as contoured on CT slices based on
the Lyman model and the Kutcher reduction schenhe. Aeart volume included the muscular
parts and the coronary vessels. The empirical Lymadel represents the NTCP for uniform
organ irradiation by an error function of dose amdume using the power law relationship
(Lyman 1985).

t
NTCP = — f <_u2> d
= — ex —_— u
21 g P12

D —TDso(v)
T m - TD5 (V)
V
v = —
Vref

TD5o(1) = TDso(v) - v"

TDso gives the tolerance dose for the whole organ imtamh with 50% complication, m
represents the steepness of the dose respons®ingt; the reference volume, V the irradiated
organ volume and n defines the magnitude of theurwel effect. To account for dose
inhomogeneities the effective volume method progdseKutcher and Burman (1989) was used.
This reduction scheme makes use of the differedtiae volume histogram;fg). The effective
volume is the volume irradiated uniformly to the ximum dose R.x of the dose volume
histogram, that would give the same probabilitycofplication as that, which results from the
non-uniform dose distribution (Kutcher and Burm&89).

1

d; \n
Veir = Zvi : (D )
- max

1

The volume effect is described by n, such as usdatié Lyman model. NTCP calculation was
based on 2 different model parameter sets publislyeBurman et al (1991) and Martel et al
(1998). Following parameter sets were used for hbart: TR=48 Gy, n=0.35 and m=0.1
(Burman) and Tg=50.6 Gy, n=0.636 and m=0.13 (Martel) with peridtisdas endpoint. For
radiation pneumonitis Burman proposed f24.5 Gy, n=0.87 and m=0.18. Dosimetric
parameters as/(percentage of the total organ volume exceedititgeshold dose) (Graham et
al 1999) andn (fraction of the organ damaged) proposed by Jacksa Kutcher (1993) were
also used to work out the benefits for PDR and EBRfe fraction of the organ damaged is
calculated from the differential dose volume hiséog (d,v;) expressed in terms of biologically
equivalent doses.

fiam = Zvi . p(dy)

1

dy/2\"
1+(di)

p(d;) =

p(d) describes the probability of damaging a subuiné given biologically equivalent dose and
can be expressed by a logistic function (Jacksah £995). d. is the dose at which 50% of the
subunits are damaged and k determines the slopenpter of the dose response functiop d
was assumed to be 48 Gy for the heart and 24.9GHé lung.
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3. Results

The comparison of calculated NTCPs in PDR and EBRIwed no difference between these two
modalities. All values were below 0.01%. To workt dbe benefits the focus was placed on
dosimetric parameters. The averaged mean and maxihases (physical dose, BED and NTD)
among all patients are shown in figures 1 to 4tierheart and the lung in PDR and EBRT.

The figures demonstrate that PDR was superior tRERspecially in case of sparing the lung.
In case of the heart the averaged mean doses vgirer in PDR compared to EBRT, however
the difference was negligible. The fraction of thgan damaged derived from EBRT was always
higher than the values resulted from PDR, whicshswn in table 1 for each patient.

Gy
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Figure 1. Averaged max. doses to the heart in EBRT

and PDR (phys. dose=physical dose,
BED=biologically equivalent dose, NTD=normalized
total dose).
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Figure 3. Averaged max. doses to the lung in EBRT
and PDR (phys. dose=physical dose,
BED=biologically equivalent dose, NTD=normalized
total dose).
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Figure 2. Averaged mean doses to the heart in EBRT
and PDR (phys. dose=physical dose,
BED=biologically equivalent dose, NTD=normalized

total dose).
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Figure 4. Averaged mean doses to the lung in EBRT
and PDR (phys. dose=physical dose,
BED=biologically equivalent dose, NTD=normalized
total dose).
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Table 1.Fraction of the organ volume damageg.fffor the lung and the heart resulting from PDR

and EBRT.
patient ID lung heart
PDR f4am [%0]
A 0.05 0
B 0.32 0
C 1.74 0
D 0.44 0
E 3.49 0
mean fam 1.21 0
EBRT fgam [%0]
F 8.39 3.17
G 6.03 0.03
H 5.18 0
| 14.40 0.13
10.76 2.29
mean fam 8.95 1.12

The percent of the total organ volume exceedingttiheshold doses form 10 to 90 Gy showed
that external beam radiation therapy resulted Imgher dose exposure both to the lung and the
heart. The mean values ofVto Vsq are demonstrated in figure 5 for EBRT and PDR.
Concerning the pair of values NTE and \.x resulting from the Kutcher reduction scheme
(Burman parameter), the heart showed on averaggharhNTD,.x in EBRT but with a lower
corresponding W compared to PDR (44.85 Gy and 0.76% vs. 8.40 Gl 266%). In EBRT
7.22% of the lung volume was irradiated to 53.33(8yeraged value among all 5 patients). For
the patients treated with PDR both the dose anaghvelwere lower, which is shown in figure 6.
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12 -
mV10
10 - ov20
ov30
8 -4
mV40
%
) V50

phys. 4056 BE‘D NT{D sptigs

lung PDR lung EBRT ‘ heart PDR ‘ heart EBRT

Figure 5. Averaged lung and heart volumes [%] exceeding1®0tGy in PDR and EBRT.
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Figure 6. Averaged pairs of values (NTR,Ver) in PDR and EBRT for the lung and the heart (NIBmax.
normalized total dose, ¢=effective volume).

4., Discussion

In this study the benefits and the difference endbse distribution between APBI using PDR and
EBRT could not be worked out by means of NTCP. Figw and 8 show the dependence gf V
on the calculated NTCP value for different maximnonmalized total doses to the heart and the
lung based on the Lyman model. Both organs atrepkesent a threshold type behavior, which
means, that for a given dose, the complication gdodity does not vary with the partial volume
until a certain part of the volume is irradiatedteh exceeding this threshold the probability rises
rapidly depending on the dose. Among all 10 pasiéie maximum effective volume for the lung
was 11% (i.e. ¥=0.11) with a NTQ,« equal to 56 Gy. For the heart it was 3% using Burs
parameter and 11% using Martel's parameter witi BNy equal to 12 Gy. According to figures
7 and 8 both normal tissues did not exceed thedstiolds in this study. The NTCP calculation as
a single method of modality ranking showed a lakckformation, especially when normal tissue
was exposed to low radiation doses. In the treatmplem study of Bovi et al (2007) comparing
three accelerated partial breast irradiation tepes (3D-conformal radiation therapy vs.
brachytherapy) all NTCP values for normal breasgue and for the lung were low for all three
methods. Similar to our study higher doses to nbtissues in EBRT compared to brachytherapy
did not translate into significantly higher caldeld NTCP values. The evaluation was based on
the concept of equivalent uniform dose (EUD).

It must be mentioned that NTCP models and theiampater sets were primarily derived from
conformal photon therapy. Their validity for othieeatment modalities such as brachytherapy
hasn't been proven yet (Moiseenko 2008).

Among other prognostic factors the calculated NT@®ived from the Lyman model was
significantly correlated with the incidence of pnenitis in the studies of Hernando et al (2001)
and Yorke et al (2002). Tsougos et al (2007) foafsb a good correlation of the calculated
NTCP values with the clinical outcomes. The merdtbstudies were based on conformal photon
therapy. Important factors, which put the use olO¥Tmodels for brachytherapy in question, are
completely different dose distributions and higrselgradients in brachytherapy compared to
conformal photon therapy. In the study of Dale Eale(2000) the Lyman-Kutcher model was
applied to calculate NTCP values for a combinedh liigse rate (HDR) brachytherapy and EBRT
treatment in case of uterine cervix cancer. Theutated NTCPs were compared with clinical
complication frequencies. The Lyman model usedat study provided a reasonable NTCP for
the rectum, whereas the calculated complicatiorbaisdity for the bladder was too high
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compared to the clinical complication frequencyldDalso pointed out that it is still an open
qguestion whether the NTCP models need modificatitve$ore incorporating extremely

heterogeneous dose distributions such as thosaamytherapy.
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Figure 7. Effective volume vs. calculated NTCP for the lung.
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Figure 8. Effective volume vs. calculated NTCP for the heart
using Burman’s and Martel's parameter set.

To draw a comparison between APBI with PDR and EBR@ to perform a first evaluation

NTCP values were calculated in this study. For liyterapy plans the relative effectiveness and
the BED were assessed for each physical dose bittireg from the differential dose volume
histogram. Due to the high dose gradients arouedstiurces in brachytherapy any BED or
relative effectiveness value is valid only at th@np at which it is calculated (Dale RG. et al
2000). After determining the biologically effectigmse volume histogram in brachytherapy the
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uncertainty of NTCP calculation consists mainlyhie validity of tolerance doses and DVH (dose
volume histogram) reduction schemes derived fronfaronal photon therapy.

With regard to figures 1, 3 and 4 PDR was suped@&BRT in case of sparing normal tissues. In
figure 2 the mean doses to the heart are lowextereal beam radiation therapy, however the
difference between these two modalities is nedkgi®ne reason could be the mostly higher
heart volumes contoured on CT slices of randombseh patients in EBRT compared to those in
PDR (mean value: 562.02 cm3 vs. 451.48 cm3). Heweeassume that APBI using PDR could
probably result in a better sparing of the head study with more patients, particularly because
the dosimetric parameters, such ag aind V4, shown in table 1 and figure 5, point out the
benefits of this modality in case of limiting these to the heart. Figure 5 shows the volumes (%)
exceeding the threshold doses 10 to 50 Gy. TheuB&/H parameters has been proposed as a
sophisticated method to report the dose to organskain brachytherapy (Berger et al 2008).
According to figure 6 PDR showed a higher meardieteed effective volume (2.56%) compared
to EBRT (0.76%), however this volume corresponde@ tower NTDQ.x in PDR (8.40 Gy vs.
44.85 Gy). Based on the pairs of values (N{¥x), the question arises, if the heart more
tolerates a small irradiated volume to a high doseice versa. EBRT definitely resulted in a
lower sparing of normal lung tissue, which was asemuence of the tangential photon fields
irradiating higher volumes in contrast to PDR.

5. Conclusions

NTCP calculation as a single method of modalitykinag showed a lack of information,
especially when normal tissue was exposed to laiatian doses. It must be taken into account
that the validity of NTCP models, model parametds and DVH reduction schemes hasn't been
proven yet for brachytherapy.

When using dosimetric parameters asand f.., APBI with PDR was mostly superior to EBRT
in respect of sparing normal tissues.

Acknowledgments

The first author thanks the Austrian Academy ofeices for the DOC-fForte fellowship and for
sponsoring this work. Special thanks to Vitali Mmsako (Adjunct Professor, Medical Physics,
University of Columbia, BC Cancer Agency) for thelgful discussions and the valuable
comments.

References

Barendsen G W 1982 Dose, fractionation, dose ratkeismeffect relationships for normal tissue resasint. J.
Radiat. Oncol. Biol. Phys. 8 1981-97

Berger D, Kauer-Dorner D, Seitz W, Pétter R and Kgi€C 2008 Concepts for critical organ dosimetry linee-
dimensional imaged-based breast brachythelBapghytherapy 7 320-6

Bovi J, Qi X S, White J and Li X A 2007 Comparison thfee accelerated partial breast irradiation tephes:
treatment effectiveness based upon biological msdrilioth. Oncol. 84 226-32

Burman C, Kutcher G J, Emami B and Goitein M 1991irgjtbf normal tissue tolerance data to an anafytction
Int. J. Radiat. Oncol. Biol. Phys. 21 123-35

Cheung R, Tucker S L, Ye J S, Dong L, Liu H, Huang®han R and Kuban D 2004 Characterization of rectal
normal tissue complication probability after hidbse external beam radiotherapy for prostate camted.
Radiat. Oncol. Biol. Phys. 58 1513-9

Dale E, Hellebust T P, Skjonsberg A, Hogberg T @gkn D R 2000 Modeling normal tissue complicaioobability
from repetitive computed tomography scans duriagtfonated high-dose-rate brachytherapy and exttdr@am
radiotherapy of the uterine cenint. J. Radiat. Oncol. Biol. Phys. 47 963-71

Dale R G 1985 The application of the linear-quadrdtise-effect equation to fractionated and pragchcadiotherapy
Br. J. Radiol. 58 515-28

Dale R G and Jones B 1998 The clinical radiobiologgrachytherapybr. J. Radiol. 71 465-83

Dale R G, Coles | P and Jones B 2000 Regarding GiapMassullo, IJROBP 1999;45:1355-135&. J. Radiat.
Oncol. Biol. Phys. 48 304-5

181



Das R K, Patel R, Shah H, Odau H and Kuske R R 200&€Bbased high-dose-rate breast brachytherapy implant
treatment planning and quality assuramteJ. Radiat. Oncol. Biol. Phys. 59 1224-8

Fowler J F 1989 The linear-quadratic formula armappess in fractionated radiotherapy: a revigwJ. Radiol. 62 679-
94

Graham M V, Purdy J A, Emami B, Harms W, Bosch W, Keit M A and Perez C A 1999 Clinical dose-volume
histogram analysis for pneumonitis after 3D treattmfor non-small cell lung cancer (NSCLGjt. J. Radiat.
Oncoal. Biol. Phys. 45 323-9

Hernando M L et al 2001 Radiation-induced pulmonexycity: a dose-volume histogram analysis in 2afignts with
lung canceint. J. Radiat. Oncol. Biol. Phys. 51 650-9

Jackson A and Kutcher G J. 1993 Probability of addn-induced complications for normal tissues wiidrallel
architecture subject to non-uniform irradiatim. Assoc. Phys. Med. 20 613-25

Jackson A, Ten Haken R K, Robertson J M, Kessler Mutcher G J and Lawrence T S 1995 Analysis oficdih
complication data for radiation hepatitis usingaaallel architecture modéht. J. Radiat. Oncol. Biol. Phys. 31
883-91

Johansson J, Blomquist E, Montelius A, Isacsson t @limelius B 2004 Potential outcomes of modalitzsl
techniques in radiotherapy for patients with hyemyngeal carcinomBadioth. Oncol. 72 129-138

Kutcher G J and Burman C 1989 Calculation of compticaprobability factors for non-uniform normal gise
irradiation: the effective volume methdnat. J. Radiat. Oncol. Biol. Phys. 16 1623-30

Lyman J T 1985 Complication probability assessethfdmse-volume histograni&adiat. Res. 104 S13-9

Maciejewski B, Taylor J M and Withers H R 1986 Algdieta value and the importance of size of doserpetidn for
late complications in the supraglottic laryRadioth. Oncol. 7 323-6

Martel M K, Sahijdak W M, Ten Haken R K, Kessler Mand Turrisi A T 1998 Fraction size and dose patarse
related to the incidence of pericardial effusitmtsJ. Radiat. Oncol. Biol. Phys. 40 155-61

Moiseenko V 2008 personal communication

Moiseenko V, Craig T, Bezjak A and Van Dyk J 2003 ®&w@slume analysis of lung complications in the ation
treatment of malignant thymoma: a retrospectiwvéere Radioth. Oncol. 67 265-74

Oetzel D, Schraube P, Hensley F, Sroka-Pérez Gk&léh and Flentje M 1995 Estimation of pneumonitikrin
three-dimensional treatment planning using dodeme histogram analysisit. J. Radiat. Oncol. Biol. Phys. 33
455-60

Polgar C et al 2004 High-dose-rate brachytherapgeal@®rsus whole breast radiotherapy with or withtoator bed
boost after breast-conserving surgery: seven-gsalts of a comparative studiyt. J. Radiat. Oncol. Biol. Phys.
601173-81

Polgar C, Sulyok Z, Fodor J, Orosz Z, Major T, Takddagy Z, Mangel L C, Somogyi A, Kasler M and Ném&
2002 Sole brachytherapy of the tumor bed afteseorative surgery for T1 breast cancer: five-yesults of a
phase I-1l study and initial findings of a randasid phase Ill trial. Surg. Oncol. 80 121-8 discussion 129

Ragazzi G, Cattaneo G M, Fiorino C, Ceresoli G, Verusj Villa E and Calandrino R 1999 Use of dose-volume
histograms and biophysical models to compare 24 3 irradiation techniques for non-small cell lucancer
Br. J. Radiol. 72 279-88

Tsougos |, Nilsson P, Theodorou K, Kjellén E, Ew8r8, Jarlman O, Lind B K, Kappas C and Mavroidis P720
NTCP modeling and pulmonary function tests evatuafor prediction of radiation induced pneumonitisnon-
small-cell lung cancer radiotherapitys. Med. Biol. 52 1055-73

Van Dyk J, Mah K and Keane T J 1989 Radiation-induteng damage: dose-time-fractionation considenatio
Radioth. Oncol. 14 55-69

Wazer D E, Kaufman S, Cuttino L, DiPetrillo T andur D W 2006 Accelerated partial breast irradiatian analysis
of variables associated with late toxicity and gdarm cosmetic outcome after high-dose-rate ititels
brachytherapynt. J. Radiat. Oncol. Biol. Phys. 64 489-95

Yorke E D, Jackson A, Rosenzweig K E, Merrick S Aab@/s D, Venkatraman E S, Burman C M, Leibel S Alaing
C C 2002 Dose-volume factors contributing to thedecce of radiation pneumonitis in non-small-ceihd
cancer patients treated with three-dimensionafararal radiation therapynt. J. Radiat. Oncol. Biol. Phys. 54
329-39

182



13.4 Curriculum Vitae

PERSONLICHE DATEN

Geburtsdatum
Geburtsort
Staatangehorigkeit
Familienstand

4, Juli 1982
Teheran/Iran
Osterreich

ledig

AUSBILDUNG UND WEITERBILDUNG

10/2006 — 01/2009

10/2000 — 06/2006

09/1996 — 06/2000

Technische Universitat Wien
Atominstitut der Osterreichischen Universitaten

Dissertation

Technische Universitat Wien
Studium der Technischen Physik

Bundesrealgymnasium Schloss Wagrain
Vocklabruck (00)

BERUFSERFAHRUNG SEIT BEGINN DES STUDIUMS

Seit 01/2008

10/2007 — 12/2007

07/2006 — 10/2007

Technische Universitat Wien
Atominstitut der Osterreichischen Universitaten

Projektassistentin, finanziert durch das verliehBigsertanten-
Stipendium der Osterreichischen Akademie der Wissisaften

Ordination Dr. med. Szalay, Wien
Assistentin fir diverse Laborarbeiten und Patigmmreuung

Technische Universitat Wien
Atominstitut der Osterreichischen Universitaten

Projektassistentin fir das Nationalbank-Projekt glaation of
different radiation therapy modalities by Tumor @oh and
Normal Tissue Complication Probability with respéctorgan
movement of prostate cancer”
Datensammlung, Datenauswertung, Evaluierung deulRés,
Verfassung des Endberichtes

183



05/2001 - 11/2006

07/2004

AUSLANDSERFAHRUNG

07/2005 — 09/2005

Kunsthistorisches Museum, Wien

freier Dienstnehmer im ,Studenten-Aufsichtspool

Aufsicht in den Sammlungen, Kontrolle der Eintktgen,
Garderobendienst, Betreuung der Besucher am AudideG
Stand

Technische Universitat Wien
Atominstitut der Osterreichischen Universitaten

Projektmitarbeiterin (Ferialpraktikantin)
Aktualisierung und Mitgestaltung des Skriptums
~Strahlenphysik*

Deutsches Elektronen Synchrotron (DESY), Hamburg
Teilnahme am ,Summerstudent” Programm

taglicher Besuch von wissenschaftlichen Vorlesungian
englischer Sprache, Mitarbeit im Bereich der
Mikrofluoreszenzanalyse (Beamline L)

WISSENSCHAFTLICHE UND WIRTSCHAFTLICHE L AUFBAHN

06/2008

05/2008

01/2008

10/2007

02/2006

06/2004

Absolvierung der Prifung EBCL (European iBess
Competence Licence) Stufe A

Themen: Unternehmensziele und Kennzahlen, Bilamzge
Kostenrechnung, Wirtschaftsrecht

Bfi Wien

Teilnahme an der jahrlichen Tagung der r@sthischen
Gesellschaft fir Medizinische Physik (OGMP), Graz
Prasentation der Ergebnisse der Dissertation diwel Poster

Zuerkennung des DOC-fFORTE-Stipendiums der
Osterreichischen Akademie der Wissenschaften fie di
Dissertation

Grundausbildung zum Strahlenschutzbeatdmag(fir den
Umgang mit Strahlenquellen zu nichtmedizinischere@ken)
Verband fur Medizinischen Strahlenschutz in Osielr, Wien

Teilnahme am ,NIRS-MedAustron Joint Symposion carbon
ion therapy in cancer”, Innsbruck

Poster fur die jahrliche Tagung der OGMP
Mitarbeit und Mitgestaltung

184



07/1999 und 09/1999

SPRACHKENNTNISSE

EDV-K ENNTNISSE

FREIZEITINTERESSEN

Wien, Dezember 2008

Teilnahme am Kurs Einfihrung idie Praxis des
wissenschaftlichen Arbeitens”
BRG Schloss Wagrain, Vocklabruck

Deutsch Muttersprache
Englisch flieRend in Wort und Schrift
Persisch flieRend in Wort und schriftliche Basiskaisse

Franzosisch Basiskenntnisse

Betriebssysteme Windows und Linux, MS-Officesemdungen

Laufen, Fitness Center, Reisen

185



