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Streszczenie

Rozwéj metod planowania leczenia oraz ocena niepewnosci zasiegu
w radioterapii protonowej z wykorzystaniem kodéw Monte Carlo

Planowanie leczenia w radioterapii protonowej uwzglednia zagadnienia niepewno-
Sci zasiegu wiazki oraz, coraz czesciej, wzrostu wzglednej skutecznosci biologicznej
(ang. relative biological effectivenss, RBE) protonéw pod koniec ich drogi w pacjencie.
Oba te problemy tacza sie ze soba, poniewaz niepewno$¢ zasiegu wiazki protono-
wej, spowodowana czynnikami fizycznymi, jest potegowana zmianami RBE wzdtuz
toru wiazki. Chcac w pelni wykorzystaé precyzje dostarczenia dawki do obszaru
nowotworu przez wiazke protonowa, a jednoczesénie nie narazi¢ pacjenta na daw-
ki przekraczajace ustalone limity w narzadach zdrowych, stosuje sie narzedzia do
planowania leczenia uwzgledniajace te czynniki.

Komercyjne systemy do planowania leczenia w wiekszo$ci korzystaja z algoryt-
moéw analitycznych wykorzystujacych model wiazki przygotowany w trakcie uru-
chamiania stanowiska terapii. Sa one dostatecznie szybkie, aby w czasie liczonym
w minutach umozliwi¢ przygotowanie planu leczenia w rutynie klinicznej. Kody
transportu promieniowania, wykorzystujace metody Monte Carlo (MC) do symula-
¢ji oddziatywan czastek z materia, umozliwiaja uzyskanie wiekszej doktadnosci ob-
liczeni i zgodnosci z eksperymentem niz algorytmy analityczne, jednak czas wyko-
nywania obliczeri moze by¢ nieakceptowalnie dtugi. Nowe kody transportu wiazki,
takie jak FRED (Fast paRticle thErapy Dose evaluator), wykonuja obliczenia na kartach
graficznych, co zmniejsza czas symulacji komputerowych zwykle do kilku minut.
Umozliwiaja tez obliczenie liniowego przekazu energii (ang. linear energy transfer,
LET) wazonego dawka (ang. dose-averaged LET, LET;) i dawki wazonej zmiennym
RBE (ang. RBE-weighted dose, Drpg). Wsp6lczesne komercyjne systemy planowania
leczenia coraz czesciej wlaczaja mozliwos¢ przeliczen dawki metodami MC, wy-
korzystujac karty graficzne lub duza liczbe procesoréw, jednak nie jest to jeszcze
standardem.

Celami niniejszej pracy bylo przygotowanie narzedzia obliczeniowego FRED do
obliczenia rozktadu dawek dla wiazek protonowych, uzytych w klinicznych pla-
nach leczenia, opracowanie metody wyznaczenia biologicznie efektywnego zasiegu
wiazki z zastosowaniem modelu zmiennego RBE oraz weryfikacja hipotezy
o zwiazku miedzy wystepowaniem zmian radiograficznych w mézgu a obszarami
zwiekszonego LET,.

Przygotowanie systemu FRED polegalo na zaimplementowaniu parametréw
wiazki na podstawie zmierzonych rozkladéw glebokosciowych dawki w wodzie
oraz poprzecznych profili dawki w wodzie i w powietrzu. Do sprawdzenia zgodno-
$ci wynikéw otrzymanych w systemie klinicznym Eclipse 13.6 oraz FRED z danymi
pomiarowymi uzyto analizy indeksu gamma (ang. gamma index, GI) uzyskujac od-
powiednio 99,1% i 93,2% wokseli spelniajacych kryteria akceptowalnosci 2% /2 mm.
Ponadto zweryfikowano zgodnos¢ rozkltadu Dgpg oraz LET; wzgledem obliczen ko-
du transportu TOPAS. Maksymalna réznica Drpe wyniosta 3%, a réznica miedzy
maksymalnymi wartosciami LET,; nie przekraczata 13%.
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W kolejnej czesci pracy opracowano metode obliczenia biologicznie efektywne-
go zasiegu wiazki protonowej, w przypadku obliczeri dawki wazonej zmiennym
RBE (ang. variable RBE, vRBE), wykorzystujac fenomenologiczny model radiobiolo-
giczny McNamara. Korzystajac z przygotowanych narzedzi, wykonano symulacje
MC dla 95 pacjentéw z nowotworami mézgu oraz podstawy czaszki napromie-
nianych w Centrum Cyklotronowym Bronowice (CCB) IF] PAN w latach 2016 —
2018. Kwantyfikacja biologicznie efektywnego zasiegu wiazki protonowej umozli-
wila ocene zakresu obszaru wysokich wartoéci Drpe w pacjencie. Wyniki pokazaty,
ze zakres ten moze powiekszy¢ sie 0 0,4 cm przy zastosowaniu modelu zmiennego
RBE, dla nowotworéw zlokalizowanych w obszarach glowy i szyi.

W ostatniej czesci pracy przeprowadzono analize korelacji miedzy lokalizacja
zmian radiograficznych w mézgu a wysokimi wartosciami Dgrpg i LET; dla 45 pa-
cjentéw z nowotworami podstawy czaszki. Wykazano, ze same wartosci Dgpg oraz
LET; nie sa bezposrednio skorelowane z pojawieniem sie zmian martwiczych lub
obrzekowych w mézgu po radioterapii protonowe;.

Uzyty w ramach pracy kod transportu FRED, z modelem wiazki przygotowa-
nym dla CCB, moze by¢ wykorzystany jako dodatkowe narzedzie obliczeniowe do
weryfikacji wptywu zmiennego RBE oraz LET; na rozklad dawki w obszarze leczo-
nym. Planowane jest wiaczenie opracowanego narzedzia do kontroli jakosci plano-
wania leczenia w CCB IF] PAN.
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Abstract

Development of treatment planning methods and quantification of range
uncertainties in proton radiotherapy exploring Monte Carlo codes

Treatment planning in proton radiotherapy must take into account the range un-
certainty and the increase in relative biological effectiveness (RBE) of protons at the
end of their path in the patient. These two issues are connected because the range
uncertainty of a proton beam is interrelated to changes in RBE along the beam path.
In order to take a full advantage of the precision of dose delivery to the tumor area
by the proton beam and at the same time not exceed the limits in healthy organs,
dedicated treatment planning tools must be used.

Commercial treatment planning systems (TPS) mostly employ analytical algo-
rithms that use a beam model prepared at the commissioning of the therapy unit.
Such systems are fast enough for preparation of a treatment plan in a time frame of
minutes. Radiation transport codes, using Monte Carlo (MC) methods to simulate
particle interactions with matter, offer better accuracy and agreement with experi-
ment than analytical algorithms, but the computation time is usually unacceptably
long. New beam transport codes, such as FRED (Fast paRticle thErapy Dose evalu-
ator), perform calculations on graphics cards, reducing computer simulation time to
a few minutes. In addition, they enable calculation of dose-averaged linear energy
transfer (LET;) as well as RBE-weighted dose (Drpg). Nowadays, also commercial
TPSs incorporate MC methods using graphics cards or a number of processors, but
this is not yet a standard.

The objectives of the present study were to prepare a computational tool for MC
simulation of patients clinical plans based on the FRED, to develop a method for
calculations of the biologically effective beam range using a variable RBE model,
and to verify the hypothesis of a relationship between the occurrence of radiographic
changes in the brain and the area of increased LET,.

The preparation of the FRED system consisted of implementing beam parame-
ters based on measured depth-dose distributions in water and transverse dose pro-
files in water and in air. A gamma index (GI) was used to verify the agreement of the
results obtained in the Eclipse 13.6 clinical system and FRED with the measured da-
ta, obtaining 99.1% and 93.2% of voxels meeting the acceptability criteria 2% /2 mm,
respectively. In addition, the agreement of Drgg and LET, distributions was verified
against TOPAS transport code calculations. The maximum Dggr difference was 3%,
and the difference between the maximum LET,; values did not exceed 13%.

In the next part of the study, a method was developed to evaluate the biologi-
cally effective beam range for calculated dose distributions weighted by the varia-
ble RBE (vVRBE) derived from the McNamara’s radiobiological model. Applying the
prepared tools, MC simulations were performed for 95 patients with brain and skull
base tumors irradiated at the Cyclotron Center Bronowice (CCB) IF] PAN in 2016 —
2018. Quantification of the biologically effective range of the proton beam enabled
assessment of the extent of the high dose area in the patient. For treatment volumes
covered by at least 95% of the prescribed dose (V95), it was shown that the extent
of the high dose area can isotropically increase by more than 0.4 cm using a variable
RBE model for head and neck cancers.
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In the last part of the study, an analysis of correlations between the location of
radiographic brain changes and high Drpr and LET,; was performed for 45 patients
with skull base tumors. It was shown that Dggr and LET; values alone are not di-
rectly correlated with the appearance of necrotic or edematous brain lesions after
proton radiotherapy.

The FRED transport code used in this work with the beam model prepared for
CCB can be used as an additional computational tool to observe the effect of variable
RBE and LET, on the dose distribution in the treated area. It is planned to incorpo-
rate the developed tool into the quality control of treatment planning at the CCB IF]
PAN.
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znaczone przez promiel czerwonego poziomego okregu (sfery dla
rozktadu3D) [86]. . . . . . . ... 23
Wplyw rozmiaréw marginesow na pokrycie dawka maksymalna ob-
jetosci leczonej, w zaleznosci od wielkosci obszaru napromieniane-

go. Przedstawione zaleznos$ci sa wynikiem symulacji MC dla r6znych
kombinacji promienia IPL (3, 51 7 mm) i marginesu bezpieczeristwa
(0,215 mm). Wykresy sa przedstawione jako histogram dawka-objetos¢

dla r6znych wielkosci zmiany Srédsterczowej (ang. intraprostatic le-
sions, IPL). Zaadoptowane z pracy [103]. . . . . .. ... ... ... ... 28
Przyktadowe krzywe przezywalnosci dla linii komérkowych z wyso-

kim i niskim stosunkiem a/p (lewa strona) oraz

z rozdzieleniem na kinetyke jedno- i dwuuderzeniowa (ang. hit) pro-
mieniowania jonizujacego (prawa strona). Przy niskich dawkach od-
powiedz jest zdominowana przez zdarzenia jednouderzeniowe, pod-

czas gdy przy wyzszych dawkach dominuja zdarzenia wielouderze-
niowe. Efekty te sa rowne, gdy dawka odpowiada stosunkowi a/f

dla danej linii komérkowej. Zaadaptowano z [106]. . . . ... ... .. 30
Krzywe przezywalnosci (linie ciagle) dla promieniowania o niskim i
wysokim LET z zaznaczonymi komponentami liniowymi (linie krop-
kowane) i kwadratowymi (linie przerywane). Dawka w punktach prze-
ciecia wskazuje na warto$¢ a/ B. Krzywa przezywalnosci dla promie-
niowania o wysokim LET jest wykre$lona przy zalozeniu 3-krotnie
wyzszej wartosci o, przy takiej samej wartosci p, jak dla promienio-
waniaoniskim LET [108]. . . . . . . . . . . . . . .. ... 30
Prawa strona: warto$ci RBE dla wiazek protonowych o energiach 65-250
MeV, mierzone in vitro dla linii komérkowych chomika chiriskiego
(symbole zamkniete) i dla innych linii komérkowych (symbole otwar-

te). Lewa strona: wartoéci RBE dla wiazek protonowych o energiach
65-250 MeV, mierzone in vivo dla komorek krypt jelita czczego (sym-

bole zamkniete) i dla innych tkanek (symbole otwarte). Okregi repre-
zentuja pomiar RBE dla wiazek <100 MeV, a tréjkaty dla wiazek > 100

MeV w srodku poszerzonego piku Bragga (SOBP). Zaadaptowano z
Girdhani i in. [110] na podstawie Paganettiiin. [32]. . . . . ... .. .. 31
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Glebokosciowy rozktad dawki SOBP dla pola o zasiegu 15 cm i szero-
ko$ci modulacji 10 cm (linia ciagta). Linia przerywana pokazuje roz-
kiad gtebokosciowy LET,;. Zacienione obszary wyznaczaja centralny
obszar SOBP i zakres LET}, tj. pomiedzy ~2,0 keV/umi~3,0keV/um

Schematyczne przedstawienie oddziatywania wiazek o niskim LET,
wysokim LET i ciezkich czastek naladowanych z fragmentem cza-
steczki DNA [113]. . . . . . o o e e e e 33
Rozkiad dawki, LET; i odsetek myszy z ostrym uszkodzeniem skéry
napromienianych w réznych pozycjach SOBP. Linia czarna: dawka,
zielona: LET;, czerwone punkty: odsetek myszy, u ktérych wystapito

ostre uszkodzenie skéry. Numer pozydji i linie przerywane wskazuja
pozycje obszaru napromienianego. Zaadaptowano z [114]. . . . .. .. 34
Wartosci parametru & w komérkach Hep-2 w zaleznosci od LET dla
dwoch réznych wartosci poczatkowej energii wiazki protonowej [112]. 34
Przeglad raportowanych wartosci a/p dla nowotworéw centralnego
uktadu nerwowego (ang. central nervous system, CNS) z podzialem na
lokalizacje guza. Oznaczenia: CHO - struniak, GLI - glejak, MEN -
oponiak, VS - schwannoma nerwu przedsionkowo-§limakowego [115]. 35
Przykfad hipotetycznej zaleznosci miedzy Df a RBE, przy zalozeniu
maksymalnej wartosci RBE 1,4 i przy Dy dazacej do zera. Stosuje sie

do tkanki zdrowej i nowotworowej. Zaadaptowano z [116].. . . . . . . 36
Poréwnanie przewidywarn trzech modeli zmiennego RBE jako funkgcji

LET dla (a/B)x o wartosci 2 Gy (gorne panele) i 10 Gy (dolne panele)

przy dawce referencyjnej 2 Gy (kolumna po lewej) i 4 Gy (kolumna po
prawej). Dla LEM podano przewidywania dla dwéch wartosci dawki
przejéciowej D; (ang. transition dose, Dy), czyli dawki, przy ktorej za-
klada sie, ze krzywa przezywalnosci dla promieniowania fotonowego

ma maksymalne nachylenie Sy.r = ax +2BxD¢ [24]. . . . . . . . ... 37
RBE jako funkcja LET; i (a/B)x dla dawki 2 Gy (lewy panel) i 8 Gy
(prawy panel) zgodnie z przewidywaniami modelu McNamara. Punk-

ty pokazuja dane doswiadczalne uzyte w dopasowaniu modelu. LETy

jest podany w odniesieniu do referencyjnego promieniowania fotono-
wego [43]. . . . . 39
Dawka wazona RBE (Dgpg) dla pieciu reprezentatywnych modeli fe-
nomenologicznych RBE (linie przerywane) dla symulowanego SOBP

z szeroko$cia modulagji i zasiegiem odpowiednio 100 mm i 250 mm

dla dawki 2 Gy. Dawka fizyczna (D) - czarna linia ciaglta, Drpp =11 -
czerwona linia ciagla. Stosunek a /B wynosit 2 Gy. Pomaraficzowa li-

nia ciagla przedstawia rozktad LET,. Potencjalny guz jest zaznaczony
szarym obszarem, natomiast OAR jest zaznaczony pomarariczowym
obszarem [25]. . . . . ... 40
DVH narzadéw krytycznych w radioterapii nowotworu piersi, czyli

serca (ang. heart) i lewej przedniej zstepujacej (ang. left anterior descen-

ding, LAD) tetnicy (panele a i b) oraz nowotworu H&N, czyli $linia-

nek przyusznych (ang. parotid glands) i krtani (ang. larynx) (panele c i

d). Przedstawiono nominalne DVH dla statego RBE (linie ciagte) i dla
modelu Wedenberg (linie przerywane) wraz z odpowiadajacymi im
pasmami bledéw z oceny odpornosci planu [126]. . . . . .. ... ... 41



2.33 Przedstawienie ograniczen algorytmu analitycznego dla wiazki otéw-
kowej (PBA) do obliczenia dawki za osrodkami o réznych gestosciach.
(A) Konfiguracja fantomu z osrodkami pluco-kosé. Materiatem na-
promienianym byla ptyta o grubosci 2 cm za osrodkami o réznych
gestosciach. Plaszczyzna pomiaru jest pokazana przerywana biala li-
nia. (B) Rozklad dawki z obliczen Monte Carlo. (C) Rozklad dawki
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zaznaczone biala strzatka. (D) Poréwnanie profili dawek z pomiaru
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3.2 Skladowe strat energii wiazki protonowej o energii 250 MeV w wo-
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[T41]. . o o

3.3 Schematyczne przedstawienie uktadu do symulacji w FRED [163].
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Poréwnanie rozmiaréw plamki wiazek protonowych (¢) o energiach

100 MeV, 150 MeV i 200 MeV dla danych pomiarowych i z symulacji
FRED w fantomie RW3 [89]. . . . . . . ... ... ... .......... 68
Rozklady dawki w fantomie wodnym dla wiazek przechodzacych
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zsymulacjami FRED [182].. . . .. ... ... ... .. .. ........ 69
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mi FRED (linie ciagle) i TOPAS (linie przerywane, zaadaptowane z

[25]). .« o 71
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Stosunek Sredniej dawki (Dyyeqn) w PTV i dawki przepisanej (Dy) wy-
razona w procentach. (Srodkowy panel) D95 w PTV. (Dolny panel)
DOSWPTV.. . ... 73
Maksymalne dawki (Dy.x) w OAR u pacjentéw z nowotworami moé-

zgu. (Gorny panel) Pierh mézgu. Fioletowe linie pokazuja ogranicze-
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wow wzrokowych. Fioletowa linia przerywana pokazuje ogranicze-
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Dawki w PTV u pacjentéw z nowotworami podstawy czaszki. (Gérny
panel) Stosunek Sredniej dawki (Djyeqn) W PTV i dawki przepisanej

(Dy) wyrazona w procentach. (Srodkowy panel) D95 w PTV. (Dolny
panel) D05 w PTV. Liczby w nawiasach obok numeréw pacjentéw
oznaczaja etapy leczenia. . . . . .. ... ... L o L L 76
Maksymalne dawki (D;;.x) w OAR u pacjentéw z nowotworami pod-
stawy czaszki. (Gérny panel) Piefi mézgu. Fioletowe linie pokazuja
ograniczenia dawki dla powierzchni pnia mézgu (linia przerywana) i
rdzenia pnia mézgu (linia kropkowana). (Dolny panel) Skrzyzowanie
nerwéw wzrokowych. Fioletowa przerywana linia pokazuje ograni-
czenie dawki dla skrzyzowania nerwéw wzrokowych. Dawki sa zsu-
mowane po wszystkich etapach leczenia. . . ... ... ......... 77
Rozktady dawki, LET; i RBE dla przykladowego pacjenta z nowo-
tworem mézgu (dwa gérne rzedy, Pacjent 49): (a) dawka obliczona

w TPS, (b) dawka obliczona w FRED z cRBE, (c) dawka obliczona w
FRED z vRBE, (d) ré6znica dawek (vRBE - cRBE), (e) LET}, (f) warto$ci

RBE (model McNamara). Rozklady dawki, LET; i RBE dla przykia-
dowego pacjenta z nowotworem podstawy czaszki (dwa dolne rzedy,
Pacjent 94 (1)): (g) dawka obliczona w TPS, (h) dawka obliczona w
FRED z cRBE, (i) dawka obliczona w FRED z vRBE, (j) réznica da-

wek (VRBE - cRBE), (k) LET,, (1) wartoéci RBE (model McNamara).
Kontury struktur: PTV (bialy), piert mézgu (r6zowy) i skrzyzowanie
nerwOw wzrokowych (jasnoniebieski). . . . . ... ... o0 0 L 79



xvii

4.15 Objetosci V95 przeliczone przy zastosowaniu cRBE (ciemnoniebieskie
gwiazdki), vRBE (jasnoniebieskie gwiazdki) oraz zwiekszenie biolo-
gicznie efektywnego zasiegu (R.x, czerwone tréjkaty) dla pacjentow
z nowotworami moézgu. Ciagla czerwona linia przedstawia Srednie
zwiekszenie zasiegu przy zastosowaniu vRBE. . . . . ... L0 80

4.16 Objetosci V95 przeliczone przy zastosowaniu cRBE (ciemnoniebieskie
gwiazdki), vRBE (jasnoniebieskie gwiazdki) oraz zwiekszenie biolo-
gicznie efektywnego zasiegu (R.yt, czerwone trojkaty) dla pacjentéw z
nowotworami podstawy czaszki. Ciagla czerwona linia przedstawia
Srednie zwigkszenie zasiegu przy zastosowaniu vVRBE. . . . .. .. .. 81

4.17 Analiza odpornosci planu leczenia modelu FRED cRBE (obszary za-
cienione) dla pacjenta z nowotworem mézgu (Pacjent 49, gérny pa-
nel) i pacjenta z nowotworem podstawy czaszki (Pacjent 94 (1), dolny
panel). . ... 83

418 Przekroje z obrazowania MRI (a i d), rozklady dawki
(b ie)irozkltady LET; (c i f) z konturami: PTV (czerwony), ptatow
skroniowych (z6tty), martwicy (pomarariczowy) i obrzeku (fioleto-

wy) u Pacjenta 63 (lewa kolumna) i Pacjenta 81 (prawa kolumna). . . . 84
4.19 Histogramy LET-objetos¢ dla struktur: PTV, martwica i obrzek dla

przypadku pacjentow 631i81. . . . ... ... L oo oL 85
420 Objetosci o dawce  wiekszej niz dawka  przepisana

i warto$ciach LET,; wiekszychniz3keV/um. . . . ... ... ... ... 86
421 Objetosci o dawce  wiekszej niz dawka  przepisana

i wartosciach LET; wiekszychniz5keV/pum. . . . . ... ... .. ... 86

4.22 Dy w strukturach mézgu, w martwicy i obrzeku, z zaznaczonymi li-

mitami dawki dla mézgu (linie w kolorze magenta). Ryzyko objawo-

wej martwicy wedtug pracy [80]: <3% (linia ciagta), <5% (linia prze-

rywana) i <10% (linia kropkowo-przerywana). . . . ... ... ... .. 87
4.23 D02 dla prawego ptata skroniowego (RTL) obliczone ze stalym i zmien-

nym RBE. D, w martwicy i obrzeku zostaty obliczone z vRBE. Cia-

gla fioletowa linia wskazuje ograniczenie dawki na poziomie 77,7 Gy(RBE). 88
4.24 D02 dla lewego ptata skroniowego (LTL) obliczone ze statym i zmien-

nym RBE. D, w martwicy i obrzeku zostaty obliczone z vRBE. Cia-

gla fioletowa linia wskazuje ograniczenie dawki na poziomie 77,7 Gy(RBE). 88
4.25 Wzgledne objetosci martwicy i obrzeku naktadajace sie na obszar PTV

i rozszerzonego PTV, dla pacjentéw ze zdiagnozowanymi zmianami

4.26 Wartosci LET; w martwicy oraz poza martwicq dla wokseli o odpo-
wiadajacych sobie wartosciach dawki [181]. Diugoé¢ wykresu pudel-
kowego odpowiada rozstepowi miedzy pierwszym
i trzecim kwartylem, a wasy wykresu uwzgledniaja przedzial mie-
dzykwartylowy. Linia pionowa wewnatrz wykresu przedstawia war-

toé¢ mediany. Pojedyncze punkty przedstawiaja wartosci odstajace. . . 90
4.27 Zakres wartosci LET; w obrzeku oraz poza obrzekiem dla wokseli o

odpowiadajacych sobie warto$ciach dawki [181]. . . . . ... ... ... 91
4.28 Zakres wartosci D-(1+0,05LET;) w martwicy oraz poza martwica dla

wokseli o odpowiadajacych sobie wartosciach dawki [181]. . . . . . . . 92

4.29 Zakres wartosci D-(1+0,05LET,;) w obrzeku oraz poza obrzekiem dla
wokseli o odpowiadajacych sobie wartosciach dawki [181]. . . . . . . . 93



XVviii

B.1 Schemat blokowy przedstawiajacy przygotowanie plikéw do symu-
lacji (pomaranczowe, zolte i szare pola), narzedzia do analizy (niebie-
skie pola), dane wyjsciowe (zielone pola) oraz program do symulacji
(czerwone pole). Schemat dzieki uprzejmosci Jana Gajewskiego. . . . . 116

E.1 Rozkiad gestosci wartosci LET; dla dopasowanych pod wzgledem
dawki wokseli z obszaréw martwicy i bez martwicy. Pionowe linie
wyznaczaja wartosci $rednie dla poszczeg6lnych rozkladow. . . . . . . 123

E.2 Rozkiad gestosci wartosci LET; dla dopasowanych pod wzgledem
dawki wokseli z obszar6w obrzeku i bez obrzeku. Pionowe linie wy-
znaczaja wartosci $rednie dla poszczeg6lnych rozktadéw. . . . . . . .. 124



Xix

Spis tabel

2.1

2.2
2.3

3.1

3.2

4.1

4.2

4.3

4.4

4.5

4.6

4.7

4.8

Al

D.1

Niepewnosci zasiegu protonéw bez oraz z wykorzystaniem obliczers
Monte Carlo. Podane wartodci odnosza sie¢ do 1,5 odchylenia stan-
dardowego (85% poziomu ufnosci). Skrajne przypadki, takie jak przy
napromienianiu nowotworéw pluc, moga wykazywaé wieksza nie-
pewnosSC [7]. . . . . 25
Zr6dta niepewnosci oraz strategie jej redukcji. . . . ... ... ... 27
Przyblizone wartosci lub przedzialy wartosci parametru a /B dla réz-
nych rodzajéw tkanek na podstawie van Leeuwen i in. [115] i Jones i

Dale [116]. . . . . . o e e e e 35
Kryteria podzialu bazy danych pacjentéow pogrupowanych wedlug
typuguza. . .. ... 57
Parametry guzéw, metod i wynikéw napromieniania pacjentéw ze
zdiagnozowanymi zmianami w mézgu. . . . ... ... ... L. 59

Zestawienie warto$ci RBE dla pacjentow z nowotworami moézgu i
podstawy czaszki w strukturze PTV, pniu mézgu oraz skrzyzowaniu
Nerwu Wzrokowego. . . . ... ... ... .. o 78
Srednie réznice dawki (z odchyleniem standardowym) obliczona dla
wszystkich pacjentéw odpowiednio z nowotworami mézgu i podsta-
wyczaszKi. . . ..o 82
Objetosci z warto$ciami dawki wiekszej niz dawka przepisana oraz
warto$ciami LET; wiekszymi niz 3 i 5 keV/pum. Dane podzielono na
pacgjentéw z i bez zdiagnozowanych zmian w mézgu. . . . . ... ... 85
Procent objetosci martwicy lub obrzeku z warto$ciami dawki wiek-
szej niz dawka przepisana i wartoéciami LET; wiekszymi niz 3 i 5

keV/pum. . . ... e 87
Podsumowanie analizy na wokselach dla wartosci LET,; dla pacjen-

tOw zmartwica. . . . . . . . . e e e e e 91
Podsumowanie analizy na wokselach dla wartosci LET,; dla pacjen-

tOw z obrzekiem. . . . . . ... ... 92
Podsumowanie wynikéw analizy na wokselach dla wartosci D-(1+0,05LET))
dla pagentéw zmartwica. . . . .. ... ... 93
Podsumowanie wynikéw analizy na wokselach dla wartoéci D-(1+0,05LET))
dla pagjentéw z obrzekiem. . . . ... ... ... oL 94

Przyblizone dane dotyczace dawki/objetosci/wynikéw dla kilku na-
rzadéw przy konwencjonalnym frakcjonowaniu [80]. . . ... ... .. 115

Pacjenci pogrupowani wedlug lokalizacji nowotworu z informacjami
o dawce przepisanej, objetosci obszaru tarczowego oraz diagnozie. . . 121



XX

D.2 Ciag dalszy: Pacjenci pogrupowani wedtug lokalizacji nowotworu z
informacjami o dawce przepisanej, objetosci obszaru tarczowego oraz
diagnozie. . . .. .. ... e



xxi

Lista skrotow

CCB
CT
CTV
DDD
DVH
GI
GTV
HU
IC
IF] PAN
IMPT

IMRT

LET
LTL
LVH
MFO
MU
OAR
PBA
PBS
PDD
PTV
QA
RBE
RPSP
RS
RTL
SFUD
SIB
SOBP
TPS
US

Centrum Cyklotronowe Bronowice

tomografia komputerowa (ang. Computed Tomography)

kliniczna objeto$¢ tarczowa (ang. Clinical Target Volume)

rozklad glebokosciowy dawki (ang. Depth-Dose Distribution)

histogram dawka-objetos$¢ (ang. Dose-Volume Histogram)

indeks gamma (ang. Gamma Index)

makroskopowa objetos¢ guza (ang. Gross Target Volume)

jednostka Hounsfielda (ang. Hounsfield Unit)

komora jonizacyjna (ang. Ionisation Chamber)

Instytut Fizyki Jadrowej Polskiej Akademii Nauk

radioterapia protonowa z modulacja intensywnosci wiazki (ang. Intensity-Modulated
Proton Therapy)

radioterapia z modulacja intensywnoéci wiazki (ang. Intensity-Modulated Radiation
Therapy)

liniowy przekaz energii (ang. Linear Energy Transfer)

lewy plat skroniowy (ang. Left Temporal Lobe)

histogram LET-objetos¢ (ang. LET-Volume Histogram)

optymalizacja wielopolowa (ang. Multi-Field Optimization)

jednostka monitorowa (ang. Monitor Unit)

narzad krytyczny (ang. Organ At Risk)

algorytm wiazki otéwkowej (ang. Pencil Beam Algorithm)

oléwkowa wiazka skanujaca (ang. Pencil Beam Scanning)

procentowa dawka gleboka (ang. Percentage Depth Dose)

planowana objetos¢ tarczowa (ang. Planning Target Volume)
zapewnienie jakosci (ang. Qality Assurance)

wzgledna skuteczno$¢ biologiczna (ang. Relative Biological Effectivness)
wzgledna protonowa zdolno$¢ hamowania (ang. Relative Proton Stopping Power)
dyskryminator zasiegu (ang. Range Shifter)

prawy ptat skroniowy (ang. Right Temporal Lobe)

jednorodna dawka w pojedynczym polu (ang. Single Field Uniform Dose)
jednoczesna dawka dodatkowa (ang. Simultaneous Integrated Boost)
poszerzony pik Bragga (ang. Spread-Out Bragg Peak)

system planowania leczenia (ang. Treatment Planning System)
jednorodne skanowanie (ang. Uniform Scanning)



xXxii

Lista symboli

D05
D95

Dmax
D min

Drge
LET,

Vo5
«/PB

dawka dostarczona do 5% objetosci struktury
dawka dostarczona do 95% objetosci struktury
dawka

dawka maksymalna

dawka minimalna

dawka przepisana

dawka wazona RBE

LET wazony dawka

objetos¢ pokryta dawka co najmniej 95% Dy,
iloraz wspoétczynnikéw promieniowrazliwosci



Rozdziat 1

Wprowadzenie

1.1 Wstep

Radioterapia protonowa to szybko rozwijajaca sie technika radioterapii wykorzy-
stujaca wiazke protonéw przyspieszanych do energii miedzy 60 MeV a 250 MeV.
Jest skuteczna technika leczenia wielu typéw nowotworéw, takich jak nowotwory
moézgu oraz glowy i szyi (ang. head and neck, H&N) [1], co zostato potwierdzone ba-
daniami klinicznymi [2], [3]. Dzieki skoficzonemu zasiegowi wiazki terapeutycznej,
radioterapia protonowa daje mozliwos¢ skutecznego napromieniania nowotworéw,
jednoczeénie zapewniajac na ogét nizsze dawki do zdrowych tkanek w poréwnaniu
z radioterapia fotonowa [4]. Protony maja réwniez zwiekszona wzgledna skutecz-
noé¢ biologiczna (ang. relative biological effectiveness, RBE), co moze mie¢ wpltyw na
wyniki lecznia nowotworéw radioopornych [5].

Okreslenie zasiegu protondw w systemie do planowania leczenia (ang. treatment
planning system, TPS) jest obarczone niepewnosciami fizycznymi, takimi jak anato-
mia pacjenta, charakterystyka wiazki, krzywe kalibracyjne. W praktyce klinicznej
dodawane sa marginesy bezpieczeristwa do klinicznej objetosci leczonej (ang. clini-
cal target volume, CTV), tworzac planowana objetos¢ tarczowa (ang. planning target
volume, PTV). Dodane marginesy maja zapewni¢ napromienianie catej tkanki no-
wotworowej, uwzgledniajac niepewnosci wynikajace z opracowania krzywej kali-
bracyjnej, liczone jako 3,5% zasiegu wiazki, oraz dodatkowe 1 — 2 mm wynikajace
z niepewnosci ulozenia pacjenta. Niepewnosci oceny zasiegu wiazki protonowej
oraz ryzyko napromienienia zdrowych tkanek poza obszarem PTV, lub niedopro-
mienienia obszaru CTV, sa aktualnie szeroko dyskutowane w literaturze [6]. Pro-
ponowane sa rézne techniki w celu minimalizacji tych niepewnosci lub kontroli
zasiegu wiazki w czasie napromieniania. W celu zmniejszenia niepewnosci zasie-
gu zaproponowane zostalo wlaczenie obliczen transportu wiazki z wykorzystaniem
kodéw Monte Carlo, poniewaz daja one wyniki blizsze danym pomiarowym niz al-
gorytmy analityczne [7], [8]. Jednoczes$nie do kontroli zasiegu proponowane jest wy-
korzystanie pomiaréw geometrii emisji natychmiastowych kwantéw gamma (ang.
prompt gamma) lub miejsca indukgji izotopéw B+ promieniotworczych przez wiazke
protonowa z wykorzystaniem pozytonowej tomografii emisyjnej (ang. positron emis-
sion tomography, PET) [9].

Innym waznym zagadnieniem dyskutowanym w kontekscie planowania lecze-
nia jest zalezno$¢ RBE od liniowego przekazu energii (ang. linear energy transfer, LET)
protondéw i zmiennos$¢ RBE w funkcji energii wiazki, co jest odmiennym podejéciem
do obecnej praktyki klinicznej, przyjmujacej stata wartos¢ RBE = 1,1 [10], [11], [12].
W eksperymentach komérkowych wartosci RBE na koricu zasiegu wiazki protono-
wej, czyli w obszarze dystalnym piku Bragga, wzrastaja nawet do 1,5 — 2 [13], [14].
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Ta zmienno$¢ wartoéci RBE wzdtuz toru wiazki jest dodatkowym Zrédltem niepew-
noéci w planowaniu leczenia. Systemy planowania leczenia w radioterapii proto-
nowej wykorzystuja zardOwno zaawansowane narzedzia obliczeniowe oparte na al-
gorytmach analitycznych (np. Eclipse [15], RayStation [16], XiO [17]), jak i metode
Monte Carlo (MC). Dodatkowo szereg systeméw obliczeniowych opartych o meto-
dy Monte Carlo transportu promieniowania takie jak TOPAS [18], GATE [19], Fluka
[20], FRED [21], gPMC [22], MCsquare [23] wykorzystywane sa do kontroli jakosci
wiazki oraz do celéow badawczych. Narzedzia te umozliwiaja obliczenia rozkladu
nie tylko dawki fizycznej, ale i dawki wazonej RBE (ang. RBE-weighted dose, DrpE),
obliczanej przy uzyciu r6znych modeli radiobiologicznych [24], [25]. Modele te ska-
luja wartoéci RBE w funkcji liniowego przekazu energii usrednionego dawka (ang.
dose-averaged LET, LET;) [10] oraz wykorzystuja dane o promieniowrazliwoéci tka-
nek poprzez stosunek parametréw a/p modelu liniowo-kwadratowego [26], [27].
W planowaniu leczenia mozna wykorzysta¢ wiedze na temat obszaréw o podwyz-
szonych wartoéciach LET;, w celu ograniczenia obszaréw wysokiego LET,; i RBE
poza objetoscia tarczowa, zwlaszcza w narzadach krytycznych (ang. organs at risk,
OAR:s), ktérych uszkodzenie jest szczeg6lnie niebezpieczne podczas radioterapii [28],
[29].

Czastki o wysokich wartoéciach LET moga prowadzi¢ do bardziej ztozonych
uszkodzen biologicznych [30] i wzrostu wartoéci RBE w stosunku do promieniowa-
nia fotonowego. Ta podwyzszona skutecznosé biologiczna moze wptywac na sku-
teczno$¢ radioterapii, ale wymaga jednocze$nie uwzglednienia jej w planowaniu le-
czenia, ze wzgledu na niepewnoé¢ zasiegu wiazki protonowej [31] i rozrzut warto$ci
RBE [10], [32]. Ocena niepewnosci zasiegu wiazki, uwzgledniajaca wptyw zmienne-
go RBE na biologicznie efektywny zasieg wiazki protonowej stanowi obecnie jeden
z wazniejszych aspektéw badan w radioterapii protonowe;j.

Obszary wysokiej dawki w radioterapii moga prowadzi¢ do péznych skutkéw
ubocznych, miedzy innymi do pojawienia sie obrzekéw lub martwicy mézgu [33].
Uszkodzenie tkanki mézgowej mozna zdiagnozowac obserwujac objawy neurolo-
giczne u pacjentéwi i identyfikujac obszary o podwyzszonym kontrascie przy obra-
zowaniu metoda rezonansu magnetycznego (ang. magnetic resonance imaging, MRI)
[34]. Zmiany w strukturze mézgu moga wystapi¢ po radioterapii w réznym czasie
oraz z réznym stopniem zaawansowania [35]. W chwili obecnej nie ma zgodno-
§ci, czy przy podawaniu wysokich dawek terapeutycznych w leczeniu protonami
wysoki LET stanowi czynnik ryzyka przy powstawaniu zmian w popromiennych
w mozgu [36], [35], [37], [38]. Weryfikacja tego na poziomie klinicznym jest o ty-
le trudna, ze w radioterapii protonowej rozklady dawki obliczone sa na podstawie
modeli analitycznych w systemie do planowania leczenia ze stalym wspé6lczynni-
kiem RBE = 1,1.

Rozklady dawki ze zmiennym RBE obliczane sa z wykorzystaniem dedykowa-
nych kodéw, najczesciej opartych o metody Monte Carlo. Obliczenia z uzyciem tych
kodéw wykonywane sa zwykle na procesorach gtéwnych (ang. central processing
unit, CPU) przez co sa bardzo czasochtonne, a to utrudnia wprowadzenie ich do
rutyny klinicznej. Jednym z coraz czesciej praktykowanych rozwiazan jest przyspie-
szenie symulacji poprzez zréwnoleglenie obliczerr na kartach graficznych (ang. gra-
phics processing unit, GPU). Pozwala to skrécié czas obliczerr do kilku-kilkunastu mi-
nut i daje mozliwos¢ zastosowania ich w praktyce klinicznej. Jedna z propozycji ich
wykorzystania jest uwzglednienie rozkladéw LET w optymalizacji planéw leczenia
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w radioterapii protonowej o modulowanej intensywnosci (ang. intensity modulated
proton therapy, IMPT) [39].

W ostatnich latach powstaty kody transportu wiazki wykonujace obliczenia MC
na kartach graficznych, takie jak Simplified Monte Carlo [40], Track repeating [41], gPMC
[22]. Przygotowanie takiego oprogramowania wymaga duzego naktadu pracy zwia-
zanej z walidacja jakosci obliczeri, jak i wykonaniem pomiaréw weryfikacyjnych.
Narzedzie obliczeniowe musi by¢ tez dostosowane do konkretnego osrodka, dla
ktérego bedzie stosowany. Kody dziatajace na kartach GPU nie sa og6lnodostepne
i zawierajq szereg ograniczen, np. poprzez dostosowanie ich do parametréw pracy
danego osrodka czy systemu radioterapii.

Dostepnos¢ kodu transportu wiazki protonowej, dziatajacego na kartach GPU
oraz narzedzi do przygotowania modelu wiazki, umozliwi ich zastosowanie w réz-
nych osrodkach radioterapii protonowej. Szybko$¢ dzialania nowego systemu po-
zwoli wziaé pod uwage wieksza liczbe scenariuszy napromieniania, co utatwi wy-
bér optymalnego planu leczenia.

1.2 Cele pracy

Ogoélnymi celami pracy bylo przygotowanie oprogramowania do symulagcji trans-
portu wiazki protonowej z wykorzystaniem metody Monte Carlo i modeli radiobio-
logicznych, a nastepnie zastosowanie go do oceny biologicznie efektywnego zasie-
gu wiazki protonowej i zbadania korelacji miedzy obszarami podwyzszonej dawki
i LET; a miejscami pojawienia sie popromiennych zmian w mézgu u pacjentéw na-
promienianych w CCB.

1.3 Zakres pracy

Dla realizacji celéw pracy nalezato dostosowaé kod transportu protonéw FRED (Fast
paRticle thErapy Dose evaluator) [21] do wykonywania obliczeri uwzgledniajacych
warunki eksperymentalne oraz parametry wiazki znajdujace sie w Centrum Cyklo-
tronowym Bronowice (CCB). W tym celu wykonano szereg symulacji z r6znymi pa-
rametrami wejSciowymi, ktérych wyniki poréwnywano z danymi eksperymental-
nymi zmierzonymi podczas uruchamiania o§rodka. Por6wnano profile poprzeczne
oraz glebokosciowe pojedynczych wiazek w wodzie dla energii od 70 do 226,1 MeV
oraz rozklady dawek z planéw dozymetrycznych przygotowanych w systemie Ec-
lipse 13.6 z danymi pomiarowymi, za pomoca analizy indeksu gamma (ang. gamma
index, GI) [42]. Nastepnie rozszerzono walidacje o obliczenia w osrodkach niejed-
norodnych uzywajac fantomu antropomorficznego i krzywej kalibracji tomografu
komputerowego (ang. computed tomography, CT).

W nastepnym kroku przeanalizowano rozklady dawki wazone stalym RBE (ang.
constant RBE, cRBE) i zmiennym RBE (ang. variable RBE, vRBE) z modelu McNamara
[43]. Skoncentrowano sie ma ocenie niepewnosci zasiegu i klinicznych parametréow
histograméw dawka-objetos¢ (ang. dose-volume histograms, DVHs). Przeprowadzono
symulacje MC w celu obliczenia rozkladu dawek dla wiazek protonowych uzytych
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w klinicznych planach leczenia, korzystajac z narzedzia obliczeniowego FRED. Ob-
liczenia wykonano dla 95 pacjentéw z nowotworami mézgu i podstawy czaszki le-
czonych w CCB. Wyniki obliczen zostaly wykorzystane, przy opracowaniu metody
oceny biologicznie efektywnego zasiegu [44]. Ponadto przeprowadzono analize od-
pornosci plandéw leczenia (tzw. analiza robustness).

W ostatnim kroku przeprowadzono analize rozktadéw wartosci Dgrpg i LET; dla
grupy 45 pacjentéw z nowotworami podstawy czaszki, sposréd ktérych wyréznio-
no pacjentéw ze zdiagnozowanymi zmianami w mézgu po radioterapii protonowe;.
Wartosci Dgpg obliczono ze statym i zmiennym RBE przy uzyciu modelu McNamara
[43], a nastepnie poréwnano je z limitami dawek dla wybranych organéw krytycz-
nych. Poréwnano réwniez rozktady Dgrpg i LET; pacjentéw ze zdiagnozowanymi
zmianami w moézgu z pacjentami bez zmian. Miato to na celu zbadanie zwiazku
miedzy wielkoSciami obszaréw o podwyzszonym Dgpg i LET; a wystepowaniem
zmian popromiennych. Ponadto wykonano analize poszerzonych obszaréw PTV
o biologicznie efektywne zwiekszenie zasiegu wiazki.

Podstawowe narzedzie obliczeniowe FRED zostalo przygotowane przez gru-
pe Angelo Schiavi z Uniwersytetu ,La Sapienza" w Rzymie. Implementacja FRED
w CCB zostata przeprowadzona w ramach projektu “Ocena niepewnosci zasiegu
efektu biologicznego w celu poprawy skutecznosci radioterapii protonowej w Cen-
trum Cyklotronowym Bronowice" prowadzonego przez Antoniego Ruciniskiego we
wspodlpracy z:

¢ Janem Gajewskim (Instytut Fizyki Jadrowej Polskiej Akademii Nauk) — przy-
gotowanie bibliotek do analizy danych, praca nad przygotowywaniem mode-
lu wiazki dla stanowisk terapeutycznych w CCB oraz walidacja eksperymen-
talna modelu wiazki,

¢ Kamilem Kisielewiczem (Narodowy Instytut Onkologii im. Marii Sktodowskiej-
Curie — Paristwowy Instytut Badawczy Oddziat w Krakowie) — przygotowanie
planéw leczenia pacjentéw,

¢ Nilsem Krah (Centre National de la Recherche Scientifique) — praca nad opty-
malizacja skryptéw do analizy danych w jezyku Python,

¢ Renata Kope¢ (Instytut Fizyki Jadrowej Polskiej Akademii Nauk) — umozli-
wienie wykorzystania danych klinicznych i przeprowadzenia eksperymentéw
w CCB,

* Vincenzo Patera (Uniwersytet , La Sapienza") — wsparcie merytoryczne zagad-
niefi zwiazanych z zwiekszeniem zasiegu wiazki protonowej,

¢ Katarzyna Krzempek (Instytut Fizyki Jadrowej Polskiej Akademii Nauk) — eks-
port i anonimizacja danych klinicznych,

¢ Gabriela Foltyriska (Instytut Fizyki Jadrowej Polskiej Akademii Nauk) — przy-
gotowanie krzywej kalibracji CT do przeprowadzenia symulagji,

¢ Marzena Rydygier (Instytut Fizyki Jadrowej Polskiej Akademii Nauk) — eks-
port i anonimizacja danych klinicznych,

¢ Angelo Schiavi (Uniwersytet ,La Sapienza") — praca nad rozwojem oprogra-
mowania do symulagji,
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e Emanuele Scifoni (Istituto Nazionale di Fisica Nucleare) — wsparcie meryto-
ryczne zagadnient zwiazanych z obliczeniami zmiennego RBE,

¢ Elzbieta Pluta (Narodowy Instytut Onkologii im. Marii Sklfodowskiej-Curie —
Panistwowy Instytut Badawczy Oddzial w Krakowie) — wsparcie merytorycz-
ne odnosnie zagadnieri klinicznych zwiazanych z radioterapia protonowa,

¢ Dorota Stonina (Narodowy Instytut Onkologii im. Marii Skfodowskiej-Curie —
Panistwowy Instytut Badawczy Oddziat w Krakowie) — wsparcie merytorycz-
ne odnoénie zagadnierr zwiazanych z promieniowrazliwoscia tkanek,

¢ Tomaszem Skora (Narodowy Instytut Onkologii im. Marii Sklodowskiej-Curie
— Panistwowy Instytut Badawczy Oddzial w Krakowie) — wsparcie meryto-
ryczne odnoénie zagadnieni klinicznych zwiazanych z radioterapia protonowa
i skutkami péZnymi radioterapii, konturowanie zmian na obrazach z rezonan-
su magnetycznego,

¢ Agata Skrzypek (Akademia Goérniczo-Hutnicza, Instytut Fizyki Jadrowej Pol-
skiej Akademii Nauk) — walidacja obliczerr LET, i zmiennego RBE dla r6znych
modeli,

¢ Francesco Tommasino (Istituto Nazionale di Fisica Nucleare) — wsparcie me-
rytoryczne zagadnieri zwiazanych z obliczeniami zmiennego RBE i korelacji
miedzy podwyzszong dawka i LET; i obszarami zmian w mézgu,

¢ Francesco Cordoni (Uniwersytet w Weronie) — przygotowanie analizy opartej
na wokselach zwiazanej z obszarami zmian w mézgu i obszaréw podwyzszo-
nej dawkii LET}.



Rozdziatl 2

Podstawy fizyki i radiobiologii
w radioterapii protonowe;j

21 Fizyka

2.1.1 Oddzialywania protonéw z materia

Czastki natadowane, takie jak elektrony, pozytony czy protony, przechodzace
przez osrodek oddziatuja, gléwnie elektromagnetycznie, z elektronami tego
oérodka oraz w mniejszym stopniu z jadrami atomowymi materiatu tarczo-
wego. Ciezkie czastki naladowane, takie jak czastki alfa czy protony, powo-
duja lokalnie wieksza gestosc¢ jonizacji atoméw osrodka, co zostalo pokazane
eksperymentalnie w 1903 roku przez Williama Henry’ego Bragga [45].

(a) (b)

jadro odrzutu

Y (©)

RYSUNEK 2.1: Schematyczna ilustracja mechanizméw oddziatywan
protonéw: (a) strata energii w wyniku nieelastycznych oddziatywan
kulombowskich, (b) elastyczne rozpraszanie kulombowskie na ja-
drze, (c) usuniecie pierwotnego protonu i produkcja czastek wtor-
nych poprzez nieelastyczne oddzialywanie jadrowe. Oznaczenia: p:
proton, e: elektron, n: neutron, y: promieniowanie gamma [46].

Oddziatywanie przyspieszonych protonéw z atomami oérodka (schematycz-
nie przedstawione na Rysunku 2.1) mozna podzieli¢ na trzy gtéwne procesy
[47]:
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- oddzialywania kulombowskie z elektronami o$rodka. Protony traca swo-
ja energie i zostaja spowolnione gléwnie w wyniku oddzialywan elek-
tromagnetycznych z elektronami materialu osrodka, powodujac wzbu-
dzenie i jonizacje atoméw. Elektrony wtérne (zwane tez J-elektronami)
powoduja dalsza jonizacje atoméw osrodka, az do catkowitego zatrzy-
mania tych elektronéw. Przyspieszone protony odchylane sa o niewielki
kat, w przyblizeniu réwny sin 0 ~ Z—;, gdzie me i m;, to masa spoczynko-
wa elektronu i protonu. W przypadku protonéw o energiach w zakresie
terapeutycznym oddzialywanie to nie ma istotnego wptywu na rozmiar
wiazki.

- oddzialywania kulombowskie z jadrami osrodka. W wyniku zderzen
z jadrami atoméw tarczy protony traca swa energie i sa odchylane od
swego pierwotnego toru. Kat rozproszenia kazdego pojedynczego pro-
tonu na jadrze o$rodka jest zaniedbywalnie maty, natomiast statystycz-
na suma wielu rozproszen prowadzi do rozkladu Gaussa z odchyleniem,
ktére wyraza sie wzorem [47], [48]:

14,1MeV | d 1 d
(fg—Z-T Ix {14—9105510 <LR>]’ 2.1)

gdzie d jest gruboscia absorbera, a Ly jest rednia dlugoscia radiacyjna
materiatu absorbera, rozumiana jako $rednia grubo$¢ materiatu, ktéra
zmniejsza energie promieniowania o czynnik 1/e. p i v sa odpowiednio
pedem i predkoscia czastki. Zjawisko to ma wplyw na rozmiar poprzecz-
ny wiazki protonowej.

- reakcje jadrowe z jadrami osrodka - nieelastyczne oddziatywania z ja-
drem tarczy, w wyniku ktérych moze dojs¢ do powstania nowego jadra
i czastek wtérnych [49]. Prawdopodobieristwo zajscia reakcji jadrowych
ros$nie z energia protonéw i energii powyzej 200 MeV moze siega¢ nawet
25% [50].

Dla czastek naladowanych o energiach E > (m?/2m,)- ¢ straty energii na jed-
nostke drogi sa okre$lone formuta Bethego-Blocha [51]:

dE K 2Z 1 lln 2mec2,82'szmax

S (Br)
“m K s g Py @2

gdzie: E —energia czastki, K = 47tN a2 emec [2], te = 2 /4mtegm,c? — promieni elek-
tronu, N4 — liczba Avogadro, Ty — maksymalna energia kinetyczna czastki,
Z —liczba atomowa tarczy, z — liczba atomowa pocisku, A —liczba masowa tar-
czy, B = v/c — predkos¢ czastki w jednostkach predkosci §wiatla, gy — przeni-
kalnoé¢ elektryczna prézni, I — Sredni potencjat jonizacyjny oérodka, m, — masa
elektronu, 6(By)/2 — czynnik korekcyjny uwzgledniajacy ekranowanie tadun-
ku czastki. Ze wzoru Bethego-Blocha wynika, Ze strata energii na jednostke
drogi wzrasta ze spadkiem energii czastki.

2.1.2 Wielko$ci opisujace wiazke protonowa

W niniejszej pracy stosowane sa nastepujace wielkoci fizyczne opisujace wiaz-
ke protonowa:



Rozdziat 2. Podstawy fizyki i radiobiologii w radioterapii protonowej

— fluencja - jest to liczba czastek dN padajacych na kule o polu przekroju dA
[52].

— zdolnoé¢ hamowania (ang. stopping power) - jest to strata energii kinetycz-
nej czastki naladowanej wyrazona wzorem S = %, gdzie dE to energia
zdeponowana wzdluz nieskoriczenie matej drogi dx [53]. W radioterapii
protonowej najczesciej uzywana jednostka jest keV/um.

- dawka - jest ilorazem dE przez dm, gdzie dE jest $rednia energia prze-

kazana przez promieniowanie jonizujace materii o masie dm: D = %,
w jednostkach Gy = J/kg [54].

- liniowy przekaz energii (ang. linear energy transfer, LET) - jest to mia-
ra energii, ktéra przekazuje czastka natadowana podczas przechodzenia
dE

przez osrodek na jednostke drogi i wyraza sie wzorem LET = 7=, w jed-

nostkach keV/um, gdzie dE to energia przekazana, a dx to dlugos¢ drogi.

— $rednia droga swobodna czastki (A) - to Srednia odleglos¢, jaka pokonuja
czastki miedzy dwoma kolejnymi oddzialywaniami [55]. Odlegto$¢ mie-
dzy kolejnymi oddzialtywaniami moze by¢ wyznaczona poprzez funkcje
s, = —Alnr, gdzie r spetnia warunek: (1 > r > 0) [56].

2.1.3 Liniowy przekaz energii - definicje, wartosci Srednie

Przekaz energii do osrodka moze by¢ wyrazony poprzez zdolno$¢ hamowa-
nia czastki, S. Termin LET jest uzywany do wyrazenia Sredniej depozycji ener-
gii na jednostke drogi przebytej przez czastke [54]. Jest to wielko$¢ niestocha-
styczna opisujaca $redni przekaz energii z oddziatywan czysto elektronowych
(jonizacja lub wzbudzenie). LET, jako wartos¢ rézniczkowa, jest zdefiniowa-
ny w punkcie przestrzeni i jest réwny elektronowej zdolnosci hamowania, S,;.
Jedna z podstawowych wielkosci stosowanych w modelowaniu radiobiolo-
gicznym jest $redni LET wazony dawka, zdefiniowany jako:

_J5 Sa(E)D(E,z)dE
LETy(z) = = IS D(E, z)dE

, (2.3)

gdzie S,/(E) jest elektronowa zdolno$cia hamowania pierwotnych czastek nata-
dowanych o energii kinetycznej E, a D(E,z) jest dawka pochtonieta pochodza-
ca od pierwotnych czastek natadowanych o energii kinetycznej E w miejscu
z [27].

W algorytmach numerycznych transportu promieniowania oblicza sie LET},
w wokselu jako sume energii zdeponowanej przez wszytskie czastki dla wszyst-
kich zdarzen, wazonych zdolnoscia hamowania tych czastek [57]:

szarzenia dE(dE/dx) ) 1/P
LET; = ,
? szurzenia dE

gdzie dE to energia zdeponowana w wokselu, dx to dtugosé drogi w wokselu,
a Y darenia AE to suma wszystkich zdarzeri depozydji energii. Szczegéty doty-
czace usrednient wartosci LET zostaty oméwione w pracy Kalholm i in. [58].

(2.4)
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2.1.4 Charakterystyka wiazki

Otéwkowa wiazka (ang. pencil beam) protonowa, o rozktadzie dawki przedsta-
wionym na Rysunku 2.2, charakteryzuje sie rozkladem glebokosciowym (Ry-
sunek 2.2B) o lokalnym maksimum pod koniec drogi wiazki, oraz rozkladem
Gaussa profilu poprzecznego (Rysunek 2.2C), definiujacym rozmiar poprzecz-

ny wiazki.
10 -
s .
i = 6 -
& 2 4 -
—E- 5 = - 2
o ] E 5 o0+
- 3 3 : ~ -2
" _4 -
g § : _B -
: - A
0 5 10 15 20 25 30 35 oo R L L S| -10 —T—T— T
" 9 O 5 10 15 20 25 30 35 0 02 04 06 08 10
e B z (om) - c 1 Dose (rel. units)

RYSUNEK 2.2: Dwuwymiarowy rozktad dawki (A), rozktad gleboko-

$ciowy dawki (B) i profil poprzeczny dawki (C) dla monoenergetycz-

nej oléwkowej wiazki protonéw o energii 219,3 MeV. Profil poprzecz-

ny odpowiada glebokosci dla maksymalnej wartoéci dawki. Zaadap-
towano z [59].

2.1.4.1 Rozklad gltebokosciowy dawki

W rozkfadzie glebokosciowym dawki (ang. depth-dose distribution, DDD), na-
zywanym tez krzywa Bragga, wyrézniamy obszar dawki wlotowej (plateau),
pik Bragga [45] i obszar spadku dystalnego (patrz Rysunek 2.3), czyli obszar
spadku dawki za pikiem Bragga.

100 ‘ Pik Bragga
90 — H
S0

<
:
=
o
<
&
=
g
% Obszar plateau
[m]
20 '
L
I —1
Obszar spadku
dystalnego

RYSUNEK 2.3: Scatkowany profil podtuzny monoenergetycznej wiaz-
ki otféwkowej [60].

W monoenergetycznej wiazce protondw przechodzacej przez oérodek, proto-
ny beda stochastycznie ulegaty zderzeniom, co prowadzi do rozrzutu zasiegu
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(ang. range straggling). Rozrzut ten, zalezny od energii pierwotnych protonéw
i osrodka, determinuje szeroko$¢ piku Bragga. Oddziatywania jadrowe wpty-
waja gléwnie na dawke w obszarze plateau. Spadek fluencji w obszarze plate-
au jest spowodowany usuwaniem protonéw z wiazki na skutek oddziatywan
jadrowych, podczas gdy spadek fluencji w piku Bragga jest gtéwnie spowo-
dowany zatrzymywaniem sie pierwotnych protonéw. Pik Bragga jest kombi-
nacja rosnacej straty energii przy malejacej energii protonéw oraz stosunkowo
niewielkim rozpraszaniu wiazki protonowej, na skutek duzej masy protonu
wzgledem elektronu. Warto zauwazyg¢, ze zjawisko piku Bragga nie wystepuje
dla wiazek elektronowych.

100
80
£ 60
o
—
2
g 40
20
0 E-;_
0

Glebokosé¢ (cm)

RYSUNEK 2.4: Schematyczne przedstawienie metody uzyskiwania
poszerzonego piku Bragga. Czerwone krzywe pokazuja poszczegdl-
ne rozktady dawki dla wiazek protonowych o réznych energiach i
intensywno$ciach. Suma dawek od pojedynczych wiazek jest repre-
zentowana przez niebieska krzywa tworzaca poszerzony pik Bragga.
Zielona krzywa przedstawia przyktadowy profil dawki od megawol-
towego promieniowania hamowania z liniowego akceleratora elek-
tronéw [61].

Przy wykorzystaniu klinicznym monoenergetyczna wiazka protonowa nie za-
pewnia jednorodnej dawki w obszarze caltej zmiany nowotworowej. Dlatego
wypracowano metody poszerzania obszaru jednorodnej dawki. Rysunek 2.4
przedstawia rozklad glebokosciowy dawki dla wielu wiazek protonowych,
ktére po zsumowaniu beda tworzy¢ poszerzony pik Bragga (ang. spread-out
Bragg peak, SOBP). Dla poréwnania przedstawiono przyktadowy glebokoscio-
wy profil dawki od megawoltowego promieniowania hamowania z liniowe-
go akceleratora elektronéw. Glebokos¢ obszaru jednorodnej dawki nazywamy
modulacja SOBP.

2.1.4.2 Zasieg wiazki

Jak wcze$niej wspomniano, protony traca cala swoja energie wewnatrz mate-
riatu o$rodka, a dtugosé¢ drogi protonéw jest okreslany jako zasieg wiazki pro-
tonowej. Sredni zasieg wiazki protonowej w osrodku mozna obliczy¢ przez
scatkowanie strat energii protonéw o energii poczatkowej E;;, az do momen-
tu, kiedy energia protonéw w wiazce spadnie do wartosci bliskich zeru (Egy1)



2.1. Fizyka 11

zgodnie ze wzorem (na podstawie raportu ICRU 49 [62]):

final / 4E -1 final 4 E
R(Es) = / <) 4E= / & 25
( 1’1) in <pdx> in S/p ( )

Powyzszy wzor okreslany jest jako przyblizenie ciaglego spowalniania (ang.
continuous slowing down approximation, CSDA) i zaklada, ze transfer energii
spowalnianej czastki naladowanej wynika jedynie ze zderzen z elektronami
osrodka [52].

1+ R e T w105
Masowa zdolnos¢ hamowania E
Zasieg CSDA ¢
1107
1
750 1%
~ o
| 4 10 %
'Tm i Ni
4] b | b
E
; 500 E
3 110° &
— 3 @
w 10
250 110
4 107°
O o 1 sl 1 1 CITr— 10 &
0.001 0.01 0.1 1 10 100 1000

E/ MeV —

RYSUNEK 2.5: Masowa zdolno$¢ hamowania (S) w funkcji energii

czastki (E) dla protonéw w wodzie. Zasieg czastek (R) obliczony zo-

stal na podstawie wykreslonych wartosci S i przy zatozeniu przybli-
zenia CSDA [46].

Zasieg protonéw w wodzie w funkgji energii zostal przedstawiony na Rysun-
ku 2.5. Obliczona z powyzszego przyblizenia droga protonéw nie uwzglednia
stochastycznych fluktuacji zasiegu oraz wielokrotnych rozproszer kulombow-
skich (ang. multiple coulomb scattering, MCS). Mimo tego w zakresach energii
protonéw przedstawionych na Rysunku 2.5, ktére sa wykorzystywane w ce-
lach terapeutycznych, wartosci uzyskiwane z CSDA sa uznane jako wystar-
czajace przyblizenie rzeczywistego zasiegu protonéw [7].

Pomiar fluencji czastek mozna wykorzysta¢ do wyznaczenia zasiegu proto-
néw jako glebokosci, na ktorej fluencja protonéw zmniejszy sie o polowe [63]
(patrz Rysunek 2.6). Dla monoenergetycznej wiazki protonéw w wodzie, gle-
bokos¢ na ktorej fluencja spada do potowy odpowiada w przyblizeniu glebo-
kosci wyznaczonej przez 80% dawki na spadku dystalnym, czyli R = Rgpy, =
z(Dgoe,)-
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RYSUNEK 2.6: Dawka w funkgji glebokosci dla wiazki protonéw 160

MeV (prawa 0§, linia przerywana). Fluencja protonéw w funkcji gte-

bokosci, pokazujaca spadek w obszarze piku Bragga wynikajacy z

oddzialywan jadrowych (lewa 0§, linia kropkowana - catkowita licz-

ba protonéw, linia ciagta - protony pierwotne). Dolny rysunek przed-

stawia dwuwymiarowy profil glebokosciowy dawki, ilustrujac po-
szerzenie wiazki z powodu MCS [47].

2.1.4.3 Biologicznie efektywny zasieg wiazki

W praktyce klinicznej zasieg wiazki definiuje sie dla rozkladu dawki wazo-
nej wzgledna skutecznoscia biologiczng protonéw (szczegéty opisano w pod-
rozdziale 2.3.5.2 Efekty zmiennego RBE). Biologicznie efektywny zasieg wiazki
zwykle okresla sie w miejscu wyznaczonym przez 90% dawki (Rgge,) W obsza-
rze spadku dystalnego [47].

2.1.4.4 Przekrdj poprzeczny wiazki

Rozmiar poprzeczny wiazki otéwkowej kwantyfikuje sie jej szerokoscia po-
towkowa (ang. full width at half maximum, FWHM) (patrz Rysunek 2.7) lub od-
chyleniem standardowym krzywej Gaussa dopasowanej do zmierzonego po-
przecznego profilu wiazki (o).

Wiazka protonowa moze zosta¢ uformowana w kierunku poprzecznym po-
przez rozproszenie jej na innym materiale, takim jak folia rozpraszajaca lub
modulator zasiegu, a nastepnie dopasowana do ksztalttu nowotworu przez
kolimator. Wptyw lokalizacji elementéw rozpraszajacych na ksztalt profilu po-
przecznego wiazki przedstawiono na Rysunku 2.8.
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RYSUNEK 2.7: Scatkowany profil poprzeczny monoenergetycznej
wiazki otéwkowej. Zaadaptowano z [60].

Nozzle RS RS

[\l

RYSUNEK 2.8: Ewolucja profilu poprzecznego wiazki dla dyskrymi-

natora zasiegu (ang. range shifter, RS), umieszczonego blisko kolima-

tora (linie czarne) lub daleko wewnatrz glowicy terapeutycznej (ang.
nozzle) (linie czerwone) [64].

Propagacje wiazki protonowej mozna scharakteryzowaé przy pomocy emitan-
qji wiazki [65] lub definiujac wirtualne Zrédto punktowe [66]. Emitancja wiaz-
ki jest miara Sredniego rozrzutu wspoétrzednych czastki w przestrzeni i pedzie.
Zaklada sie, ze emitancja jest stala w zakresie rozchodzenia sie wiazki w po-
wietrzu. W selektorze energii emitancja wiazki ulega zmianie na skutek ogra-
niczania wiazki przez przestony.
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Zrédto i kierunek Ksztatt wiazki Fantom wodny
wiazki

A >

C M -

() .—-p —

RYSUNEK 2.9: Schematyczne przedstawienie réznych modeli pro-

pagacji wiazki: (A) wiazka réwnolegla, (B) wiazka ksztaltowana

przez soczewke magnetyczna (emitancja wiazki), (C) wirtualne Zré-
dfo punktowe. Zaadaptowano z [67].

Pogladowe schematy modeli propagacji wiazki przedstawiono na Rysunku
2.9. Bazujac na pomiarach wykonanych podczas uruchamiania stanowisk gan-
try w CCB, wybrano modelowanie oparte o parametry emitancji wiazki. Do
scharakteryzowania poprzecznej propagacji wiazki wykorzystano szes¢ para-
metréw modelu emitangji, trzy w kierunku X (ey, ay, By) i trzy w kierunku
Y (ey, &y, By). Poprzeczny rozmiar wiazki 0, ,, w funkcji glebokosci z mozna
wyliczy¢ wedlug nastepujacego wzoru [65]:

1+a3,
y
Uﬁ/y(z) =€x/y- (,Bx/y —2-ayy-z+ T/y 22, (2.6)

gdzie: ¢,/ - emitancja, a,,, - parametr zwiazany z ogniskowaniem/rozpra-
szaniem wiazki, B/, - parametr charakteryzujacy dtugos¢, na ktérej wiazka
zmienia swoj poprzeczny ksztalt.

2.1.5 Cyklotron i systemy formowania wiazki

Parametry wiazki protonowej oraz elementy pasywne systemu formowania
wiazki, odpowiedzialne za uzyskanie odpowiedniego rozktadu dawki, sa do-
stosowane do planu leczenia kazdego pacjenta. Pozwala to na uzyskanie wy-
maganej precyzji napromieniania nowotworu.

W chwili obecnej na $wiecie dziata ponad 90 os$rodkéw radioterapii protono-
wej (dane z Particle Therapy Co-Operative Group (PTCOG) [69]). Najczesciej sto-
sowanymi obecnie akceleratorami sa cyklotrony izochroniczne o maksymalnej
energii wiazki do 250 MeV. Energia ta pozwala na napromienienie zmian no-
wotworowych w pacjencie na gtebokos$ciach przekraczajacych 30 cm. W Polsce
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RYSUNEK 2.10: Cyklotron systemu Proteus 235 w CCB [68].

jedynym cyklotronem wykorzystywanym do celéw radioterapii protonowej
jak i do prac badawczych jest akcelerator C 230 systemu Proteus 235, produk-
qji belgijskiej firmy Ion Beam Application (IBA), zainstalowany w Centrum
Cyklotronowym Bronowice (CCB) Instytutu Fizyki Jadrowej im. Henryka Nie-
wodniczanskiego Polskiej Akademii Nauk (IF] PAN) w Krakowie (patrz Rysu-
nek 2.10).

Cyklotron Proteus 235

Hala ‘

eksperymentalna

Stanowisko
Selektor = gantry-1 :
- Stanowisk Stanowisko
energii tanowisko

terapii oka % = gantry-2

Linia wigz

RYSUNEK 2.11: Schemat wyprowadzenia wiazki w CCB.

System radioterapii Proteus 235 sktada sie kilku podstawowych elementéw:
akceleratora czastek, selektora energii, linii wiazki oraz systemu formowania
i dostarczania wiazki do pomieszczen radioterapii lub hali eksperymentalne;.
Akcelerator C 230, ktory jest czescia systemu Proteus 235, jest wyposazony
w wewnetrzne Zrédto jonéw typu PIG (ang. Penning Ion Gauge) do jonizacji
atoméw wodoru oraz ich iniekcji w plaszczyzne akceleracji. Protony sa rozpe-
dzane w akceleratorze do maksymalnej energii 230 MeV, po czym trafiaja do
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Jednolite skanowanie Pasywne rozpraszanie

Aktywne skanowanie

selektora energii. Na uklad selektora energii sklada sie degrader, do zmniejsza-
nia energii protonéw, uklad do pomiaru profilu wiazki i element odcinajacy
wiazke [70]. Zastosowanie degradera energii powoduje rozmycie energetycz-
ne wiazki, co jest nastepnie czeSciowo zmniejszane przez uklad magnetycz-
ny i przeslony selektora energii. Selektor energii umozliwia obnizenie energii
wiazki o 10 MeV w czasie krétszym niz 1 sekunda. Energia wiazki protonow w
selektorze moze zosta¢ obnizona najwyzej do 70 MeV. Po opuszczeniu selekto-
ra energii protony trafia do linii wiazki, ktéra docieraja do jednego z czterech
pomieszczen przedstawionych na Rysunku 2.11. Hala eksperymentalna oraz
stanowisko terapii oka to stanowiska z nieruchoma linia wiazki (ang. fixed
beam), natomiast dwa pozostale stanowiska terapeutyczne sa wyposazone w
obrotowe stanowiska gantry. Gantry sklada sie z obrotowej kratownicy, prze-
noszacej uktad magneséw kierujacych wiazke w strone pacjenta w zakresie
katoéw od 0 do 360 stopni. Ruchomy stét terapeutyczny pozwala na ustawienie
pacjenta z dokladnoscia 1 mm wzgledem ramienia podajacego wiazke.
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RYSUNEK 2.12: Schematyczne przedstawienie trzech r6znych modal-
nosci dostarczenia wiazki. Zaadaptowano z [71].

Formowanie wiazki dostarczanej do pacjenta moze odbywac sie na trzy sposo-
by: technika pasywna (rozpraszanie pasywne) (ang. passive scattering), techni-
ka aktywna (wiazka skanujaca) (ang. spot scanning) oraz technika jednorodne-
go skanowania (ang. uniform scanning, US). Powyzsze techniki przedstawiono
schematycznie na Rysunku 2.12.
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Technika pasywna polega na ksztaltowaniu rozkladu dawki przez zastosowa-
nie dedykowanych elementéw pasywnych na torze wiazki, tj. folie rozprasza-
jace, kolimator, kompensator oraz ruchomy modulator zasiegu. Wada tej tech-
niki jest generowanie wiekszej liczby czastek wtérnych oraz powiekszenie ob-
szaru wysokiej dawki przed obszarem napromienianym.

Technika aktywna polega na skierowaniu wiazki otéwkowej o zadanej energii
bezposrednio do pacjenta. Sterowanie wiazka w kierunku poprzecznym od-
bywa sie przez uklad magneséw umieszczonych w linii wiazki, natomiast za-
sieg wiazki jest determinowany energia, ustalona w ukladzie selektora energii.
W CCB technika pasywna stosowana jest w sali terapii oka, natomiast techni-
ka aktywna jest realizowana w obu pokojach terapeutycznych gantry. W przy-
padku dostarczania wiazki technika aktywna, objetosc¢ leczona jest podzielona
na warstwy osiagane przez protony o okreslonej energii wiazki. Otéwkowa
wiazka protonéw o danej fluencji przecina plaszczyzne prostopadia do niej
tworzac obszar tzw. plamki (ang. spots). Zwykle plamka wiazki protonowej
ma w przyblizeniu ksztalt elipsoidy, ktéra charakteryzuje sie dwuwymiaro-
wym rozkladem Gaussa [72]. Mozliwa asymetria wiazki wymusza okre$lenie
jej rozmiaréw w plaszczyznie X-Y warto$ciami odchylenia standardowego (o
oraz oy) lub szerokosciami potéwkowymi (FWHMy i FWHMy) [73]. Ponadto
rozmiar plamki zmienia sie wraz z energia wiazki, co pokazano na Rysunku
2.13.
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RYSUNEK 2.13: Dwuwymiarowe rozktady dawki plamek w izocen-
trum w powietrzu przy trzech energiach: 140, 180 i 226,7 MeV. Skala
kolorystyczna przedstawia dawke wzgledna [74].

W skanowaniu aktywnym, plamki o indywidualnie dobranej intensywnosci
sa sekwencyjnie dostarczane do calego przekroju poprzecznego objetosci na-
promienianej. Wynikowe pole promieniowania jest suma wszystkich pojedyn-
czych plamek dostarczonych w danym polu terapeutycznym. Dodatkowym
elementem pasywnym w tym systemie moze by¢ dyskryminator zasiegu (RS),
ktoéry jest uzywany, gdy konieczne jest uzycie energii nizszej niz minimalna
energia wychodzaca z selektora energii (dla CCB energia < 70 MeV).

Trzecia dostepna metoda jest skanowanie jednorodne (US). Pod wieloma wzgle-
dami US mozna opisa¢ jako hybryde pasywnego rozpraszania i aktywnego
skanowania. W US protony o ustalonej energii sa dostarczane w taki sposéb,
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aby doprowadzi¢ do jednorodnego rozktadu dawki w plaszczyznie prosto-
padiej do osi wiazki. W przeciwieristwie do aktywnego skanowania, rozmiar
poprzeczny pola jest determinowany elementami pasywnymi. Po dostarcze-
niu jednej warstwy plamek o danej energii nastepuje redukcja energii wiazki
i dostarczenie nastepnej warstwy. Rozproszona szeroka wiazka otéwkowa jest
magnetycznie kierowana przez cate pole promieniowania, dzieki czemu uzy-
skuje sie duze jednorodne pole. Podobnie jak w przypadku podwéjnego roz-
praszania, wymagane jest stosowanie kolimatoréw dedykowanych do danego
pola.

2.2 Fizyka medyczna w radioterapii protonowe;j

Radioterapia protonowa wykorzystuje wiazki protonéw o energii od okoto 60
MeV do 250 MeV. Niskoenergetyczne protony sa stosowane w radioterapii no-
wotworéw gatki ocznej i nowotworéw zlokalizowanych na powierzchni cia-
fa. W leczeniu zmian na glebokosci od kilku do kilkudziesieciu centymetréw
stosuje sie wiazki o energiach powyzej 100 MeV. Obecnie na $wiecie najcze-
Sciej napromieniane sa nowotwory zlokalizowane w mézgu, podstawie czasz-
ki, prostacie i nowotwory wieku dzieciecego [75]. Radioterapia protonowa
umozliwia leczenie guzéw nowotworowych o wielkos$ci najczesciej od kilku
do kilkuset centymetréw szeSciennych, cho¢ znane sa napromieniania znacz-
nie wiekszych guzéw. Jest to zazwyczaj korzystne rozwiazanie dla pacjentéw,
u ktérych nowotwor znajduje sie blisko narzadéw krytycznych takich jak pier
mozgu, skrzyzowanie nerwéw wzrokowych, serce, czy odbytnica.

Guz nowotworowy
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RYSUNEK 2.14: Rozklad glebokosciowy dawki wiazki fotonéw, pro-
tonéw i elektronéw oraz poszerzonego piku Bragga (SOBP). Zaadap-
towano z [76].

Zalety radioterapii protonowej mozna argumentowac¢ poréwnujac rozklady
glebokosciowe dawek na Rysunku 2.14 oraz przykladowe plany przygotowa-
ne dla wiazek fotonowych oraz protonowych (Rysunek 2.15).
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RYSUNEK 2.15: Poréwnanie planéw napromieniania osi mézgowo-

rdzeniowej: przekroje osiowe i strzatkowe z (a i b) planu fotonowego

IMRT oraz (c i d) planu protonowego. Dawka przepisana wynosita
23,4 Gy(RBE) [77].

2.2.1 Planowanie leczenia
2.2.1.1 Parametry stosowane w planowaniu leczenia
Planowanie leczenia rozpoczyna sie od konturowania przez lekarza radiotera-

peute struktur na zdjeciach z CT, MRI lub PET (lub fuzji tych obrazéw), ktére
pdZniej sa podstawa do przygotowania planu leczenia.

RYSUNEK 2.16: Schematyczne przedstawienie objeto$ci napromienia-
nych [78].

Gléwnymi strukturami do napromieniania, opisanymi w raporcie ICRU 78
[78] (patrz schemat na Rysunku 2.16), sa:
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- makroskopowa objetos¢ guza (ang. gross tumor volume, GTV) - jest to ob-
szar guza widoczny lub wyczuwalny w badaniu palpacyjnym o dobrze
okreslonych granicach i lokalizacji. Moze skiadac¢ sie z guza pierwotnego
i weztéw chionnych lub innych przerzutéw guza pierwotnego. W GTV
gestoé¢ komorek nowotworowych jest zawsze wysoka (> 10 mm~3 ).
Dlatego tez w przypadku radioterapii radykalnej nalezy dostarczy¢ daw-
ke przepisana do catego GTV. W przypadku resekcji guza nie jest definio-
wany obszar GTV.

— kliniczna objetos¢ tarczowa (ang. clinical target volume, CTV) - jest to struk-
tura kliniczna, obszar obejmujacy GTV oraz mikroskopowe zmiany sub-
kliniczne wokét guza, ktérych obecnosé jest okreslona na pewnym pozio-
mie prawdopodobieristwa. Wyznaczenie CTV jest oparte na dostepnych
danych dotyczacych prawdopodobieristwa wystapienia komoérek ztosli-
wych poza GTV oraz na ocenie lekarza radioterapeuty. Wyznaczenie CTV
powinno by¢ réwniez oparte na znajomosci drég naciekania nowotworu
W przestrzeni trojwymiarowe;.

— wewnetrzna objetos¢ tarczowa (ang. internal target volume, ITV) - jest to
objetos¢, ktora zawiera CTV plus margines uwzgledniajacy niepewnosci
polozenia struktur wewnatrz pacjenta (np. ruchy fizjologiczne i zmiany
w rozmiarze, ksztalcie i potozeniu CTV w obrebie pacjenta). Wyznaczenie
tej struktury nie jest obowiazkowe w planownowaniu leczenia.

- planowana objetos¢ tarczowa (ang. planning target volume, PTV) - jest to
koncept geometryczny obszaru, na ktéry sklada sie CTV powiekszony
o margines wynikajacy z wewnetrznych ruchéw narzadéw pacjenta, nie-
pewnosci pozycji pacjenta na stole terapeutycznym oraz niepewnosci za-
siegu wiazki. PTV powstaje przez dodanie marginesu do CTV, uwzgled-
niajac kierunki wiazek podczas planowania leczenia w celu napromie-
nienia obszaru CTV. Wyznaczenie objetosci PTV jest konieczne podczas
planowania leczenia.

Innymi istotnymi strukturami w planowaniu sa narzady krytyczne. Sa to pra-
widlowe tkanki i narzady, ktérych wrazliwo$¢ na promieniowanie moze zna-
czaco wplyna¢ na planowanie leczenia i/lub dawke przepisana. Sa to struk-
tury, ktére musza by¢ wyznaczone do planowania leczenia, i dla ktérych sa
okreslane dawki tolerancji. Przekroczenie dawek tolerancji podczas leczenia
moze prowadzi¢ do powstawania komplikacji po lub w trakcie terapii. Obec-
nie stosowane sa wytyczne oparte na konsensusie EPTN (ang. European Partic-
le Therapy Network) [79] oraz publikacjach grupy QUANTEC (ang. Quantitative
Analyses of Normal Tissue Effects in the Clinic) [80] (patrz Tabela A.1 w Dodatku
A).

Dawka przepisana przez lekarza w systemie planowania leczenia jest przeli-
czana na jednostki monitorowe (ang. monitor units, MUs) w procesie kalibracji.
Jednostki monitorowe to wskazanie komory monitorowej (np. komory joni-
zacyjnej) proporcjonalne do tadunku elektrycznego, generowanego w komo-
rze przez przechodzaca przez niq wiazke. Jednostki monitorowe zmierzone
w trakcie napromieniania sa pdZniej przeliczane na dawke zgodnie z kalibra-
cja komory monitorowej i poréwnywane z dawka przepisana.
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Obecnie w systemach do planowania leczenia w radioterapii protonowej sto-
suje sie zasadniczo dwie techniki: radioterapie protonowa z jednorodna daw-
ka w pojedynczym polu (ang. single field uniform dose, SFUD) oraz radioterapie
protonowa o modulowanej intensywnosci (ang. intensity modulated proton the-
rapy, IMPT).

SFUD polega na potaczeniu indywidualnie zoptymalizowanych pdl, z ktérych
kazde dostarcza jednorodna dawke do objetosci PTV. Napromienianie to moze
by¢ realizowane przez technike rozpraszania protonéw (ang. double scattering)
i formowania rozszerzonego piku Bragga [81].

IMPT polega na jednoczesnej optymalizacji wszystkich pél promieniowania
(z lub bez dodatkowych ograniczern dawki dla sasiadujacych struktur kry-
tycznych), ktére prowadzi do jednorodnej dawki w obszarze leczonym i mi-
nimalizacji dawki na narzady krytyczne. IMPT jest odpowiednikiem techni-
ki IMRT (ang. intensity modulated radiation therapy, IMRT), gdzie zmienia sie
ksztalt napromienianego pola, a napromieniana objetos¢ ma niejednorodny
rozktad dawki w poszczegdélnych polach.

W radioterapii protonowej wiazka skanujaca optymalizowanych technika
IMPT, napromienianie jest przeprowadzane przy uzyciu tysiecy pojedynczych
wiazek oléwkowych, ktére sa dostarczane tak, aby objetos¢ leczona otrzyma-
Ia jednolita dawke. Plany IMPT sa przygotowywane przy uzyciu technik od-
wrotnej optymalizacji (ang. reverse planning). Systemy skanowania wiazka
oléwkowa nie sa zatem w stanie zapewni¢ jednorodnych objetosciowo pol
referencyjnych bez zastosowania odwrotnej optymalizacji, co komplikuje cha-
rakterystyke wyjéciowa Gy /MU dla pola promieniowania, nawet jesli pozada-
ny rozktad dawki jest jednorodny. Z tego powodu czesto waliduje bezwzgled-
ne i wzgledne rozklady dawki z pomiaru z planami leczenia z systemu plano-
wania leczenia [82].

IMPT mozna faczy¢ jednoczesnym napromienianiem dawka dodatkowa (ang.
simultaneous integrated boost, SIB) wybranego obszaru w objetosci tarczowej.
Technika ta pozwala na jednoczesne dostarczanie wymaganych pozioméw
dawki do réznych objetosci leczonych w ramach jednej frakcji napromienia-
nia [83].

Do przedstawienia informacji o tréjwymiarowym rozkladzie dawki oraz oce-
ny rozkladu dawki w poszczegdlnych strukturach pacjenta, uzywa sie histo-
gramoéw dawka-objetos¢. Na osi odcietych takiego histogramu znajduje sie
dawka, wyrazona w procentach lub wartosciach absolutnych, a na osi rzed-
nych wartosci wzgledne objetosci wybranej struktury [84].

Wykresy DVH (patrz przyktadowy Rysunek 2.17) przekazuja informacje, czy
w narzadach krytycznych nie zostata przekroczona dawka maksymalna (D;x)
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RYSUNEK 2.17: Przykiad histogramu dawka-objeto$¢ dla struktur
tarczowych (PTV) oraz organéw krytycznych dla réznych technik na-
promieniania i liczby wiazek (3B - 3 wiazki, 5B - 5 wiazek) [85].

lub dawka bliska maksymalnej np. dawka otrzymana w 2% objetosci struktu-
ry napromienianej (D, lub D02). DVH uzywane sa réwniez przy poréwny-
waniu planéw wykonywanych r6znymi technikami lub rodzajami promienio-
wania. Podobnie mozna analizowaé rozklady LET tworzac histogramy LET-
objetos¢ (ang. LET-volume histogram, LVH).

2.2.1.2 Etapy planowania leczenia

Planowanie leczenia sktada sie z kilku nastepujacych po sobie etapéw, od ob-
razowania do akceptacji planu przez lekarza prowadzacego.

Obrazowanie Planowanie leczenia dla wybranego pacjenta rozpoczyna sie
od obrazowania. Najcze$ciej zdjecia wykonuje sie za pomoca tomografu kom-
puterowego, pozytonowej tomografii emisyjnej i rezonansu magnetycznego
w celu okre$lenia miejsca i wielkosci zmiany nowotworowej. Obrazowanie
wykonuje sie rowniez w trakcie trwania terapii, poniewaz w czasie leczenia
pacjent moze zmieni¢ wage lub moze zmieni¢ sie rozmiar guza, co bedzie skut-
kowa¢ zmiang zasiegu wiazki w pacjencie.

Konturowanie Pierwszy etap konturowania przeprowadza lekarz radiotera-
peuta, ktéry obrysowuje obszary leczone (GTV, CTV). Kolejny etap konturo-
wania wykonuje fizyk planujacy, ktéry obrysowuje strukture PTV.

Planowanie ulozenia wiazek W planowaniu utozenia wiazek protonowych
dazy sie do uzyskania maksymalnie konformalnego rozkladu dawki w ob-
szarze leczonym oraz unika sie umiejscowienia obszaréw dystalnych wiazek
w poblizu narzadéw krytycznych.
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Dozymetria i kontrola jakosci Pomiary dozymetryczne stuza gltéwnie do
sprawdzenia parametrow urzadzenia produkujacego wiazke promieniowania
jonizujacego oraz do weryfikacji przygotowanego planu leczenia. W przypad-
ku radioterapii protonowej szczeg6lnie wazna jest kontrola zasiegu wiazki.
Plany do weryfikacji dozymetrycznej sa tworzone poprzez przeliczenie pla-
néw z obrazéw CT na plany w fantomie wodnym, na ktérym wykonuje sie
pomiary.

Indeks gamma Do oceny zgodnosci planu z TPS ze zmierzonym planem
uzywa sie analizy indeksu gamma (ang. gamma index, GI). Metoda tej wery-
tikacji planu oparta jest na dwoch kryteriach: maksymalnej dopuszczalnej réz-
nicy dawek (ang. dose difference, DD lub AD) i maksymalnej odlegltosci, w ktérej
moze zostaé spelnione kryterium zgodnosci dawki (ang. distance to agreement,
DTA) [42]. Geometryczne przedstawienie kryteriéw AD i DTA zostato poka-

RYSUNEK 2.18: Uproszczona koncepcja analizy indeksu gamma dla

rozkltadu dawki 2D. x, y, D sa wymiarami przestrzennymi i dawka.

Dmax (lub AD) to maksymalna dopuszczalna réznica dawek. Kryte-

rium DTA jest wyznaczone przez promiefi czerwonego poziomego
okregu (sfery dla rozktadu 3D) [86].

zane na Rysunku 2.18. W tej metodzie kazdemu elementowi siatki odniesie-
nia przyporzadkowuje sie element siatki rzeczywistej o identycznych wspét-
rzednych przestrzennych. Dawka zmierzona w tym punkcie oraz w punktach
z najblizszego otoczenia poréwnywana jest do wartosci oczekiwanej zgodnie
Ze wzorem:

7l 1D() — DGO

DTA? AD? ’
gdzie |7¢, 7| - odlegloé¢ pomiedzy analizowanymi punktami, |D(ry,) — D(7¢)|
- bezwzgledna réznica dawek, DTA, AD - wspdélczynniki skalowania, oparte
o wybrane kryteria zgodnosci. Po przeanalizowaniu wszystkich elementéw
siatki kazdemu elementowi siatki odniesienia (r7,) przyporzadkowywana jest
warto$¢ minimalna ze zbioru (¢, #,), czyli y(ry,) = min{y(7, )} dla kaz-
dego r. [87]. Stosunek liczby elementéw siatki spelniajacych warunek y(7y,) <
1 oraz frakcje elementoéw siatki spelniajacych kryteria zgodnosci, (tzw. passing
rate) jest stosowany jako ostateczne kryterium akceptacji planu.

Y(7e, ) = (2.7)
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Akceptacja planu leczenia Po weryfikacji dozymetrycznej, jesli plan speinit
kryteria akceptacji na podstawie przeprowadzonej analizy indeksu gamma le-
karz prowadzacy akceptuje plan do napromieniania.

Symulacje Monte Carlo Coraz wiecej systeméw do planowania leczenia po-
siada mozliwo$¢ wykonania symulacji Monte Carlo dla dodatkowej weryfika-
qji planu. Symulacje te sa coraz powszechniej stosowane w planowaniu lecze-
nia, gdyz pozwalaja na weryfikacje przyblizonych algorytméw systeméw pla-
nowania leczenia. W obliczeniach MC konieczne jest osiagniecie odpowiedniej
statystyki, aby zapewni¢ wymagana niepewno$¢ obliczen, najczesciej na po-
ziomie 1 - 3% [88], [89]. Poza rozkladem dawki w planowaniu dla radioterapii
protonowej coraz czesciej analizuje sie w podobny sposéb rozktady LET; [39].

2.2.2 Niepewnosci dawki i zasiegu

Rozktad Dgrpg uzyskany w planie leczenia jest obarczony niepewnosciami po-
chodzacymi z ré6znych Zrédel. Niepewnosci te sa inherentnie powiazane z nie-
pewnosciami zasiegu biologicznego wiazki protonowej.

2.2.2.1 Zrédta niepewnosci

Niepewnosci wartosci dawki i skorelowane z nia niepewnosci zasiegu moz-
na podzieli¢ na dwie grupy: fizyczne oraz biologiczne. Do Zrédet fizycznych
mozemy zaliczy¢:

- niepewnos$¢ parametrow modelu wiazki zaimplementowanego do TPS,

takich jak energia/zasieg, rozmiar wiazki/ewolucja rozmiaru wiazki,

— kalibracje skanera CT, czyli konwersje jednostek Hounsfielda (ang. Ho-
unsfield units, HU) na wzgledna (do zdolnosci hamowania w wodzie)
zdolno$¢ hamowania protonéw (ang. relative proton stopping power, RPSP),

— kalibracja monitora dawki,
- wzorcowanie przyrzadéw dozymetrycznych,
- niepewno$¢ ulozenia pacjenta,

— zmiany anatomiczne pacjenta,

doktadnos¢ algorytmu obliczania dawki w systemie planowania leczenia,
natomiast do Zrédet biologicznych mozna zaliczy¢:

— wybér modelu radiobiologicznego,

— okreélenie promieniowrazliwoéci komérek (wspétczynniki o i B, w przy-
padku stosowania modelu liniowo-kwadratowego),

- indywidualna odpowiedz organizmu pacjenta na zastosowane leczenie.
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TABELA 2.1: Niepewnodci zasiegu protonéw bez oraz z wykorzysta-

niem obliczern Monte Carlo. Podane wartosci odnosza sie do 1,5 od-

chylenia standardowego (85% poziomu ufnosci). Skrajne przypadki,

takie jak przy napromienianiu nowotworéw pluc, moga wykazywac
wieksza niepewnos¢ [7].

Niepewnos¢ Niepewnosé

Zr6dlo niepewnosci zasiegu u pacjenta zasiegu bez MC | zasiegu z MC

Niezalezne od obliczef dawki:
Niepewnos¢ pomiaru w wodzie

L + 0,3 mm + 0,3 mm
do uruchomienia
Konstrukcja kompensatora + 0,2 mm + 0,2 mm
Odtwarzalnos¢ wiazki 4+ 0,2 mm + 0,2 mm
Utozenie pacjenta + 0,7 mm + 0,7 mm
Obliczanie dawki:
Biologia (zawsze dodatnia) " + ~0,8% 8 + ~0,8% 8
Obrazowanie i kalibracja CT +0,5% P +0,5%P
Konwersja obrazu CT na tkanki 4 0,5%® +0,2%d

(z wylaczeniem wartosci I)
Rozmiar siatki CT + 0,3% + 0,3%
Srednia energia wzbudzenia

o/ C % €
(wartos$ci I) w tkankach = 1% oL
DegradaC]a zasiegu; zlozone —0,7%© +0,1%
niejednorodnosci
Dggradaqa zasiegu; lokalni 4 25% +0,1%
niejednorodnodci lateralne
2,7% + 2,4% +
*¥ A ’ !
Razem (bez *, M) 1,2 mm 1,2 mm
4,6% + 2,4% +
N ! ’
Razem (bez *) 1,2 mm 1,2 mm

Oznaczenia: *Chvetsov i Paige [90], bSchaffner i Pedroni [91] i Matsufuji i in. [92], “Espana and
Paganetti [93], dICRU [62], Bichsel i Hiraoka [94] i Kumazaki i in. [95], ®Sawakuchi i in. [96],
Bednarz i in.[97] i Urie i in. [98], fBednarz i in. [97], 8Espana i Paganetti [99].

Zrédla niepewnosci zasiegu w radioterapii protonowej zostaty szczegétowo
opisane w publikacji Paganettiiin. [7]. Z danych przedstawionych w Tabeli 2.1
wynika, ze zaleta stosowania metod MC w planowaniu dla radioterapii proto-
nowej jest zmniejszenie niepewnosci degradacji zasiegu dla lokalnych, matych
niejednorodnosci, ktére nie sa poprawnie uwzglednione w algorytmach anali-
tycznych.

Raport AAPM Task Group 202 (Physical Uncertainties in the Planning and Delive-
ry of Light Ion Beam Treatments) [100] jest jednym z doniesieri o niepewno$ciach
tizycznych w planowaniu i prowadzeniu radioterapii z wykorzystaniem wia-
zek lekkich jonéw. Przedstawiono tam ocene niepewnoéci dopasowania po-
przecznego profilu dawki (20) dla hipotetycznego systemu dostarczania wiaz-
ki z wykorzystaniem elementéw pasywnych. Niepewnoé¢ dopasowania po-
przecznego profilu wiazki jest definiowana jako kombinacja wszystkich czyn-
nikéw, ktére moga powodowaé poprzeczna niewspotosiowos¢ dostarczonej
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wiazki wzgledem zamierzonego celu. Przyklady podano dla guzéw w okoli-
cy glowy i szyi. Zakladano, ze pozycja uzyskana podczas weryfikacji utoze-
nia pacjenta (ustawienie setup) i pozycja podczas leczenia sa identyczne. Nie-
pewnos¢ catkowita zostata obliczona przez dodanie w kwadracie wszystkich
niepewnodci typu A (tj. pozycja i ruchy pacjenta, pozycja wiazki, kat gantry)
i B (tj. doktadnos¢ rekonstrukgji obrazu CT, konturowanie znacznikéw i struk-
tur, model wiazki). Otrzymano $rednia niepewnos¢ na poziomie 2,3 mm dla
tego typu lokalizacji. Analiza zostala uzupetniona o dane z Moyers i Vatnit-
sky [101]. Dodatkowo, w powyzszym raporcie podano szacowane niepewno-
Sci penetracji wiazki wynikajace z charakterystyki fizycznej pacjenta i urza-
dzent do pozycjonowania. Wartosci te wynosily srednio + 5,3% oraz + 4,3%,
odpowiednio bez oraz z redukcja skutkéw niepewnosci.

2.2.2.2 Metody redukcji niepewnosci zasiegu

W radioterapii protonowej stosuje sie szereg strategii redukcji niepewnosci,
majacych najwiekszy wplyw na efekt terapeutyczny. Obejmuja one czynniki
wystepujace zarowno w technikach fotonowych, jak i te majace szczegdlne
znaczenie w radioterapii protonowej. Do tych ostatnich zaliczy¢ nalezy nie-
pewnos¢ zasiegu wiazki oraz niepewnos¢ przeliczenia HU na wzgledna zdol-
no$¢ hamowania protonéw.

Tabela 2.2 (na podstawie Yeung i Palta [102]) zawiera przeglad Zrédel niepew-
nosci, ich wielko$¢ oraz metody redukgji ich wptywu na realizacje planu lecze-
nia.
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TABELA 2.2: Zrédta niepewnosci oraz strategie jej redukji.

Zré6dto niepewnosci Niepewnosci Stra.tegla redtﬂ.(c] ! Nlepewno?'c
niepewnosci po redukcji
Niepewnosc zasiegu +13mm Brak +13mm
(pierwotny pik Bragga)
Niepewnos¢ zasiegu +0,6-1 mm Brak +0,6-Imm
(poszerzony pik Bragga)
Odtwarzalnos$¢ zasiegu + 1 mm Kontrola jakosci + 0,5 mm
Kompensator 1 mm Kontrola jako$ci i materiatu +0,5mm
kompensatora
Akcesoria (blat stohu, Kontrola jakosci wszystkich
przyrzady do + 1 mm ., + 0,5 mm
. o akcesoriow
unieruchamiania, itp.)
cT + 3.,5 Yo Prgtokoiy obrazowam'a' +1-2% zasiegu
zasiegu specyficzne dla danego miejsca
Ustawienie pacjenta + 1,5 mm Precyzyjna ocena ulozenia +1mm
pacjenta
Ruch pac]e'nta poc}czas Zmienne Precyzyjna ocena utozenia 1 mm
podania frakeji pacjenta
Pozycja kompen.satora Zmienne Precyzyjna ocena utozenia S 1mm
wzgledem pacjenta pacjenta
Niepewnos¢ zasiegu Precyzyjna ocena utozenia
(rozproszenie) wynikajaca ze £ 1mm yzyma o £ 0,5 mm
. . ‘o pagenta
ztozonych niejednorodnoséci
Artefakty CT Zmienne Precyzyjna ocena ulozenia £ 1,0 mm
pagjenta
Obliczanie zasiegu . Precyzyjna ocena utozenia
. Zmienne . R . ) + 0,5 mm
w wodzie w TPS pacjenta i analiza obrazéw
Obliczanie zasiegu w
tkance o znanym sktadzie + 0,5 mm Brak + 0,5 mm
i gestosci w TPS
Rejestracja obrazéw Lepsze algorytmy
wielomodalnych +1mm obliczania dawek +05mm
. Reahz?o,:]a leczema 413 mm Prot(?koly rejestracji obr.az.u 1192 mm
(niepewnoé¢ pokrycia PTV) specyficzne dla danego miejsca
Realizacja leczenia Precyzy]'r}y wyb(?r techmkl
. o £+ 1-3mm realizacji specyficznej dla £+ 1mm
(niepewno$¢ dozymetryczna) .
danego miejsca
. Reahzeqa leczenia £+ 1-3% Kontrola jakosci + 1%
(niepewnos¢ dozymetryczna)

Z powodu braku mozliwo$ci unikniecia niepewnosci w planowaniu leczenia
stosuje sie metody zmniejszajace ryzyko niedopromienienia objetosci leczo-
nej. Jedna z takich metod jest dodawanie margineséw do struktur przygoto-
wanych przez lekarza (GTV, CTV) tworzac objetoé¢ do napromieniania (PTV,
ITV). Zwigksza to prawdopodobiefistwo, ze objetos¢ leczona zostanie catko-
wicie pokryta obszarem dawki przepisanej. Wplyw zastosowania margineséw
na wzgledna objetosé¢ pokryta wysoka dawka, dla struktur o r6znej wielkosci,
przedstawiono na Rysunku 2.19.
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RYSUNEK 2.19: Wplyw rozmiaréw marginesow na pokrycie dawka
maksymalna objetosci leczonej, w zaleznoéci od wielkosci obszaru
napromienianego. Przedstawione zaleznos$ci sa wynikiem symulacji
MC dla réznych kombinacji promienia IPL (3, 51 7 mm) i marginesu
bezpieczeristwa (0, 2 i 5 mm). Wykresy sa przedstawione jako histo-
gram dawka-objetos¢ dla réznych wielkosci zmiany $rédsterczowej
(ang. intraprostatic lesions, IPL). Zaadoptowane z pracy [103].

2.2.2.3 Odpornosé planu leczenia

Zachowanie wymaganego prawdopodobieristwa kontroli miejscowej guza (ang.
tumor control probability, TCP) przy akceptowalnym ryzyku skutkéw ubocz-
nych (ang. normal tissue complication probability, NTCP), stanowi jedna z glow-
nych wytycznych planowania leczenia. Obecne systemy do planowania le-
czenia umozliwiaja optymalizacje planu z uwzglednieniem jego odpornosci
ze wzgledu na niepewnosci HU oraz zmiany ulozenia pacjenta podczas ob-
razowania CT i pozycjonowania [104]. Jedna ze stosowanych metod weryfi-
kacji odpornosci planu jest przygotowywanie 12 scenariuszy napromienienia
uwzgledniajacego niepewnos$¢ HU na poziomie + 3,5% oraz niepewno$¢ po-
ozenia pacjenta na poziomie + 2 mm w kierunkach x, y i z. Odpornoé¢ planu
mozna oceni¢ analizujac histogramy DVH dla kazdego scenariusza. Wyniki
analizy odpornosci moga zadecydowac o braku akceptacji planu i jego dalszej
optymalizacji.
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2.3 Radiobiologia wiazek protonowych

2.3.1 Wzgledna skutecznos¢ biologiczna

Wielkoscia kwantyfikujaca dziatanie promieniowania na uktady biologiczne
jest wzgledna skuteczno$¢ biologiczna (ang. relative biological effectiveness, RBE),
ktéra zdefiniowana jest jako:

Dy f

RBE D, (2.8)
gdzie D, oznacza dawke referencyjna (zwykle promieniowanie fotonowe
o maksymalnym napieciu lampy 250 kVp lub zrédto kobaltowe ¢°Co), nato-
miast D, oznacza dawke zastosowanego promieniowania, ktére powoduje
taki sam efekt biologiczny (np. $mier¢ kolonii komorek) [105]. RBE jest wiel-
koscia zalezna od wielu parametréw m.in. poziomu dawki, mocy dawki, LET,
rodzaju tkanki (a/ ) i rozpatrywanego efektu biologicznego [10]. Jesli RBE jest
wiekszy niz 1 oznacza to, ze stosujac inny rodzaj promieniowania niz promie-
niowanie referencyjne, mozna osiagna¢ ten sam efekt biologiczny przy nizszej
dawce.

W radioterapii protonowej stosuje sie pojecie dawki wazonej RBE (Dgrgg)
w jednostkach Gy(RBE). Dggg jest iloczynem dawki (D) i RBE. ICRU w rapor-
cie 78 [78] rekomenduje stosowanie statej wartosci RBE réwnej 1,1, bez wzgle-
du na parametry wiazki protonowej, wysoko$¢ dawki czy tez rodzaj tkanki.

2.3.2 Model liniowo-kwadratowy

Model liniowo-kwadratowy (ang. linear-quadratic, LQ) jest jednym z najczesciej
stosowanych modeli radiobiologicznych stosowanych w radioterapii. Frakcja
komorek, ktore przezyly ekspozycje, w funkcji dawki promieniowania nazy-
wa sie krzywa przezywalnosci [106]. W modelu LQ frakcje przezywajacych
komorek (ang. survival fraction, SF), poddanych ekspozycji na promieniowanie
jonizujace, oblicza sie korzystajac ze wzoru SF = e(_“d_ﬁdz), gdzie d to dawka
frakcyjna, a wspélczynniki « i B okre$laja promieniowrazliwoé¢ komérek dla
danego rodzaju promieniowania [107].

Zaleznos¢ frakeji przezywajacych komoérek od dawki promieniowania sta-
bo jonizujacego (o niskim LET) pokazano na Rysunku 2.20. Przezywalnosé
w funkcji dawki jest dla niskich dawek zdominowana przez liniowy czton
«, natomiast dla wyzszych dawek kwadratowy czlon B staje sie dominujacy.
Przebieg krzywej kwantyfikowany jest tradycyjnie poprzez stosunek « /. Dla
linii komérkowych o wysokim wspétczynniku a/ B (10 Gy) dominuje czynnik
liniowy, podczas gdy dla liniii komérkowych o niskim wspétczynniku a/ B
(2-3 Gy) czynnik kwadratowy. W modelowaniu radiobiologicznym wysokie
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RYSUNEK 2.20: Przykladowe krzywe przezywalnoéci dla linii ko-
morkowych z wysokim i niskim stosunkiem «/f (lewa strona) oraz
z rozdzieleniem na kinetyke jedno- i dwuuderzeniowa (ang. hit) pro-
mieniowania jonizujacego (prawa strona). Przy niskich dawkach od-
powiedz jest zdominowana przez zdarzenia jednouderzeniowe, pod-
czas gdy przy wyzszych dawkach dominuja zdarzenia wielouderze-
niowe. Efekty te sa réwne, gdy dawka odpowiada stosunkowi a/p
dla danej linii komérkowej. Zaadaptowano z [106].

wspoélczynniki a /B przypisywane sa komérkom nowotworowym, czyli pro-
mieniowrazliwym, wczesnie reagujacym tkankom, natomiast niskie wspét-
czynniki a/ komérkom zdrowym, czyli promienioopornym, péZno reaguja-
cym tkankom. Stosunek « /8 ma tez zwiazek ze zdolnoscia do naprawy komo-
rek - im mniejsza wartos¢ a/ B tym wieksza zdolnos¢ do naprawy uszkodzeri
popromiennych.
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RYSUNEK 2.21: Krzywe przezywalnosci (linie ciaglte) dla promienio-

wania o niskim i wysokim LET z zaznaczonymi komponentami linio-

wymi (linie kropkowane) i kwadratowymi (linie przerywane). Daw-

ka w punktach przeciecia wskazuje na warto$¢ a /. Krzywa przezy-

walnosci dla promieniowania o wysokim LET jest wykreslona przy

zatozeniu 3-krotnie wyzszej wartoéci «, przy takiej samej wartosci j3,
jak dla promieniowania o niskim LET [108].
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Rysunek 2.21 przedstawia réznice w ksztalcie krzywych przezywalnosci
dla promieniowania o niskim i wysokim LET. Ekspozycja na promieniowa-
nie o wysokim LET, na przyklad na neutrony lub ciezkie czastki natadowane,
prowadzi na ogoét do nizszej przezywalnosci na jednostke dawki niz promie-
niowanie fotonowe.

2.3.3 Praktyka kliniczna - stale RBE

Stata warto$¢ RBE w planowaniu leczenia dla wiazek protonowych zostata za-
proponowana na podstawie wynikéw wczesnych obserwagji klinicznych oraz
eksperymentéw radiobiologicznych. Byla ona réwniez nastepstwem wcze$niej-
szej praktyki w radioterapii predkimi neutronami, gdzie stosowano pojedyn-
cza warto$¢ RBE dla calego rozktadu dawki [109].

In Vitro In Vivo
) ) | ( l e 2 T
bk g ||y
% s Il l J_ I e _g a8 A

10 10
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RYSUNEK 2.22: Prawa strona: warto$ci RBE dla wiazek protonowych
o energiach 65-250 MeV, mierzone in vitro dla linii komérkowych
chomika chiniskiego (symbole zamkniete) i dla innych linii komér-
kowych (symbole otwarte). Lewa strona: wartosci RBE dla wiazek
protonowych o energiach 65-250 MeV, mierzone in vivo dla komérek
krypt jelita czczego (symbole zamkniete) i dla innych tkanek (symbo-
le otwarte). Okregi reprezentuja pomiar RBE dla wiazek < 100 MeV, a
tréjkaty dla wiazek > 100 MeV w érodku poszerzonego piku Bragga
(SOBP). Zaadaptowano z Girdhani i in. [110] na podstawie Paganetti
iin. [32].

Wartosci RBE przedstawione na Rysunku 2.22 zostaly wyznaczone gtéwnie
z wykorzystaniem modelu LQ dla przezywalnosci komérek chomika chiriskie-
go i regeneracji komorek krypt jelita czczego. Pokazano, ze srednie RBE i jego
odchylenie standardowe, oszacowane na danych in vitro z przegladu danych
radiobiologicznych dla linii komérek chomika chiriskiego, wynosi 1,22 (0,02),
podczas gdy na danych in vivo komorek krypt jelita czczego wynosi 1,1 (0,01).

Wartoé¢ RBE = 1,1, stosowana w dzisiejszej praktyce klinicznej do przeli-
czenia dawki na dawke wazona RBE (Dgrgg), zostata uzyskana z danych zmie-
rzonych w centralnej czesci SOBP, co moze budzi¢ watpliwosci, biorac pod
uwage wzrost LET,; na koricu drogi wiazki [11] (Rysunek 2.23). Z kolei powt6r-
na analiza danych oraz doswiadczenie kliniczne przedstawione w Paganetti
i in. [10] nie popieraja jednoznacznie argumentéw za zmiangq wartosci
RBE = 1,1. Wartos¢ stala RBE dla protonéw zaproponowano na podstawie
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RYSUNEK 2.23: Glebokosciowy rozktad dawki SOBP dla pola o za-

siegu 15 cm i szeroko$ci modulacji 10 cm (linia ciagla). Linia prze-

rywana pokazuje rozklad glebokosciowy LET,. Zacienione obszary

wyznaczajq centralny obszar SOBP i zakres LETy, tj. pomiedzy ~2,0
keV/um1i~3,0 keV/um [32].

danych z wyznaczenia RBE dla pojedynczej frakcji, w srodku poszerzonego
piku Bragga [78]. Jednak wspomniane publikacje Paganetti i in. [10],[32] pod-
kreslaja fakt, ze wyzsze wartosci LET; i RBE beda nieuchronnie wystepowac
pod koniec zakresu SOBP, co pokazano réwniez w innych publikacjach [111],
[112].

2.3.4 Zmienne RBE

W modelowaniu zmiennego RBE z wykorzystaniem modelu LQ najwazniej-
szymi parametrami sa liniowy przekaz energii (LET), wsp6tczynniki a i B oraz
wartos$¢ dawki frakcyjnej.

LET jest definiowany jako depozycja energii na jednostke drogi podczas
przechodzenia promieniowania jonizujacego przez materie. Jest to wielko$é
zblizona do zdolnosci hamowania, z wyjatkiem tego, ze nie obejmuje efektéw
radiacyjnej straty energii. Promieniowanie o wartoéciach LET w wodzie po-
nizej 10 keV/pum jest uwazane za promieniowanie o niskim LET, natomiast
powyzej 10 keV/um jest promieniowaniem o wysokim LET [113]. Typowe
wartoéci LET dla promieniowania jonizujacego przy oddziatywaniu z woda
wynosza:

- 2keV/pum dla promieniowania X (250 kVp),

- 0,3 keV/um dla promieniowania -y Zrédta Co-60 lub promieniowania X o
energii 3 MeV,

- 0,25 keV/um dla elektronéw o energii 1 MeV,

— 12 keV/pum dla neutronéw o energii 14 MeV.

Wartosci LET dla ciezkich czastek naladowanych siegaja nawet kilkuset
keV/um. Promieniowanie o wysokim LET wykazuje na ogét zwiekszony efekt
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RYSUNEK 2.24: Schematyczne przedstawienie oddziatywania wiazek
o niskim LET, wysokim LET i ciezkich czastek naladowanych z frag-
mentem czasteczki DNA [113].

biologiczny w stosunku do promieniowania o niskim LET, gtéwnie poprzez
wieksza czesto$¢ peknie¢ faricucha DNA, co zwieksza prawdopodobieristwo
$mierci komorki (patrz Rysunek 2.24). LET jest makroskopowym parametrem
tizycznym, ktérego warto$¢ nie przeklada sie bezposrednio na skutecznosc¢
biologiczna. Dlatego rézne jony o tym samym LET moga mie¢ ré6zne RBE, po-
niewaz Srednica toru czastki i lokalna gestos$¢ jonizacji nie sa proporcjonalne
do LET.

Przy opisie wlasnoéci wiazek terapeutycznych operuje sie wartoscia LET
wazonego dawka (LET,). Dla wiazek protonowych w srodku SOBP $rednia
wartoé¢ LET; wynosi zazwyczaj pomiedzy ~2,8 keV/um a ~2,1 keV/um,
a jego wartos¢ roénie wraz ze wzrostem glebokosci. W obszarach na dystal-
nym koricu SOBP wartosci LET; moga dochodzi¢ do 12 keV/um [10]. Ponie-
waz RBE rosnie z LET,, stanowi to argument za stosowaniem zmiennego RBE
w radioterapii protonowej.

Zmiennos¢ efektu biologicznego wzdtuz obszaru SOBP opisano w Seren-
seniin. [114]. Pokazano tam, ze najwiecej myszy do$wiadczylo ostrego uszko-
dzenia skéry w pozycji 6 (Rysunek 2.25), czyli w obszarze spadku dystalnego
SOBP, co potwierdza zalezno$¢ RBE od LET.
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RYSUNEK 2.25: Rozktad dawki, LET; i odsetek myszy z ostrym

uszkodzeniem skéry napromienianych w réznych pozycjach SOBP.

Linia czarna: dawka, zielona: LET,;, czerwone punkty: odsetek my-

szy, u ktérych wystapito ostre uszkodzenie skéry. Numer pozycji

i linie przerywane wskazuja pozycje obszaru napromienianego. Za-
adaptowano z [114].

Kolejnym parametrem wplywajacym na RBE jest zmienno$¢ promieniow-
razliwosci komorek, okreslanej przez wspétczynniki a i B. Britten i in. [112]
badali warto$ci parametru « na réznych gtebokosciach i przy réznych warto-
Sciach LET dla ludzkiej linii komérkowej Hep-2 (patrz Rysunek 2.26). Pokazali
oni, ze warto$¢ a zalezy nie tylko od LET, ale tez od poczatkowej energii czast-
ki.
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RYSUNEK 2.26: Warto$ci parametru & w komoérkach Hep-2 w zalez-
noéci od LET dla dwéch réznych wartoSci poczatkowej energii wiazki
protonowej [112].

Wspétczynniki o i  beda sie réznity w zaleznoéci od rodzaju tkanki, rodza-
ju nowotworu oraz stopnia jego ztosliwosci. Wartodci o i B moga sie rowniez
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rézni¢ dla tego samego rodzaju nowotworu miedzy poszczegélnymi ekspe-
rymentami, co zostalo przedstawione w przegladzie van Leeuwen i in. [115]

(Rysunek 2.27).
CNS (P=60%)
[226] Henderson 2009 (CHO . 2.4
[240]-1 Qi 2006 (GLI —e— 5.6[-3.8,15.0]
[240]-2 Qi 2006 (GLI —e— 100[-5.1,25.1]
[240]-3 Qi 2006 (GLI - 5.8 [-6.0,17.6]
[228] Jones 2007 (GLI 9.3

)
)
)
;
[211]-1 Barazzuol 2010 (GLI) [ ] 3.1
)
)
)
)
)
)

[211)-2 Barazzuol 2010 (GLI . 12.5
[249] Shrieve 2004 (MEN @ 3.3[2.7,3.8]
[263]-1 Vernimmen 2010 (MEN - 3.8[2.84.8]
[263]-2 Vernimmen 2010 (MEN o 3.3[2.26.8]
[263]-3 Vernimmen 2010 (VS of 2.4[0.8,3.9]
[263]-4 Vernimmen 2010 (VS # 1.8[1.3,3.0]

10 0 10 20 30
a/p [Gy]

RYSUNEK 2.27: Przeglad raportowanych wartosci a/f dla nowo-
tworéw centralnego uktadu nerwowego (ang. central nervous sys-
tem, CNS) z podziatem na lokalizacje guza. Oznaczenia: CHO -
struniak, GLI - glejak, MEN - oponiak, VS - schwannoma nerwu
przedsionkowo-§limakowego [115].

Przedstawione w Tabeli 2.3 wspétczynniki & i B pokazujq istotny rozrzut
o wspétczynniku heterogenicznosci, w statystyce 12, wiekszym niz 50% (patrz
Rysunek 2.27). Dlatego czesto korzysta sie z usrednionych wartosci tych para-
metrow.

TABELA 2.3: Przyblizone wartosci lub przedziaty wartoéci parametru
«/B dla r6znych rodzajéow tkanek na podstawie van Leeuwen i in.
[115]iJones i Dale [116].

Tkanka / nowotwér | Wspélczynnik o/ Zrédlo
Zdrowa tkanka 1-3Gy Jones i Dale [116]
Glejak (WHO 1/1I) 5-6Gy van Leeuwen i in. [115]
Struniak 4 Gy van Leeuwen iin. [115]

Trzecim istotnym parametrem w modelowaniu rozkladu RBE jest dawka
frakcyjna Dy. Badanie zmian wartosci RBE w funkgji dawki dla radioterapii
protonowej zostatlo przedstawione m.in. w pracach Jones i Dale [116], Jones
[117] oraz w Giovanni i in. [24].
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RYSUNEK 2.28: Przykiad hipotetycznej zaleznosci miedzy Dy a RBE,

przy zalozeniu maksymalnej warto$ci RBE 1,4 i przy Dy dazacej do

zera. Stosuje sie do tkanki zdrowej i nowotworowej. Zaadaptowano
z [116].

Na Rysunku 2.28 pokazano zaleznos¢ RBE w funkgji dawki frakcyjnej, wy-
liczonej przy wykorzystaniu zaleznosci z Dale i Jones [118]:

),.. RBER +4D; ((5),, +Dy)
(5) o+ D1

gdzie RBE,, to RBE przy zerowej dawce, (« / B)o, jest ilorazem wspoétczynnika
liniowego i kwadratowego modelu LQ przy niskim LET dla danej linii ko-
morkowej, a Df oznacza dawke frakcyjna. Obserwowany szybki spadek RBE
w obszarze niskich dawek moze mie¢ szczeg6lne znaczenie w przypadku stan-
dardowych dawek frakcyjnych na poziomie 1,8 — 2 Gy(RBE), ze wzgledu na
nachylenie krzywej RBE(Dy).

(%)low RBE,, + \/(

™R

RBE =0,5 (2.9)

2.3.5 Modele radiobiologiczne zmiennego RBE

W celu uwzglednienia efektu zmiennego RBE, opracowano kilka modeli ra-
diobiologicznych, ktére moga mie¢ zastosowanie w radioterapii protonowej.
Wiekszo$¢ z proponowanych modeli ma charakter fenomenologiczny i opiera
sie na danych eksperymentalnych wykorzystujac model LQ, z napromienia-
nia protonami ré6znych linii komérkowych. Zaproponowano kilka modeli fe-
nomenologicznych RBE, na przyktad Wilkensa i Oelfke [119], Tilly i in. [120],
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Carabeiin. [121], Wedenbergiin. [122] i McNamara i in. [43]. Dostepne sa row-
niez modele biofizyczne, ktére zawieraja elementy predykcyjne oparte na me-
chanizmach fizycznych i biologicznych, takie jak model mikrodozymetryczno-
kinetyczny (ang. microdosimetric-kinetic model, MKM) [123], model efektu lokal-
nego (ang. local effect model, LEM) [124] oraz model RMF (ang. repair-misrepair-
fixation, RMF) [125]. Obliczone RBE i dawka wazona RBE r6zniq sie w zalez-
nosci od modelu, co mogloby mie¢ wplyw na decyzje dotyczace planowania
leczenia [24].

I‘«ﬂﬁ-lﬂﬁvbﬁ-#-ﬂ‘v
== LEM I}, = 10 Gy
—w— LEM D, = 40 Gy
=== Wedenberg ol al
= Carnbe-Fernandes of al
<o RBE=L.1

]
LET [keVium]

(o) =100CyD =4 Gy
x X

—— LEMD,=10Gy
BE e 1EMD =400y —=— LEM D, =40 Gy
1.6 === Wedenberg et al == = Wodenberg ot al
= Carabe-Fernandez etal =~ o .. e Cgtabe-Fernander el al
w 4E omBE=L1 T et oo RBE=L1 W .-en]
T 1.2 =
1
0.8
0.8
L L L L

6 8 10 & 8 0 iz
LET [keV/jum] LET [ke\ijum]

RYSUNEK 2.29: Poréwnanie przewidywan trzech modeli zmienne-

go RBE jako funkcji LET dla (a/B)x o wartosci 2 Gy (gérne pane-

le) i 10 Gy (dolne panele) przy dawce referencyjnej 2 Gy (kolumna

po lewej) i 4 Gy (kolumna po prawej). Dla LEM podano przewidy-
wania dla dwéch wartosci dawki przejéciowej D; (ang. transition do-

se, Dy), czyli dawki, przy ktdrej zaklada sie, ze krzywa przezywal-
noséci dla promieniowania fotonowego ma maksymalne nachylenie
Smax = &y + Zﬁth [24].

Rysunek 2.29 stanowi ilustracje przedstawionych w poprzedniej sekgji pa-
rametréw wplywajacych na wartos¢ RBE dla r6znych modeli radiobiologicz-
nych. Prezentowane modele prowadza do nastepujacych zaleznosci:

— RBE ro$nie wraz ze wzrostem wartosci LET,
— RBE maleje wraz ze wzrostem stosunku a /8 lub («/)x,

— RBE maleje wraz ze wzrostem dawki frakcyjnej.
2.3.5.1 Model radiobiologiczny McNamara
W niniejszej pracy wykorzystano model radiobiologiczny opracowany przez

McNamara i in. [43]. W swojej publikacji [10] Paganetti wyodrebnit dane
z 76 réznych eksperymentéw i przeanalizowat je korzystajac z modelu LQ.
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Pelny zbiér wspomnianych danych zostat wykorzystany do opracowania no-
wego modelu fenomenologicznego, przewidujacego wartosci RBE dla wiazek
protonowych. Dla kazdego zbioru danych eksperymentalnych wyodrebnio-
no nastepujace parametry istotne dla modelu LQ: ay i By, ktére opisuja od-
powiedz tkanki na dawke promieniowania fotonowego, a i B opisujace od-
powiedzZ tkanki na dawke z promieniowania protonowego oraz LET wazo-
ny dawka (LET;) w miejscu potozenia prébki biologicznej. Poniewaz warto-
ci LET,; nie zostaly podane w wiekszo$ci opiséw eksperymentéw, dlatego w
tych przypadkach wartoéci LET; przypisano na podstawie tablic pogladowych
lub symulacji Monte Carlo. Zakladajac ten sam poziom efektu biologicznego
w poréwnaniu z promieniowaniem referencyjnym, RBE dla ré6znych dawek
frakcyjnych protonéw (Dy) obliczono przy uzyciu formalizmu RBE opartego
na modelu LQ wyrazonego wzorem:

RBE {Df, <Z>X,LETd] _

1 a2 M « (210)
2 M2
sty ()30 (5), Rt stz (5). )

Niepewnos$¢ RBE zostata obliczona na podstawie niepewnosci podanych
w oryginalnych publikacjach i wykorzystana do ustalania wag poszczeg6l-
nych skfadowych. Dane radiobiologiczne zostaly zredukowane o te wyniki
eksperymentéw, ktére w znacznym stopniu odbiegaja od warunkéw klinicz-
nych terapii protonowej (tj. LET; > 20 keV/um, (a/B)x > 30 Gy, 1 Gy < Dy < 10
Gy). Podstawiajac do réwnania (2.10) zaleznosci:

RBE, s [(;) ,LETd} = po+ DL LET, 2.11)

(5),

44

RBE,,;, Kg) ,LETd] = 2+ s (ﬁ) LET, (2.12)

otrzymano wzor:
RBE [D <"‘> LET ] !
s\ 5 ’ dl = 3~
"\B/, 2Dy

(5) oo (), (e i oem) w08 (oo (5) 2em) - 3),

F)x
(2.13)
Do wzoru 2.13 dopasowano nastepujace wartosci parametréw p (z odchyle-
niem standardowym):

— po = 0,990 (0,014),
— p; = 0,356 (0,015),
— p, = 1,101 (0,006),
— ps3 = -0,004 (0,001),
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przy wspoétczynniku determinacji R? = 0,255. Wz6r (2.10) z powyzszymi pa-
rametrami pozwala na obliczenia Drgg wedlug modelu McNamara.

2 Gy 8 Gy

30
20 20

10
LET, (keV/um) 0 (@/p), @) LET,, (keV/um) %0 (a/B), (Gy)

RYSUNEK 2.30: RBE jako funkcja LET; i («/B)x dla dawki 2 Gy (le-

wy panel) i 8 Gy (prawy panel) zgodnie z przewidywaniami modelu

McNamara. Punkty pokazuja dane doswiadczalne uzyte w dopaso-

waniu modelu. LET; jest podany w odniesieniu do referencyjnego
promieniowania fotonowego [43].

Rysunek 2.30 przedstawia warto$ci RBE dla dawek frakcyjnych 2 Gy
i 8 Gy, uzyskane za pomoca modelu McNamara. Przedstawione plaszczyzny
wynikéw pokazuja réowniez wpltyw parametru (a/B)x oraz wartosci LET; na
RBE, co byto dyskutowane w powyzszym rozdziale.

Obliczenia radiobiologiczne prowadzone w ramach niniejszej rozprawy
byly prowadzone wg modelu McNamara, gdyz byt rozwijany na podstawie
szerokiej bazy aktualnych danych eksperymentalnych.

2.3.,5.2 Efekty zmiennego RBE

Modele zmiennego RBE przewiduja, ze dla niskich energii wiazek protono-
wych bede pojawiaé sie warto$ci RBE wieksze niz 1,1, szczeg6lnie w przypad-
ku tkanek o niskiej wartosci «/p. Fakt podwyzszonego RBE wzgledem przy-
jetej klinicznie stalej wartosci 1,1 bedzie miat dwie gtéwne konsekwengje:

— powiekszenie obszaru wysokiej dawki, co bedzie przektadato sie na zwiek-
szenie tzw. biologicznie efektywnego zasiegu wiazki,

- mozliwosci przekroczenia limitéw dawek na narzady krytyczne, co moze
skutkowa¢ wystepowaniem skutkéw ubocznych radioterapii, tj. martwi-
ce, obrzeki, oparzenia skory.

Na Rysunku 2.31 przedstawiono wartosci dawki Dgpg dla réznych modeli
fenomenologicznych zmiennego RBE dla wiazki protonowej. Wszystkie zapre-
zentowane modele RBE podwyzszaja Drgg na catej drodze wiazki w wodzie,
a szczegoblnie w obszarze dystalnym poszerzonego piku Bragga. To podwyz-
szenie dawki na koricu SOBP w sytuacji przedstawionej na Rysunku 2.31, gdzie
obszar tarczowy (guza) znajduje sie przy samym narzadzie krytycznym, jest
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RYSUNEK 2.31: Dawka wazona RBE (Dgpg) dla pieciu reprezentatyw-
nych modeli fenomenologicznych RBE (linie przerywane) dla symu-
lowanego SOBP z szerokoscia modulacji i zasiegiem odpowiednio
100 mm i 250 mm dla dawki 2 Gy. Dawka fizyczna (D) - czarna li-
nia ciagta, Drpg = 1,1 - czerwona linia ciagla. Stosunek «/p wynosit 2
Gy. Pomaranczowa linia ciagla przedstawia rozktad LET;. Potencjal-
ny guz jest zaznaczony szarym obszarem, natomiast OAR jest zazna-
czony pomaranczowym obszarem [25].

szczegoblnie niepozadanym zjawiskiem w planowaniu leczenia. Dlatego oce-
na niepewnoéci zasiegu, ze wzgledu na wzrost RBE, i ocena dawek w narza-
dach krytycznych, jest istotnym zagadnieniem w planowaniu leczenia wiaz-
kami protonowymi.

Biologicznie efektywny zasieg Zwiekszenie biologicznie efektywnego za-
siegu wiazki, wynikajace z wiekszego obszaru wysokiej dawki, zostato opisa-
ne w raporcie ICRU [78]. W celu kwantyfikacji tego zasiegu Carabe i in. [121]
wykorzystal w analizach wiasny model RBE dla protonéw. Z analizy tej wy-
nika, ze w zdrowej tkance, przy zalozeniu o/ = 3 Gy, zwiekszenie biologicz-
nie efektywnego zasiegu bedzie wynosi¢ 2 i 3 mm, odpowiednio dla zasiegéw
12,8 cmi4,8 cm, przy modulacji 3 cm i dawce 1 Gy(RBE). Zasieg zostal okreslo-
ny zgodnie z konwencja zaproponowana przez Gottschalka [48] jako dystalny
punkt dawki na poziomie 80% (Rgp,). Zmiane zasiegu wiazki obliczono ko-
rzystajac ze wzoru:

.
Ry, = REGEE — Re§AE, (2.14)

gdzie: Rg{)iij - zasieg wiazki ze zmiennym RBE, Rgg,ﬁi}s - zasieg wiazki ze sta-

tym RBE.

W publikacji Griin i in. [44] do wyznaczenia biologicznie efektywnego za-
siegu wiazki protonowej wykorzystano biofizyczny model radiobiologiczny
LEM 1V [124]. Zasieg wiazki oraz zwiekszenie zasiegu wiazki obliczono
w analogiczny sposob jak w Carabe i in. [31]. Wedlug Griin i in. zasieg ten
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moze zwiekszy¢ sie do okoto 4 mm, biorac pod uwage zwiekszone RBE w dy-
stalnej czeSci SOBP, wysoko$¢ dostarczonej dawki oraz charakterystyke tkanki.

Wysokie dawki w narzadach krytycznych Omawiane powyzej zwiekszenie
biologicznie efektywnego zasiegu wiazki protonowej, wynikajace ze zwiek-
szenia obszarow wysokich dawek, bedzie prowadzi¢ do tego, ze terapeutycz-
ne wartoéci dawek beda wykracza¢ poza obszar PTV. Uwzglednienie zmien-
nej skutecznodci biologicznej wiazki protonowej bedzie prowadzi¢ réwniez
do podniesienia dawki wlotowej (patrz Rysunek 2.31). Réznice w wartosciach
dawek dla statego oraz zmiennego RBE w tkankach zdrowych, oraz metody
optymalizacji planéw uwzgledniajace zmienne RBE, bylo przedmiotem anali-
zy w pracach Odén i in. [126], Kohno i in. [127] i Henjum i in. [128].
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RYSUNEK 2.32: DVH narzadéw krytycznych w radioterapii nowo-
tworu piersi, czyli serca (ang. heart) i lewej przedniej zstepujacej
(ang. left anterior descending, LAD) tetnicy (panele a i b) oraz no-
wotworu H&N, czyli $linianek przyusznych (ang. parotid glands)
i krtani (ang. larynx) (panele ¢ i d). Przedstawiono nominalne
DVH dla statego RBE (linie ciagte) i dla modelu Wedenberg (li-
nie przerywane) wraz z odpowiadajacymi im pasmami bledéw
z oceny odpornosci planu [126].

Rysunek 2.32, z publikacji Odén i in. [126], przedstawia wykresy DVH dla
narzadéw krytycznych pacjentéw z r6znymi lokalizacjami nowotworéw przy
zastosowaniu statego RBE i modelu Wedenberg. Rysunek pokazuje, ze przy
uzyciu dwéch modeli RBE w réznych lokalizacjach objetosci tarczowych, przy
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klinicznie realistycznych scenariuszach bledéw i rozsadnych niepewnosciach
radiobiologicznych, tradycyjna ocena odpornosci planéw leczenia moze nie-
doszacowaé Drpg W przypadku narzadéw krytycznych.

2.3.6 Skutki uboczne radioterapii

Promieniowanie jonizujace, poza swoim skutecznym dziataniem terapeutycz-
nym na zmiany nowotworowe, moze prowadzi¢ do pojawienia sie uszkodzeri
w tkankach zdrowych. W przypadku radioterapii nowotworéw zlokalizowa-
nych w mézgowiu lub w obszarze podstawy czaszki moga pojawic sie skutki
uboczne, ktére mozna podzieli¢ na:

- wczesne (zluszczenie skory, rumieni, uszkodzenie $linianek, zaburzenia,
potykania),

— pdzne (trwale uszkodzenie Slinianek, martwica, neuropatia nerwu wzro-
kowego, wtérny nowotwor) [129].

Przytoczone skutki uboczne moga pojawic sie zaréwno po zastosowaniu ra-
dioterapii z uzyciem wiazek fotonowych, jak i ciezkich czastek natadowanych.
W artykule przegladowym Fossati i in. [130], skupiajacym sie na oponiakach
i struniakach/chrzestniakomiesakach, przedstawiono skutki klinicznie
réznych technik radioterapii, tj. radioterapia stereotaktyczna (ang. stereotac-
tic radiotherapy, SRT), o modulowanej intensywnosci wiazki (IMRT), brachy-
terapia i radioterapia protonowa. Podsumowujac skutecznoé¢ leczenia i tok-
sycznos¢ technik fotonowych oraz radioterapii protonowej mozna wyciagna¢
wniosek, ze w przypadku nowotworéw we wspomnianych lokalizacjach, ra-
dioterapia protonowa lub z uzyciem innych ciezkich czastek natadowanych,
powinna by¢ terapia pierwszego wyboru [131].

W dyskusji nad péZnymi skutkami radioterapii protonowej podkreéla sie
mozliwe zwigkszenie ryzyka martwicy mézgu [33], w obszarze z wysokimi
dawkami promieniowania, w polaczeniu z wystepowaniem czastek o wyso-
kim LET, ale dotychczasowe wyniki nie sa rozstrzygajace [36], [35], [37], [38].
Pojawienie sie zmian w mézgu po radioterapii moze by¢ réwniez spowodowa-
ne czynnikami niezwiazanymi z radioterapia, ktérymi sa m.in. wiek, przeby-
te operacje, podatnos¢ genetyczna, naczyniowe choroby mézgu lub inne cho-
roby towarzyszace pacjenta [132]. Dla pacjentéow poddawanych radioterapii
wysoka dawka dostarczana do narzadéw wrazliwych na promieniowanie jo-
nizujace jest uwazana za jeden z kluczowych czynnikéw inicjujacych rozwdj
martwicy [80].
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24 Obliczenia transportu wiazki w radioterapii
protonowej

24.1 Metoda obliczen transportu promieniowania Monte Carlo

Kody transportu wiazek promieniowania jonizujacego zostaty przygotowane
do badan eksperymentalnych w fizyce oddziatywan czastek z materia. Poczat-
ki metod Monte Carlo (MC) siegaja lat 40-tych XX wieku i zostaly zapoczat-
kowane w celu wykorzystania 6wczesnych urzadzen obliczeniowych do roz-
wiazywania probleméw zwiazanych z dyfuzja neutronéw [133]. Precyzja pro-
wadzonych obliczert umozliwita zastosowanie metod MC w fizyce medycznej
do modelowania rozkladéw dawek. Cecha wyrézniajaca kody MC od syste-
mow analitycznych, jest stochastyczny opis oddziatywan pomiedzy czastkami
pierwotnymi i wtérnymi a osrodkiem, z ktérym oddziatuja. Przekroje czynne
rozpatrywanych proceséw fizycznych definiuja rozklady gestosci prawdopo-
dobienistwa tych oddziatywan.

Biorac pod uwage wszystkie historie symulowanych czastek, dawka jest
obliczana poprzez zsumowanie wszystkich depozydji energii, ktére nastapity
w kazdym elemencie masy danej siatki obliczeniowej. Uzywane obecnie kody
transportu promieniowania, oparte na metodach MC, maja zblizona do siebie
strukture. Po pierwsze, zawieraja okre$lony zestaw danych w celu zobrazo-
wania systemu, ktéry odtwarza charakterystyke ustawienia, geometrie wiazki
oraz jej parametry. Po drugie, uwzgledniaja dane dotyczace pacjenta, takie jak
przekroje z tomografii komputerowej wraz z dopasowana krzywa kalibracji,
zawierajaca najwazniejsze tkanki i materialy zarejestrowane przez tomograf
[134].

2.4.2 Algorytmy analityczne wiazki ol6wkowej

Algorytmy wiazki otéwkowej (ang. pencil beam algorithms, PBA) sa standardem
w systemach komercyjnych do planowania leczenia w radioterapii protono-
wej. Ograniczenia algorytméw PBA sa od wielu lat znane w literaturze po-
przez poréwnywanie algorytméw PBA z pomiarami lub wynikami obliczeri
kodoéw transportu wiazki tj. Geant4/TOPAS [135], [136]. Taylor i in. [137] wy-
korzystali komercyjnie dostepny w RayStation system do obliczerr z wykorzy-
staniem metod MC, aby wykaza¢ ich przewage w planowaniu leczenia guzéw
plucnych. Pomimo ograniczent PBA, algorytmy te sa nadal powszechnie sto-
sowane do planowania leczenia, ze wzgledu na ich szybkos¢ obliczeni. Obecne
warianty komercyjnych implementacji algorytméw PBA opieraja sie w duzej
mierze na pracach Hong i in. [138] oraz Schaffner i in. [139]. Ponizszy opis
przedstawia jedna z mozliwych implementacji modelowania rozktadu dawki
wiazki otéwkowej. W celu uzyskania szczegétowych informacji uzytkownik
systemu jest odsytany do dokumentacji technicznej danego producenta.

W PBA kazda plamka protonowej wiazki otéwkowej jest rozkladana na
podzbiér waskich wiazek, okreslanych jako wiazki elementarne (ang. beam-
lets). Podczas obliczania dawki, wiazki otéwkowe sa transportowane do po-
wierzchni ciata pacjenta wzdluz ich osi centralnej. Pacjent jest modelowany
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jako zestaw jednorodnych warstw, gdzie material napotkany wzdtuz osi cen-
tralnej kazdej wiazki otéwkowej jest traktowany jako sklad kolejnej warstwy.
W miare jak kazda wiazka otéwkowa jest transportowana przez symulowane-
go pacjenta, dawka w kazdym wokselu jest wyznaczana na podstawie réwnar
analitycznych. Po obliczeniach dla wszystkich wiazek oléwkowych, dawki sa
sumowane dla kazdego woksela, dajac w efekcie koricowy, tréjwymiarowy
rozklad dawki. Zasieg wiazki otéwkowej jest zalezny jedynie od materiatéw
napotkanych wzdluz osi wiazki. Takie podejécie prowadzi do tego, ze PBA
sa malo wrazliwe na boczne niejednorodnosci i daja niedokltadne rozklady da-
wek w obecnosci ztozonych geometrii i niejednorodnych os§rodkéw. Inna, réw-
nie istotna wada PBA, jest jego niezdolno$¢ do uwzglednienia obwiedni niskiej
dawki wokét rdzenia wiazki, okreslanej jako halo jadrowe. Halo jadrowe po-
wstaje w wyniku rozproszenia czastek pod duzym katem w wyniku wielo-
krotnych rozproszeni oraz w wyniku reakcji jadrowych. Problem dawki od ha-
lo jadrowego pojawia sie najbardziej wyraZznie dla wiazek z dyskryminatorem
zasiegu i duza szczeling powietrzna miedzy glowica akceleratora a pacjentem,
ktére sa trudne do modelowania, nawet w jednorodnych fantomach wodnych.

Ogolny formalizm do obliczania dawki (D), przy uzyciu PBA, polega na
ztozeniu fluencji protonéw (¢) i rozkladu dawki elementarnej wiazki otéwko-
wej, zwanego jadrem dawki (ang. kernel. K). Jadro dawki opisuje dawke zdepo-
nowana w wodzie przez nieskoriczenie waska wiazke protonéw. Uwzglednia
ono rozpraszanie i straty energii w osrodku, réwniez w wyniku reakgji jadro-
wych. Sktadowa fluencji uwzglednia natomiast rozpraszanie wiazki spowo-
dowane obecno$cia modyfikatoréw wiazki przed plaszczyzna pacjenta. Dla
woksela reprezentowanego przez wspoétrzedne x, y i z, dawka jest suma skia-
dowych ze wszystkich wokseli, reprezentowanych przez x; i y; na kazdej gte-
bokodci z; i wyraza sie wzorem:

D(x,y,z2) =Y. ¢ (x—x,y—yi,2) K(x —x,y —y;,2') . (2.15)
Xi Yi

Jadro jest reprezentowane dla danej glebokosci z/, aby uwzglednié¢ catkowity
zasieg rownowazny wodzie na centralnej osi wiazki [140].

2.4.3 Stosowane algorytmy obliczeniowe i kody transportu wiazki

W radioterapii protonowej obliczenia rozktadu dawki w pacjencie prowadzi
sie gléwnie na dwa sposoby:

— korzystajac z analitycznych algorytméw obliczeniowych dostarczanych
przez komercyjne systemy planowania leczenia takie jak Eclipse [15], Ray-
Station [16], XiO [17],

- wykorzystujac kody transportu promieniowania takie jak TOPAS [18],
GATE [19], Fluka [20], FRED [21], gPMC [22], MCsquare [23].

Obecnie niektére firmy komercyjne, takie jak Varian czy RaySearch Laborato-
ries, oferuja systemy posiadajace zaréwno analityczne algorytmy do oblicza-
nia rozkladu dawki, jak i zaimplementowane kody transportu promieniowa-
nia oparte o metody MC.
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Algorytmy analityczne pozwalaja na szybkie obliczenia rozkladu dawki
(rzedu kilku minut) w niejednorodnym osrodku jakim jest ciato pacjenta. Za-
implementowane wzory matematyczne wykorzystuja w obliczeniach model
wiazki, wprowadzony na podstawie danych dozymetrycznych z uruchamia-
nia stanowiska terapii oraz krzywej kalibracyjnej tomografu komputerowe-
go, uzywanego do wykonywania skanéw pacjentéw. Posiada on jednak swoje
ograniczenia, poniewaz algorytm analityczny (taki jak PBA) jest tylko usred-
nieniem wynikéw z pomiaréw dozymetrycznych.

Beam

Direction Monte-Carlo Pencil Beam

Bone Slab Lung Slab

Measurement
Plane

D | —Meas. (film) -Pencil beam Monte-cao)
100

80

60

40

Relative dose (%)

20

-6 -4 -2 clr)n 2 4 . 6
RYSUNEK 2.33: Przedstawienie ograniczern algorytmu analitycz-
nego dla wiazki otéwkowej (PBA) do obliczenia dawki za
osrodkami o réznych gestosciach. (A) Konfiguracgja fantomu z
oérodkami pluco-kos¢. Materialem napromienianym byta plyta
o grubosci 2 cm za o$rodkami o réznych gestosciach. Plaszczyzna po-
miaru jest pokazana przerywana bialq linia. (B) Rozklad dawki z obli-
czeri Monte Carlo. (C) Rozktad dawki z PBA. Obszary r6znicy dawek
za granica styku kosci z ptucami sa zaznaczone biata strzatka. (D) Po-
réwnanie profili dawek z pomiaru oraz obliczonych za pomoca PBA
i MC [140].

Rysunek 2.33 przedstawia poréwnanie wynikow obliczerr analitycznego
PBA z obliczeniami MC. Pomiary rozkladu dawki pokazaty, ze przy zastoso-
waniu PBA moga wystapi¢ réznice rozkladu dawki siegajace nawet 30% (Ry-
sunek 2.33 D) w miejscu obszaru o duzej réznicy gestosci. Redukcje btedow
wynikajacych z u$redniefi modelu analitycznego mozna uzyskac¢ korzystajac
dodatkowo z kodéw transportu wiazki w celu ponownej optymalizacji planu
terapii bioracej pod uwage réznice w rozkltadach dawek [140].
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Materialy i metody

3.1 Metody obliczeniowe

Najwazniejsze symulacje wykonane w pracy zostaty przeprowadzone z wyko-
rzystaniem kodu Monte Carlo transportu promieniowania FRED (Fast paRticle
thErapy Dose evaluator) [21]. Z obliczeni transportu wiazki uzyskano rozkiady
dawki ze stalym i zmiennym RBE, rozklady liniowego przekazu energii wa-
zonego dawka oraz warto$ci RBE w geometrii tréjwymiarowej. Ponadto do
walidacji obliczeri dawki z kodu FRED oraz do eksportu danych klinicznych
pacjentéw, wykorzystano system do planowania leczenia Eclipse 13.6 dostep-
ny w CCB [141]. System do planowania leczenia generowat rozklad dawki,
plik z konturami struktur oraz plan leczenia w formacie DICOM (ang. Digital
Imaging and Communications in Medicine).

Analiza obrazéw zostata wykonana z wykorzystaniem skryptéw napisa-
nych przez autorke i innych cztonkéw grupy badawczej w programie Matlab
oraz w jezyku Python. Schemat przygotowania danych do kodu transportu
FRED i gléwnych narzedzi do analizy przedstawiono na schemacie blokowym
(Rysunek B.1) w Dodatku B.

3.1.1 Kod transportu promieniowania FRED (Fast paRticle thErapy
Dose evaluator)

Podstawowym narzedziem obliczeniowym wykorzystywanym podczas ba-
dan byt kod Monte Carlo FRED opracowany przez grupe z Uniwersytetu Sa-
pienza w Rzymie [21]. FRED to kod transportu promieniowania stuzacy do
symulagji transportu wiazki protonéw metoda obliczerr réwnolegltych. Zréw-
noleglenie obliczert w FRED pozwala na Sledzenie 10-100 tysiecy protonéw na
sekunde przy uzyciu jednego procesora, do okoto miliona czastek na sekunde
przy uzyciu kart graficznych (ang. graphics processing unit, GPU). Pozwala to
na wykonywanie symulagji transportu wigzek protonowych w niejednorodne;j
geometrii zdefiniowanej przez tomografie komputerowa (ang. computed tomo-
graphy, CT) pacjenta z wykorzystaniem GPU w ciagu kilku minut.

FRED jest kodem MC klasy IIistuzy do obliczenia depozycji energii wzdtuz
toru czastek pierwotnych i wtérnych [21]. Klasa II oznacza, ze tor czastek jest
generowany krok po kroku przy uzyciu algorytmu [142], w ktérym oddzia-
lywania czastki z materia sa podzielone na modele historii skondensowanej
(modele ciaglte) oraz modele oddzialywan dyskretnych. Na poczatku kroku
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i wszystkie aktywne modele fizyczne stuza do okreslenia maksymalnej moz-
liwej dtugosci toru max(s;), gdzie dtugosc toru s; jest funkcja energii czastek,
sktadu pierwiastkowego wokseli i zadanej doktadnosci. Rzeczywista dtugos¢
toru w danym kroku to minimalna warto$¢ s;, wyrazona w gesto$ci powierzch-
niowej (grubosci materiatu), tj. g/cm?. Modele ciagle sa nastepnie stosowane
do $ledzonej czastki, okre$lajac Sredniq strate energii, fluktuacje energii i Sred-
ni kat rozpraszania. Koniec kroku odpowiada przekroczeniu granicy woksela
lub dyskretnemu punktowi oddziatywania. W pierwszym przypadku aktuali-
zowana jest pozycja czastki w siatce symulacji, w drugim oceniane sa przekroje
poprzeczne dla oddzialywan, a wystepujace oddzialywanie jest okreSlane za
pomoca procedury prébkowania. W kazdej interakcji czastki moga by¢ wy-
twarzane przez zderzenia typu knock-on lub fragmentacje jadra zaréwno poci-
sku, jak i jadra tarczy. Wtérne czastki sa ustawiane w kolejce do péZniejszego
Sledzenia, jesli ich energia przekracza warto$¢ progowa lub sa wygaszane lo-
kalnie w wokselu. Na tym etapie pierwotna czastka jest aktualizowana pod
wzgledem potozenia, kierunku i energii, a proces tworzenia kolejnych krokéw
zostaje wznowiony. Sledzenie czastki koniczy sie, gdy opusci fantom lub gdy
jej energia spadnie ponizej wartosci progowej.

W kodzie FRED zaimplementowano tylko kluczowe modele oddziatywan
tizycznych w poréwnaniu do kodéw MC og6lnego przeznaczenia, takich jak
Geant4 lub FLUKA. Miato to na celu przyspieszenie czasu symulacji przy jed-
noczesnym zachowaniu dokladnosci obliczeri. W kodzie sa zaimplementowa-
ne nastepujace modele fizyczne, obliczajace wartoSci:

— ciagte:

o Srednia strata energii - w zakresie energii istotnym dla radioterapii
protonowej (10 — 300 MeV), protony traca energie podczas przecho-
dzenia przez materie, gléwnie poprzez oddzialywania z elektrona-
mi atoméw osrodka. Srednia strata energii jest obliczana ze wzoru
Bethego-Blocha [143]. Kod wykorzystuje wartosci zdolnosci hamo-
wania z tabeli Proton Stopping Power and Range (PSTAR) [144] do cal-
kowania strat energii dla danej dtugosci kroku s. Strata energii wyra-
zona jest wzorem:

dT = S(T) - pdz = S(T)ds, (3.1)

gdzie S - catkowita zdolno$¢ hamowania danego materiatu, p - ge-
sto$¢ materiatu, dz - rzeczywista dtugos¢ toru czastki, a ds - odpowia-
dajaca jej gestos¢ powierzchniowa.

o fluktuacje energii - rozklad catkowitej straty energii dla kazdego eta-
pu jest opisany funkcja prawdopodobieristwa strat energii, ktorej
ksztalt zalezy od kilku parametréw odnoszacych sie do czastki i wila-
$ciwosci materialu. Mozna wyrézni¢ dwa rezimy przeprowadzenia
obliczeri. W rezimie grubego absorbera liczba zderzen generowanych
przez proton jest duza, a fluktuacje energii mozna dobrze przyblizy¢
za pomoca rozkladu Gaussa wokét Sredniej wartosci strat energii po-
danej przez zdolno$¢ hamowania z poprzedniej sekcji. W przypadku
bardzo cienkich warstw materiatu, liczba zderzen nie wystarcza, aby
doprowadzi¢ do normalnego rozkladu strat energii. Wtedy wahania
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energii dobrze opisuja modele opracowane przez Landaua [145] i Va-
vilova [146].

o wielokrotne rozpraszanie kulombowskie - natadowane czastki prze-
chodzace przez materie ulegaja duzej liczbie odchyleri pod matymi
katami z powodu elastycznego rozpraszania kulombowskiego. Cat-
kowity kat odchylenia dobrze opisuje teoria Moliera [147]. Przyjeto
przyblizenie dla matych katéw do wyznaczenia kata rozpraszania 6,
ktory jest istotny dla wiekszosci trajektorii czastek w przypadku pro-
tonéw i ciezszych jonéw. Rozklad katow jest w przyblizeniu gaus-
sowski dla matych katéw odchylenia, ale przy wiekszych katach roz-
ktad mozna opisaé rozpraszaniem Rutherforda. W kodzie zaimple-
mentowano kilka rozkladéw, réwnowazacych doktadnos¢ z czasem
probkowania.

— dyskretne:

o nieelastyczne oddziatywania jadrowe - oddziatywania nieelastyczne
w radioterapii protonowej sa odpowiedzialne za wytwarzanie wtér-
nych protonéw, deuteronéw i trytonéw oraz innych fragmentéw, emi-
towanych na ogoét pod duzym katem i w szerokim zakresie energii
kinetycznej. Proces ten ma wplyw na rozproszenie wiazki otéwko-
wej przy oddziatywaniu z materia. Raport ICRU 63 [148] i bazy da-
nych Evaluated Nuclear Data File (ENDF) [149] r6zniczkowego prze-
kroju czynnego oddziatywania proton - materiat (w przedziale ener-
gii od 10 do 250 MeV) zostaly wykorzystane do obliczenia prawdo-
podobieristwa nieelastycznego oddzialywania jadrowego, kata emisji
i energii czastki po interakcji. Materiaty zawarte w tabelach ICRU 46
[150] stanowia zdecydowana wiekszos¢ tkanek ludzkiego ciata.

o sprezyste oddzialywania jadrowe - model sprezystego rozpraszania
jadrowego przyjety w FRED $cis$le odpowiada podejSciu przedsta-
wionemu przez Fippela i Soukupa [151]. Makroskopowy przekrdj
czynny jest obliczany przy uzyciu dopasowania z Fippel i Soukup
[151] dla oddzialywan elastycznych proton—proton i proton—tlen.
Kinematyka rozpraszania proton—proton jest rozwiazywana w $rod-
ku masy, a nastepnie przeksztalcana transformacja Lorentza z po-
wrotem do ukladu laboratoryjnego. Oba protony sa traktowane jako
czastki wtérne i umieszczane w kolejce do $ledzenia, jesli przekra-
czaja zadany prog energii. W przypadku oddziatywania elastyczne-
go proton—tlen, tlen ze zderzenia deponuje swoja energie lokalnie,
podczas gdy rozproszony proton jest transportowany dale;j.

Oprécz geometrii pacjenta mozna uwzgledni¢ zdefiniowane przez uzyt-
kownika materiaty o okre§lonym sktadzie, co umozliwia prowadzenie symu-
lacji transportu protonéw w elementach pasywnych, takich jak dyskryminator
zasiegu. Ponadto FRED oferuje obliczenia LET,;, RBE oraz Dggk.

Obliczenia strat energii protonéw w FRED zostaly poréwnane z obliczenia-
mi kodéw transportu ogélnego przeznaczenia, co przedstawiono na Rysunku
3.1. Zgodno$¢ ze stratami energii z FLUKA i Geant wynosi 1-2% w piku Brag-
ga, dla wszystkich modeli oddzialywan w zakresie energii 50 - 250 MeV.



3.1. Metody obliczeniowe 49

MeV/cm

60

50f

401

100 MeV 150 MeV 200 MeV 250 MeV
— Geant
22 — FLUKA
nucl. off — Fred
20
18
16
14
elastic 12
nucl. only 24 25 i 26 27
nucl. on inelastic
nucl. only
5 iO iS io 55 50 §5 40

cm

RYSUNEK 3.1: Strata energii na jednostke drogi dla protonéw w wo-
dzie o energiach od 100 MeV do 250 MeV. Oddzialywania jadro-
we wilaczano/wylaczano, aby sprawdzi¢ wptyw kazdego modelu na
straty energii. Przedstawiono obliczenia za pomoca kodéw: FRED
(czerwony), FLUKA (niebieski) i Geant4 (zielony). érodkowy rysu-
nek pokazuje wycinek wykresu dla protonéw 200 MeV obrazujacy
réznice uzyskane z wykorzystaniem réznych kodow [21].

W celu otrzymania rozkladéw Drpe w FRED zostaly zaimplementowa-
ne fenomenologiczne modele radiobiologiczne oparte o model LQ i rozkia-
dy LET,, takie jak model Wilkensa & Oelfke [119], Carabe [121], Chen [152],
Wedenberg [122] i McNamara [43]. Wszystkie te modele przewiduja, ze RBE
wiazki protonowej jest zalezne od LET,, dawki na frakcje i parametréw pro-
mieniowrazliwo$ci komorki dla referencyjnego promieniowania fotonowego
(xx, Bx). Opis danych wejsciowych do przeprowadzenia symulacji w FRED
zostat przedstawiony w Dodatku C.

3.1.2 TOPAS MC

TOPAS (TOol for PArticle Simulation) [18] jest naktadka na kod transportu pro-
mieniowania Geant4 [153]. TOPAS pozwala na korzystanie z doktadnych ob-
liczeni strat energii w materiatach zaimplementowanych w Geant4 w postaci
ogoblnodostepnego, tatwego w uzyciu narzedzia. Jest to oprogramowanie roz-
wijane od 2009 do dnia dzisiejszego, a dostepnos¢ kodu oraz duza liczba uzyt-
kownikéw i instytucji korzystajacych z tego oprogramowania, pozwolita na
wielokrotna walidacje kodu wzgledem réznych danych eksperymentalnych
[154].
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Metody MC w programie TOPAS dostarczaja informacji nie tylko o dawce,
ale takze o rozkladzie LET,; [155]. TOPAS oferuje mozliwo$¢ przeliczenia daw-
ki uwzgledniajace modele zmiennego RBE [57] i zostat wykorzystany w kilku
badaniach dotyczacych efektéw zmiennego RBE u pacjentéw poddanych ra-
dioterapii protonowej [156], [157], [158].

Szczegotowe informacje odnoénie dziatania programu TOPAS mozna zna-
lez¢ w publikacjach [18] i [154] oraz w dokumentacji [159].

3.1.3 Algorytm analityczny - Eclipse 13.6

Algorytmy analityczne stosuja uproszczenia, ktére moga skutkowaé niedo-
ktadnymi obliczeniami dawki od wiazki protonéw. Jedno z ograniczerr wy-
nika z trudno$ci prowadzenia obliczen przy kacie padania wiazki r6znym od
kata prostego w stosunku do napromienianej powierzchni. W celu zmniejsze-
nia wplywu tego ograniczenia, algorytmy analityczne dziela szeroka wiazke
protonéw na wiazki elementarne (ang. beamlets). Wiazka elementarna to wiaz-
ka protonéw o nastepujacych wtasciwosciach:

— wszystkie protony poruszaja sie po tej samej linii prostej i przechodza
przez ten sam punkt na powierzchni osrodka, a kat padania wynosi zero,

- widmo energetyczne protonéw w wiazce jest gaussowskie, o wartosci
$redniej rownej energii nominalnej wiazki.

W algorytmie systemu Eclipse calkowity tréjwymiarowy rozktad dawki wiaz-
ki elementarnej w dowolnym punkcie jednorodnego osrodka ma symetrie osio-
wa. Jest to suma energii zdeponowanej przez protony pierwotne, protony wtor-
ne i czastki odrzutu (protony, ciezkie czastki odrzutu):

Dbeumlet(r,z) = 0th0 [Ipp(d(Z)) -+ Irp(d(z))] X Klat,prim (T’,d(Z))—}—
pI—llo [Isp(d<z>) + Iheuvy(d(z))} X Klut,sec(rr d(Z)),

(3.2)

gdzie pm, jest gestoscia wody, I, jest sktadowa krzywej gltebokosciowego roz-
ktadu dawki protonéw pierwotnych (pp - primary protons), Iy, jest sktadowa
krzywej gltebokosciowej protonéw wtérnych (sp - secondary protons), I, jest
skladowa krzywej glebokosciowej protonéw i neutronéw odrzutu (rp - reco-
il particles), Ineqy jest sktadowa krzywej glebokosciowej ciezkich czastek od-
rzutu, K, sa rozkladami Gaussa lub sumami rozkladéw Gaussa, ale maja in-
dywidualne wartosci ¢ dla kazdego przekroju poprzecznego wiazki dla po-
szczegOlnych czastek (prim - primary, sec - secondary), r jest odlegloscia od osi
centralnej wiazki, z jest polozeniem wzdluz osi centralnej wiazki, a d(z) to od-
legtos¢ ekwiwalentu wody do potozenia z. Straty energii sktadajace sie na roz-
ktad dawki obliczony w Eclipse przedstawiono na Rysunku 3.2.

Eclipse wykorzystuje analityczny algorytm superpozycji konwolucji roz-
ktad6é6w dawek Dypeamiet dla protonéw (ang. proton convolution superposition, PCS)
do obliczania i optymalizacji dawki [141].
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RYSUNEK 3.2: Skladowe strat energii wiazki protonowej o energii 250
MeV w wodzie, obliczone wedlug algorytmu uzywanego w systemie
Eclipse 13.6 [141].

3.2 Uruchomienie i walidacja kodu Monte Carlo FRED
w Centrum Cyklotronowym Bronowice

3.21 Symulacje w fantomie wodnym - bez systemu formowania
wiazki

W celu zaimplementowania do kodu FRED modelu wiazki protonowej uzy-
to planéw wygenerowanych w TPS Eclipse 13.6 oraz dane, uzyskane podczas
pomiaréw wykonanych w okresie uruchamiania stanowisk terapeutycznych
w CCB. Dobrano wtedy wstepne warto$ci parametréw wiazki dla obliczerh w
fantomie wodnym. Symulacje zostaly przygotowane we wspoétpracy z Agata
Skrzypek i zostaly opublikowane w jej pracy dyplomowej [160].

Parametry modelu wiazki charakteryzuja podtuzne i poprzeczne profile
wiazki otéwkowej, jak réwniez kalibracje dozymetryczna. Energia (ang. ener-
gy, E) i rozrzut energii (ang. energy spread, Es) charakteryzuja gltebokosciowy
rozklad dawki wiazki oléwkowej (profil podtuzny). Energia wiazki byta zde-
terminowana zgodno$cia zasiegu wiazki Rgpe,, natomiast rozrzut energii sze-
rokoécia poléwkowa piku Bragga (FWHM). Czynnik skalujacy, czyli przelicz-
nik liczby jednostek monitorowych na liczbe czastek (ang. scaling factor, SF),
charakteryzujacy integralna dawke gleboka (ang. integral depth dose, IDD), uzy-
skano za pomoca pomiaru dawki na gtebokosci 2 cm, zgodnie z protokotem
uruchomienia systemu do planowania leczenia i innymi odniesieniami [141],
[73], [161]. Kazdy parametr zostal wyznaczony dla catego przedziatu energii
dostepnej w systemie Proteus 235 (od 70 do 226,1 MeV) z krokiem co 10 MeV.
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Do opracowania pierwszego modelu wiazki wykorzystano poprzeczne pro-
file wiazki protonowej mierzone w powietrzu oraz glebokosciowe rozkltady
dawki uzyskane w fantomie wodnym. Parametry przestrzeni fazowej, ktore
charakteryzuja model wiazki protonéw w CCB musza by¢ tak dobrane, aby
uzyskac zgodno$é, w okreslonym zakresie, wynikéw obliczen MC z wynikami
eksperymentalnymi. Wdrozone zostaly narzedzia opracowane w srodowisku
Matlab [162], ktére pozwolily zaproponowaé wstepne parametry wejsciowe
do kodu FRED, takie jak $rednia energia wiazki i jej rozrzut, rozmiar wiazki
iliczba protonéw przypadajaca na jednostke monitorowa.

Uktad do symulacji skladatl sie z fantomu wodnego o wymiarach
10 x 10 x 40 cm?® (rozmiar woksela 0,6 x 0,6 x 1 mm?) dla obliczer transportu
pojedynczych wiazek oraz fantom o wymiarach 40 x 40 x 40 cm® (rozmiar
woksela 0,6 x 0,6 x 1 mm?®) dla symulacji planéw dozymetrycznych ,kostek”
o zadanym zasiegu i modulacji. Izocentrum znajdowato sie na gltebokosci 2 cm
od krawedzi fantomu. Fantom znajdowat sie w odleglosci 200 cm od wirtual-
nego Zrédta wiazki protonowej (patrz Rysunek 3.3).

(0’0’0) 40 cm

2cm
0

Wirtualne
zrédio

(0,0,-200) o

Fantom wodny 10cm

10cm

‘lzocentrum

RYSUNEK 3.3: Schematyczne przedstawienie ukltadu do symulacji
w FRED [163].

3.2.2 Symulacje w fantomie wodnym i antropomorficznym - zaim-
plementowanie systemu formowania wiazki

Przy opracowywaniu doktadniejszego modelu wiazki, uwzgledniono w ukfa-
dzie symulacyjnym potozenie magneséw skanujacych oraz obecnosé dyskry-
minatora zasiegu. Do walidacji wynikéw obliczeniowych wykorzystano po-
nownie wyniki pomiaréw wykonanych podczas uruchamiania stanowisk te-
rapii w CCB. Ponadto wykonano dodatkowe pomiary rozmiaru wiazki w pty-
tach RW3 detektorem Lynx, ktére sa cze$cia wynikéw wspdlnej publikacji
w Gajewski i in. [89].

Rysunek 3.4 pokazuje, w jaki sposéb wiazka protonéw jest transportowana
z glowicy terapeutycznej w kierunku detektora/fantomu. Uklady do pomia-
réow parametréw wiazek przedstawiono schematycznie odpowiednio na Ry-
sunkach 3.4A i 3.4B, natomiast dodatkowo wykonany pomiar rozmiaru wiaz-
ki w fantomie RW3 przedstawiono na Rysunku 3.4C. Podczas napromieniania
wiazka jest odchylana w pionie i poziomie przez magnesy skanujace i prze-
chodzi przez pozycjoczula komore jonizacyjna (ang. ionisation chamber, IC). Ko-
mora ta stuzy do pomiaru potozenia wiazki oraz fadunku proporcjonalnego
do jednostek monitorowych MU. Obliczenia transportu wiazki z wykorzysta-
niem programu FRED prowadzone byty dla geometrii pokazanej na Rysun-
kach 3.4A i 3.4B. Wirtualne Zrédto wiazki znajdowato sie w pozycji magnesu
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skanujacego znajdujacego sie blizej izocentrum. Wigzka protonéw byta pro-
pagowana zaréwno bez, jak i z dyskryminatorem zasiegu. Symulacje FRED
w wodzie przeprowadzono na wirtualnych fantomach o wymiarach 40 x 40
x 40 cm® i wymiarach woksela 1 x 1 x 1 mm? (Rysunek 3.4A). Poprzeczna
propagacje protonowej wiazki oléwkowej scharakteryzowano poprzez mode-
lowanie emitancji wiazki opisanej w podrozdziale 2.1.4.4. Sredni potencjat jo-
nizacyjny wody ustalono na 80 eV zgodnie z zaleceniami ICRU [164]. Roz-
miar wiazki byt walidowany przez symulacje propagacji wiazki w powietrzu.
Catkowity czas symulacji FRED MC obejmuje czas Sledzenia czastek, czas po-
trzebny na alokacje pamieci i zapis pliku. Szybko$¢ Sledzenia czastek w symu-
lacji podaje sie jako liczbe Sledzonych protonéw na sekunde (p*/s).
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RYSUNEK 3.4: Schemat pomiaru i symulacji rozkladu dawki dla fan-
tomu wodnego (A), pomiaréw profili poprzecznych wiazki w powie-
trzu (B) i pomiaréw rozmiaru wiazki na plytach fantomu RW3 (C). Po
lewej stronie pokazano elementy glowicy terapeutycznej (magnesy
skanujace i komory monitorowania wiazki (ang. beam monitor, BM)),
nieuwzglednione w symulacjach MC (przedstawione w skali szaro-
$ci). W symulacjach MC protony sa generowane w wirtualnym Zrédle
i transportowane przez dyskryminator zasiegu (ang. range shifter, RS)
(niebieski) lub tylko przez powietrze do fantoméw lub/i detektoréw.
Rysunek nie jest w skali [89].

3.2.3 Walidacja rozkladu LET,

Sredni LET wazony dawka (LET,) w kodzie FRED jest obliczany na podstawie
wzoru (2.4). LET,; byl generowany przez usrednienie kazdej depozycji energii
w kazdym wokselu na siatce obrazu CT pacjenta lub fantomu. Obliczenia z
kodu FRED zostaty poréwnane z wynikami obliczerr programu TOPAS.
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3.2.3.1 Krzywa kalibracji dla skanera CT

Jednym z niezbednych elementéw do wykonania obliczeri dawki na obrazach
tomograficznych jest krzywa kalibracji dostosowana do uzywanego skane-
ra CT. Krzywa kalibracyjna, oparta na kalibracji stechiometrycznej [165], pre-
zentuje zalezno$¢ pomiedzy fizykochemicznymi wiasciwosciami materiatéw,
reprezentowanymi przez HU, a wzgledna zdolnoscia hamowania protonéw
(RPSP). Przygotowano krzywa kalibracji, bazujaca na skladzie atomowym tka-
nek i innych materialéw pojawiajacych sie na obrazie CT. Dane te dotyczyly
sktadow zaréwno materiatéw imitujacych tkanki w fantomie CIRS (patrz Ry-
sunek 3.5), jak i elementéw unieruchomienia pacjenta lub implantéw, i pocho-
dzily z publikacji [166], [167], [168].

RYSUNEK 3.5: Fantom z wkiadkami tkankopodobnymi CIRS Electron
Density Phantom Model 062M.

W systemie planowania leczenia Eclipse 13.6 mozliwe jest wylacznie recz-
ne wprowadzenie zaleznosci RPSP od HU, a warto$ci pomiedzy tymi punk-
tami sa interpolowane liniowo. Kliniczna krzywa kalibracji CCB skiada sie
obecnie z 67-miu punktéw. Liczba punktéw krzywej jest ograniczona tylko
do tych, dla ktérych odchylenie od przebiegu liniowego RPSP poprzednich
dwoéch punktéw krzywej byto wieksze niz 5%. Wprowadzone do TPS punk-
ty krzywej kalibracji wyznaczaja wytacznie miejsca zmiany przebiegu funkcji
liniowej i nie maja powiazania z materialami wykorzystywanymi do jej two-
rzenia.

Rysunek 3.6 przedstawia krzywa kalibracji zaimplementa w systemie do
planowania leczenia w CCB oraz punkty materialéw tkankopodobnych, z kt6-
rych sklada sie krzywa kalibragji dla FRED. Ponadto pokazano przykladowe
trzy tkanki, zawierajace sie w krzywej kalibracji - ptuca na wdechu (ang. lung
inhale), krew (erytrocyty) (ang. blood (erythrocytes)) i gesta tkanke kostna (ang.
dense bone).
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RYSUNEK 3.6: Kliniczna krzywa kalibracji (kolor niebieski) i punkty
materiatéw tkankopodobnych uzyte w symulacjach FRED.

3.2.4 Walidacja kodu Monte Carlo FRED

Po przygotowaniu fizycznego modelu wiazki protonowej i krzywej kalibracji
do obrazéw CT, wykonano walidacje dziatania kodu FRED. Walidacja polega-
fa na sprawdzeniu:

— profili poprzecznych wiazki w powietrzu,

— profili poprzecznych wiazki w materiale rwnowaznym wodzie,
- zasiegéw wiazek o r6znych energiach poczatkowych w wodzie,
- dawki na glebokosci 2 cm w wodzie,

- rozkladéw dawki 3D w wodzie i w niejednorodnym fantomie.

Doktadnoé¢ obliczeri FRED zostata zweryfikowana wzgledem danych eks-
perymentalnych. Pozytywna walidacja FRED umozliwita uzycie go do pracy
na danych klinicznych pacjentéw leczonych w CCB.

3.3 Baza danych pacjentéw

W pracy wykorzystano obrazy CT, wykonane na skanerze Siemens Somatom
Definition AS, plany leczenia, kontury struktur i rozktady dawek 95 pacjen-
tow z guzami moézgu i podstawy czaszki wygenerowane w systemie plano-
wania leczenia Eclipse 13.6. Pacjenci byli napromieniani od listopada 2016 do
wrzeénia 2018 w CCB. Radioterapia protonowa pacjentéw zostata zaplanowa-
na technikgq IMPT z dawkami frakcyjnymi w zakresie 1,8 — 2,0 Gy(RBE) i daw-
kami catkowitymi w zakresie 36-74 Gy(RBE). Plany leczenia przygotowano
z optymalizacja wielopolowa (ang. multi field optimization, MFO) i przeprowa-
dzono w 1-3 etapach, gdzie etapy 2 i 3 byly planami dopromienienia (ang.
boost) objetosci leczonej.
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TABELA 3.1: Kryteria podzialu bazy danych pacjentéw pogrupowa-

nych wedlug typu guza.
Grupa 1: Nowotwory mézgu Grupa 2: Nowotwory podstawy czaszki
(pacjenci o numerach 1-50) (pacjenci o numerach 51-95)
Liczba pacjentéw Liczba pacjentéw
(liczba etilpéw Letap >0 (liczba et]apéw Letap 14
leczenia) leczenia)
2 etapy 28
suma 50 3 etapy 3
suma 45
Rodzaj nowotworu | glejak 50 | Rodzaj nowotworu struniak 28
chrzestniakomiesak | 17
Dawka przepisana | maks. | 61,2 | Dawka przepisana maks. 74,0
[Gy(RBE)] [Gy(RBE)]
min. 36,0 min. 70,0
mediana | 54,0 mediana 74,0
Liczba p6l maks. 4 Liczba p6l maks. 6
min. 2 min. 2
mediana | 3 mediana 4
(«/B)x PTV [Gy] 6 (a/B)x PTV [Gy] 4

Pacjentéw podzielono ze wzgledu na typ guza na dwie grupy;, tj. pacjentéw
z nowotworami mézgu i pacjentéw z nowotworami podstawy czaszki, co
przedstawiono w Tabeli 3.1. Dazac do spdjnosci danych i najbardziej repre-
zentatywnych klinicznie wynikéw, wykluczyliSmy z bazy danych pacjentéw
z lokalizacja guza inna niz mézg lub glowa i szyja, przypadki pediatrycz-
ne, ponownie napromienianych pacjentéw i plany leczenia zoptymalizowane
przy uzyciu techniki SFUD. Dane o wszystkich pacjentach znajduja sie w Ta-
belach D.11i D.2 w Dodatku D.

W grupie pacjentéw z nowotworami podstawy czaszki osobno poddano
analizie pacjentéw, u ktérych zdiagnozowano zmiany w mézgu po zakonicze-
niu leczenia. Pierwsze kontrolne badania MRI po leczeniu wykonano po okoto
3 miesiacach od zakoriczenia terapii. Nastepnie powtarzano je co najmniej raz
na 6 miesiecy, gdy u pacjenta nie wystapity objawy uszkodzenia mézgu. MRI
wykonywano przy uzyciu systemu 1,5T Avanto (Siemens), badajac obszar za-
interesowania przy uzyciu dedykowanej cewki do badania glowy i szyi. Przed
dozylnym podaniem kontrastu uzyskano obrazy wazone T1 w plaszczyZnie
koronowej, strzatkowej i poprzecznej oraz obrazy wazone T2 w plaszczyznie
poprzecznej. Po podaniu kontrastu, powtérzono sekwencje T1 o takich samych
parametrach jak poprzednio.
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RYSUNEK 3.7: Przekrdj obrazowania MRI z nakre$§lonym PTV (czer-
wony), martwica (pomarariczcowy) i obrzekiem (magenta) Pacjenta
90.

Zmiany radiograficzne mézgowia, czyli zmiany w mézgu ze wzmocnie-
niem kontrastowym (ang. contrast-enhancing brain lesions, CEBL), byly obryso-
wane przez lekarza na podstawie pierwszych obrazéw MRI, na ktérych wy-
kryto zmiany, jak pokazano na Rysunku 3.7. Wykryte zmiany, objawowe lub
bezobjawowe, podzielono na obrzek ze stopiem martwicy 1, widoczny giow-
nie w akwizycjach T2/FLAIR, lub/i martwice o stopniu od 2 do 3, rozpozna-
wana w akwizycjach T1 z kontrastem [169], [170].

W Tabeli 3.2 przedstawiono charakterystyke pacjentow, u ktérych zdiagno-
zowano zmiany w mézgu po radioterapii protonowe;j.
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TABELA 3.2: Parametry guzéw, metod i wynikéw napromieniania pa-
cjentéw ze zdiagnozowanymi zmianami w mézgu.

_ | Charakte- Obj. | Lokal. | Stopies | ... | Dyna- | Obj.
Nr Diag- | rystyka | D, [Gy PTV mart- | martwi- Obja- | mika | martwicy/
pacjenta | noza | nowotwo- | (RBE)] [em®] wic wy | powik- | obrzeku
ru y Y tan [em3]
. 70 165,5, . stabil- brak/
57 CHS | pierwotny (54+16) | 138,9 B 1 nie ny 0,22
LTL, LH, 596/
63 CH wznowa 74 99,8 BS 2 tak regres 4829
. 70 1054, . stabil- 1,37/
81 CHS | pierwotny (54+16) | 67,6 RTL 1 nie ny 7 46
. . prog- 0,25/
82 CH | pierwotny 70 64,3 LTL 1 nie ros 125
. 70 85,7, . prog- 422/
89 CHS | pierwotny (54+16) | 653 LTL, LH 1 nie ros 29 61
. RTL, . prog- 0,3/
90 CH | pierwotny 74 95,7 LTL, RH 1 nie ros 289
74 87,3, prog- 0,09/
91 CHS wznowa (54+20) | 30,7 LTL, LH 2 tak res brak
70 (54 | 147,3, prog- 0,36/
92 CHS wznowa +16) 66,9 LTL, LH 3 tak ros 6,55
74 | 123,0, ] brak/
95 CHS | pierwotny | (54+16 | 83,38, | RTL, RH 2 tak | PIO8 a
+4) 293 res 35,1

Oznaczenia: Dp - dawka przepisana, CH - struniak (chordoma), CHS - chrzestniakomiesak
(chondrosarcoma), B - mézg (brain), LTL - lewy ptat skroniowy (left temporal lobe), RTL - prawy
ptat skroniowy (right temporal lobe), BS - piert mézgu (brainstem), LH - lewy hipokamp (left
hippocampus), RH - prawy hipokamp (right hippocampus).

3.3.1 Wykonanie obliczeri kodem Monte Carlo FRED

Szczegoty, odnosnie metodyki przeprowadzenia symulacji oraz link do doku-
mentacji kodu transportu promieniowania FRED, znajduja sie w Dodatku A
niniejszej pracy.

Danymi wejSciowymi do przeprowadzenia symulacji byly:

- model wigzki zawierajacy informacje o rozmiarze wiazki oraz przeliczni-
ka MU na liczbe protonéw, w funkgji energii wiazki (patrz Dodatek A),

- krzywa kalibracji,

— obraz CT w jednostkach Hounsfielda w formacie MHD (ang. MetaHeader
image),

- plan leczenia (w formacie DICOM),

- plik z obrysami struktur (w formacie DICOM),

- plik wejsciowy do symulacji (patrz Dodatek A).

Symulowano 10* protonéw pierwotnych na wiazke otéwkowa dla kazde-
go planu leczenia. Obliczenia wykonano na anatomii pacjenta okreslonej na
podstawie jego obrazéw CT. W celu przyspieszenia obliczefi, zmieniono roz-
dzielczos¢ obrazéw z oryginalnej siatki o wymiarach woksela 0,67 x 0,67 x
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1,2mm®do 1,5 x 1,5 x 1,5 mm>.

Do obliczeri wspoétczynnikéw RBE nalezato okresli¢ wartosci ay i Bx dla po-
szczegOlnych grup nowotworéw oraz zdrowych tkanek. Wspétczynniki a/p
dla danego typu nowotworu zostaty wybrane z prac przegladowych van Le-
euwen i in. [115] oraz Jones i Dale [116]. Zastosowano wspélczynniki ay/Bx =
6 Gy dla pacjentéw z nowotworami mézgu i ay/Bx = 4 Gy dla pacjentéw z no-
wotworami podstawy czaszki. Dla zdrowych tkanek wybrano wartos$¢ ay / Bx
= 2 Gy. Rozklady wartosci RBE z warto$ciami a,/Bx dla nowotworu i tkanki
zdrowej obliczono indywidualnie dla kazdego pacjenta.

3.4 Metody analizy wynikéw

3.4.1 Poréwnanie rozkladéw dawek ze stalym i zmiennym RBE

Aby poréwnaé rozklady Drpg, obliczone ze staltym RBE (ang. constant RBE,
cRBE) i zmiennym RBE (ang. variable RBE, vRBE), z DVH dla kazdego pacjen-
ta wyznaczono Srednie i maksymalne dawki w PTV, a takze w pniu mézgu
i skrzyzowaniu nerwéw wzrokowych. Dla pacjentéw ze zdiagnozowanymi
zmianami w mézgu przeanalizowano réwniez rozkiady Drpg i LET; w obry-
sowanych strukturach obrzeku i martwicy oraz w platach skroniowych. DVH
zostaly wygenerowane przy uzyciu biblioteki dicompyler-core [171]. Cala ana-
liza danych zostata przeprowadzona przy uzyciu skryptéw Python, przygoto-
wanych w ramach tej pracy.

3.4.2 Kwantyfikacja zwigkszenia biologicznie efektywnego zasiegu

Jednym z celéw rozprawy bylo opracowanie metody obliczania biologicznie
efektywnego zasiegu, co zostato opisane w pracy [172]. Wiekszo$¢ planéw pa-
cjentéw skltadata sie z 3 — 4 pdl terapeutycznych wokét objetosci PTV, wiec bio-
logicznie efektywny zasieg wiazki mégl ulec zwiekszeniu w réznych kierun-
kach. Do oceny zwiekszenia tego zasiegu wykorzystane zostato przyblizenie,
Ze objetosci pokrywajace co najmniej 95% przepisanej dawki (V95) obliczone
za pomoca cRBE i vRBE maja ksztatt kulisty (patrz Rysunek 3.8).

Zwiekszenie biologicznie efektywnego zasiegu zostato zdefiniowane jako
réznica miedzy promieniami:

Rext = RorBE — RerBE, (3.3)

gdzie: Ryrpg - promien kuli o objetodci V95 obliczony za pomoca VRBE, R.rpe
- promien kuli o objetosci V95 obliczony za pomoca cRBE.

3.4.3 Niepewnosci fizyczne i biologiczne

Oceniono fizyczna i biologiczna niepewno$¢ planéw leczenia, poréwnujac
DVH rozktadéw Dgpg dla struktur CTV i OAR, obliczonych z uzyciem cRBE i
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Rezt = RyrBr — RerBE

_ 3/3 V9wree _ 3/3 V95.rBE
- 4 T 4 T

V95 ree

RYSUNEK 3.8: Schematyczne przedstawienie metody obliczania
zwiekszenia zasiegu.

VvRBE z wynikami analizy odpornosci planéw z uzyciem cRBE. Analiza odpor-
noéci zostata przeprowadzona w kodzie FRED, zgodnie z procedura klinicz-
na wdrozona w CCB: kazdy plan leczenia zostal przeliczony ze stalym RBE
12-krotnie modyfikujac wartosci HU obrazu CT o £3,5% i zmieniajac pozycje
izocentrum planu leczenia o £2 mm w kierunku x, y i z. DVH z obwiedniami
btedu zostaly wygenerowane dla CTV i OARs. Celem byto sprawdzenie, czy
zmiany wynikajace z translacji CT i niepewnosci wartosci HU, spowodowa-
ne kalibracja skanera CT sa wieksze niz niepewnosci biologiczne zwiazane z
obliczeniami Drgg z modelem zmiennego RBE. Aby okresli¢ ilo§ciowo réznice
miedzy DVH dla modeli cRBE i vRBE, poréwnano D95 (dawka dostarczona do
95% objetosci struktury) i D05 (dawka dostarczona do 5% objetoéci struktury)
odpowiednio dla CTV i OAR wedlug wzoréw:

CTVdiffRohust = D95.rBE — min(Dgs)Robustr (3-4)
CTVyifsrBe = D950rBE — D95RBE, (3.5)
OARdiffRobust = max(DOS)Robust — DO5¢rBE, (3.6)
OARGiffrobust = DO5yrpE — DOScRBE- 3.7)

3.4.4 Dawkawazona RBE, rozklad LET, i korelacja z obserwowany-
mi obszarami martwicy

Dgpe i limity dawek w przypadku martwicy mézgu Dawki maksymalne
(Dpmax) w mézgu i obszarach zmian radiograficznych w mézgu (martwicy lu-
b/i obrzeku), poréwnano z limitami dawek zaproponowanymi przez Marksa
iin. [80], ktore zawierajq zalecenia dotyczace analizy ryzyka wystapienia ob-
jawowej martwicy. Dawke w prawym placie skroniowym (ang. right temporal
lobe, RTL) i lewym ptacie skroniowym (ang. left temporal lobe, LTL) poréwnano
z ograniczeniami dawki z Pehlivan i in. [173]. Jako reprezentatywny parametr
dla dawki dostarczanej do ptatéw skroniowych, wybrano D02 (dawka dostar-
czana do 2% objetosci narzadu), co w przypadku ptatéw skroniowych odnosi
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sie do objetosci okoto 2 cm? (Da.), jak sugerowali Pehlivan i in. [173] oraz Feng
i in. [174].

Regiony o wysokim Dgrpe/LET,; i martwica mézgu Dla kazdego pacjenta
okreslone zostaly obszary o podwyzszonym Drgg, czyli wiekszym niz 100%
dawki przepisanej, oraz o wartoéciach LET,; przekraczajacych 3 i 5 keV/um,
tak jak zaproponowano w Garssberger i in. [175] i Odéniin. [176]. Celem tych
obliczen bylo zbadanie, czy wielkos¢ i lokalizacja objetosci wysokiego Dgpk i
LET, sa skorelowane z rozwinieta martwica. Przeanalizowano woksele z wy-
soka dawka dla podanych wyzej granicznych wartoéci LET, korzystajac z roz-
ktadéw LET}, dla kazdego pola terapeutycznego osobno, oraz z rozkladu daw-
ki wazonego zmiennym RBE. Obliczono réwniez odsetek objetosci podwyz-
szonego Drpg i LET,, ktéra naktada sie na obszary zmian radiograficznych w
mozgu w stosunku do calej objetosci zmiany. Jako czynnik objetoéciowy wska-
zujacy potencjalnie na korelacje, zastosowano stosunek objetosci martwicy lub
obrzeku wystawionej na dziatanie wysokiego Drgg i LET; w odniesieniu do
calkowitej objetosci tej zmiany.

3.5 Statystyki

Testy statystyczne uzyte w analizie wynikéw W analizie rozkladéw dawek
obliczonych z uzyciem stalego i zmiennego RBE nie poczyniono zalozen a prio-
ri o rozkladzie zmiennych. 95% przedziaty ufnosci (ang. confidence interval,
CI) (2,5 - 97,5 percentyla, Clgse,) obliczono metoda nieparametryczna boot-
strap (100000 iteracji) wokot wartosci mediany dla wzglednych wartosci Drpg
i zwiekszenia zasiegu. Aby ocenié réznice miedzy dawkami i zmianami w za-
siegu protonéw przy uzyciu cRBE i vRBE, przeprowadzono dwustronny test
znakowanych rang Wilcoxona [177].

Do poréwnania dawki w prawym placie skroniowym (RTL) i lewym pfta-
cie skroniowym (LTL) wykorzystano metode Wilsona [178]. Przy uzyciu tej
metody wyznaczono prawdopodobieristwu zaobserwowania zmian radiogra-
ficznych w moézgu przy przekroczeniu dawki 77,7 Gy(RBE), odpowiadajacej
105% dawki przepisanej z 74 Gy(RBE) [173]. Statystyka I-kwadrat (I?) charak-
tryzuje zré6znicowanie pomiedzy badaniami, ktére wynika z heterogenicznosci
danych [179]. Dlatego statystyka I? zostata przyjeta jako metryka niejednorod-
nosci do analizy pacjentéw z martwica i obrzekiem. Wykresy pudetkowe zo-
staly wykorzystane do podsumowania analizy opartej na wokselach, dla do-
pasowanych par wokseli pod wzgledem wartosci dawki.

W celu zbadania zwiazku miedzy LET; a ryzykiem pojawienia sie zmian
radiograficznych w mézgu, przeprowadzono analize oparta na wokselach, zgod-
nie z metoda zaproponowana przez Niemierko i in. [36]. Dla kazdego pacjenta
zidentyfikowano woksele z martwica lub obrzekiem, a woksele z dopasowana
dawka uzyskano przez losowe probkowanie ze zbioru wokseli poza martwica
lub obrzekiem. Woksele dopasowane do dawki wyekstrahowano zakladajac
prég dawki 0,1 Gy dla okna wyboru. Poréwnanie miedzy wokselami mar-
twiczymi i niemartwiczymi przeprowadzono na podstawie rozkltadu LET, i
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parametru D-(1+0,05LET,), ktory jest stosowany jako substytut dawki wazo-
nej RBE [180]. Ta sama procedura zostala zastosowana do analizy obszaréw
obrzekowych.



64

Rozdzial 4

Wyniki

Wyniki zaprezentowane w pracy zostaly czesciowo opublikowane w nastepu-
jacych artykutach:

1. Garbacz i in. "Proton Therapy Treatment Plan Verification in CCB Krakow
Using Fred Monte Carlo TPS Tool". W: Lhotska L., Sukupova L., Lacko-
vi¢ I, Ibbott G. (edytorzy) World Congress on Medical Physics and Biome-
dical Engineering 2018. IFMBE Proceedings, tom 681. Springer, Singapore.
https://doi.org/10.1007/978-981-10-9035-6_144. (2019) [163],

2. Gajewski, Garbacz i in. "Commissioning of GPU—-Accelerated Monte Carlo Co-
de FRED for Clinical Applications in Proton Therapy". Frontiers in Physics,
tom 8, artykul 567300, https://doi.org/10.3389/fphy.2020.567300.
(2021) [89],

3. Garbacziin.". "Study of relationship between dose, LET and the risk of brain ne-
crosis after proton therapy for skull base tumors". Radiotherapy and Oncology,
tom 163, s. 143-149, https://doi.org/10.1016/j.radonc.2021.08.015.
(2021) [181].

4.1 Model wiazki i walidacja kodu Monte Carlo FRED
w Centrum Cyklotronowym Bronowice

4.1.1 Symulacje w fantomie wodnym - bez systemu formowania
wiazki

Wyniki obliczeri glebokosciowego rozkladu dawki wykonane kodem FRED
MC, dla wstepnego modelu wiazki dopasowanego do rozktadu dawki poje-
dynczych wiazek, obliczonych za pomoca TPS Eclipse 13.6 o energiach 100,
150 i 200 MeV, przedstawiono na Rysunku 4.1.

Metoda iteracyjna osiagnieto zgodne zasiegi wiazek dla symulacji FRED
i obliczet TPS w fantomie wodnym z dokladno$cia lepsza niz 0,01 cm.


https://doi.org/10.1007/978-981-10-9035-6_144
https://doi.org/10.3389/fphy.2020.567300
https://doi.org/10.1016/j.radonc.2021.08.015
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RYSUNEK 4.1: Poréwnanie rozkladu gleboko$ciowego dawki dla ob-
liczeri TPS (linie przerywane) i symulacji FRED (linie ciagte) [163].
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RYSUNEK 4.2: Poréwnanie profili poprzecznych dla obliczeri TPS (li-
nie przerywane) i symulacji FRED (linie ciagte) [163].

Rysunek 4.2 przedstawia profile poprzeczne wiazek z obliczen dawki
w TPS i FRED. W powyzszych obliczeniach nie uwzgledniono asymetrii roz-
miaru poprzecznego wiazki. Zgodnosé¢ rozmiaru poprzecznego wiazek (o),
obliczonych z wykorzystaniem FRED oraz Eclipse 13.6, osiagnieto na pozio-
mie ponizej 0,2 mm.

Do kolejnej weryfikacji przygotowano plany dozymetryczne napromienia-
nia “kostek" (objetosci tarczowych o ksztalcie prostopadioscianéw) wygene-
rowane za pomoca TPS Eclipse 13.6. Przyklad takiego planu leczenia zostat
przeliczony za pomoca kodu FRED z wykorzystaniem parametréw przestrze-
ni fazowej modelu wiazki opracowanych dla pojedynczych wiazek. Przygoto-
wany plan napromieniania kostki o modulacji 10 cm i zasiegu 20 cm skiadat sie
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TPS
z[cm]

FRED

z [em]

Gamma index

z[cm]

z 8001 wiazek otéwkowych. Energia wiazek protonowych miescita sie w za-
kresie od 114,9 do 172,8 MeV. Symulacje przeprowadzono w fantomie wod-
nym o wymiarach 40 x 40 x 40 cm®. Obliczenia dawki przeprowadzono sy-
mulujac transport 1,6 x 10° protonéw w ciagu 7 min i 20 s korzystajac z kla-
stra obliczeniowego Prometheus w Akademickim Centrum Komputerowym
Cyfronet Akademii Gérniczo-Hutniczej w Krakowie.
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RYSUNEK 4.3: Dwuwymiarowe rozklady dawki z TPS (gérny rzad),

z symulacji FRED ($§rodkowy rzad) i warto$ci gamma 3%/3 mm (dol-

ny rzad) w podluznym (lewa kolumna) i bocznym (prawa kolumna)
profilu zmierzone w $rodku kostki [163].
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Do oceny i poréwnania rozktadéw dawek obliczonych za pomoca TPS (Ry-
sunek 4.3, gérny rzad) i FRED (Rysunek 4.3, sSrodkowy rzad) zastosowano tréj-
wymiarowa analize indeksu gamma (patrz sekcja 2.2.1 Etapy planowania lecze-
nia, Indeks gamma) z r6znymi kryteriami réznicy dawki AD i odlegltosci DTA.
Oceniano jedynie woksele o dawce powyzej 5% maksymalnej wartosci daw-
ki. Odsetek wokseli spetniajacych kryteria akceptacji (v < 1), wynosit 96,6%
i 81,7% odpowiednio dla kryteriéow AD/DTA 3%/3 mm (Rysunek 4.3, dolny
rzad) i 2%/2 mm.

4.1.2 Symulacje w fantomie wodnym i antropomorficznym - zaim-
plementowanie systemu formowania wiazki

W celu poprawienia jakos$ci wynikéw symulacji w kodzie FRED, uwzglednio-
no parametry geometrii stanowisk gantry w CCB, tj. odlegtos¢ magneséw ska-
nujacych oraz obecnoé¢ dyskryminatora zasiegu na drodze wiazki. Procedura
przygotowania modelu wiazki zostata szczegétowo opisana w Gajewski i in.

[89].
1.2
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(=]
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RYSUNEK 4.4: Profile dawki glebokiej dla wiazek protonéw w wo-
dzie oraz wzgledne réznice miedzy pomiarem w CCB a symulacjami
FRED [89].

Polozenie dystalnych krawedzi profilu dawki gtebokiej byly zgodne z po-
miarami zasiegu (Rggy,) wiazek w wodzie w granicach 0,02 mm (patrz Rysunek
4.4). Wzgledna réznica dawki wzdiuz profilu wiazki oléwkowej nie przekra-
czata 4%.

W celu zamodelowania poprzecznych rozmiaréw wiazki dla punktéw po-
miarowych okre$lono emitancje wiazki, opisana w sekgcji 2.1.4.4, uwzgledniaja-
ca jej asymetrie osiowa (patrz sekcja 2.1.5 Cyklotron i systemy formowania wiqzki).
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RYSUNEK 4.5: Rozmiary plamki w powietrzu kierunkach X iY zmie-
rzone w CCB oraz zamodelowane w FRED [89].

Dostosowujac parametry emitancji w symulacjach FRED do danych pomiaro-
wych, otrzymano bezwzgledna réznice miedzy modelowanymi a zmierzony-
mi rozmiarami wiazki mniejsza niz 0,05 mm (patrz Rysunek 4.5).
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RYSUNEK 4.6: Poréwnanie rozmiaréw plamki wiazek protonowych
(0) o energiach 100 MeV, 150 MeV i 200 MeV dla danych pomiaro-
wych i z symulacji FRED w fantomie RW3 [89].

Wartosci 0y uzyskane z pomiaréw zgadzaly sie z warto$ciami symulo-
wanymi dla wiekszo$ci przypadkéw w granicach 0,1 mm, co pokazuja stupki
btedéw na Rysunku 4.6. Wyniki mieszcza sie w kryterium akceptacji wielkosci



4.1. Model wiazki i walidacja kodu Monte Carlo FRED w Centrum

69

Cyklotronowym Bronowice

Y Imm]

plamki stosowanym przez CCB i wynoszacym 40,6 mm.

4.1.3 Walidacja w oSrodku niejednorodnym

Kalibracja stechiometryczna zaimplementowana w FRED MC zostala zwery-
fikowana eksperymentalnie przy uzyciu pomiaréw matryca MatriXX (IBA Do-
simetry) w wodzie, umieszczona za antropomorficznym fantomem glowy
CIRS. MatriXX jest matryca komor jonizacyjnych i umozliwia pomiar z roz-
dzielczo$cia przestrzenna 7,6 mm. Fantom napromieniano jednorodnymi po-
lami o wielkoséci 10 x 10 cm? i energiach wiazki 100, 150 i 200 MeV, a pomiary
wykonywano z krokiem 0,5 cm.

FRED - ptaszczyzna XY MatriXX - ptaszczyzna XY

(4ol B3yMEq

X [mm] X [mm] 0.2

3.0

Analiza Gl

[-1 A 9s0HRM

0.0

RYSUNEK 4.7: Rozktady dawki w fantomie wodnym dla wiazek prze-

chodzacych przez element fantomu antropomorficznego CIRS. Gér-

ny rzad: (lewa strona) rozklad dawki obliczony w FRED, (prawa stro-

na) rozklad dawki zmierzony przy uzyciu matrycy MatriXX dla mo-

noenergetycznych wiazek o energii 150 MeV. Dolny rzad: mapa 2D

wartodci v (2%/2mm) uzyskana przez poréwnanie eksperymentu
z symulacjami FRED [182].

Rysunek 4.7 przedstawia przykiad poréwnania symulacji FRED dla energii
wiazki 150 MeV z danymi eksperymentalnymi oraz mape 2D warto$ci gamma
po analizie GI. Dla kazdej z badanych energii wykonano dwa pomiary dawki
3D, jeden z dyskryminatorem zasiegu, a drugi bez niego. W przypadku ob-
liczerh kodem FRED, dla wszystkich badanych energii, procent wokseli spet-
niajacych kryteria AD/DTA o wartosciach 2%/2 mm byt wiekszy niz 99%.
Poréwnujac obliczenia TPS i pomiary, procent wokseli spelniajacych kryteria
wynosit §rednio (z odchyleniem standardowym) 93,2(8,4)%.
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Y [mm]

4.1.4 Walidacja FRED wzgledem planéw leczenia

Doktadnos¢ obliczeri FRED MC z zaimplementowanym modelem wiazki zo-
stala zweryfikowana w odniesieniu do pomiaréw dozymetrycznych planéw
leczenia w wodzie wykonanych za pomoca matrycy komor jonizacyjnych Ma-
triXX. Zastosowano kryteria lokalnej réznicy dawki i odlegtosci odpowied-
nio 2% i 2 mm. Sredni procent wokseli (z odchyleniem standardowym) spet-
niajacych kryteria, po analizie 182 warstw z rozkladéw dawek przeliczonych
w FRED i zmierzonych, wyniést 96,28(3,3)%.
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RYSUNEK 4.8: Rozklad dawki 2D uzyskany z symulacji FRED MC

(lewy panel), zmierzony za pomoca matrycy komoér jonizacyjnych

MatriXX w fantomie wodnym (panel srodkowy) i wartosci gamma

obliczone przez poréwnanie symulacji FRED i pomiaru z kryteriami

2% /2 mm (prawy panel). Procent wokseli spetniajacych kryteria wy-
nosit 98,64% [182].

4.1.5 Walidacja rozkladu LET; wzgledem symulacji w programie
TOPAS

Z powodu braku danych eksperymentalnych rozkiady LET; zostaly zwalido-
wane wzgledem obliczert programu TOPAS, ktéry opisano w podrozdziale
3.1.2 TOPAS MC.

Obliczenia rozktadéw Dgrpg i LET; w FRED zostaly sprawdzone z wyni-
kami symulacji z McNamara i in. [25] (patrz Rysunek 4.9). Symulacja FRED
rozkltadu dawki dla objetosci prostopadtoscianu o szerokosci modulacji od 150
do 250 mm zostata przeprowadzona w wirtualnym fantomie wodnym ze sta-
tystyka 10* protonéw pierwotnych na wiazke. Maksymalna réznica w Dggpg
obliczona za pomoca modelu zmiennego RBE (VRBE) wyniosta 3%. Réznica
miedzy maksymalnymi warto$ciami LET,; w obliczonych rozkladach nie prze-
kraczata 13%.
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RYSUNEK 4.9: Poréwnanie Drpg i LET, dla obliczen przeprowadzo-
nych programami FRED (linie ciagte) i TOPAS (linie przerywane, za-
adaptowane z [25]).

4.2 Analiza Dggg i RBE w PTV i w narzadach krytycz-
nych dla grupy pacjentéw napromienianych w CCB

4.21 Dawki wazone RBE w PTV i narzadach krytycznych

Dla kazdego pacjenta przeanalizowano trzy rozktady dawki obliczone za po-
moca: TPS (wazone o stale RBE), FRED ze stalym RBE (cRBE) oraz FRED ze
zmiennym RBE (VRBE). Dla tych rozkladéw wygenerowano DVH, a nastepnie
przeanalizowano wskazniki istotne w ocenie planéw leczenia, tj. dawke $red-
nia w PTV (Dyyean), dawke w 95% i 5% objetosci PTV (D95 i D05) oraz dawke
maksymalna (D) dla pojedynczego woksela, w wybranych narzadach kry-
tycznych.

W celu oceny jakosci dostarczenia dawki przepisanej (D) do objetosci PTV
poréwnano stosunek Dieq, /Dy oraz parametry D95 i D05, osobno dla kazdej
grupy pacjentow. W przypadku pacjentéw z nowotworami podstawy czaszki,
leczonych w kilku etapach, stosunek D¢, /D) zostat usredniony dla wszyst-
kich etapéw, natomiast parametry D95 i D05 zostaly przedstawione dla kaz-
dego etapu osobno.

Dawki maksymalne (Dy;,x) w wybranych narzadach krytycznych, czyli
W pniu moézgu oraz skrzyzowaniu nerwéw wzrokowych, zostaly przedsta-
wione w celu poréwnania wynikéw obliczeri z limitami dawek, jakie stosuje
sie podczas przygotowywania planu leczenia. Wartosci Dyuean, Dmax, Dp, D95
i D05 dotycza dawek wazonych RBE.
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TPS: Mean = 100.01%, Med = 99.99%, Min/Max = 97.99/101.73%

x

FRED cRBE: Mean = 99.43%, Med = 99.33%, Min/Max = 95.85/103.32%
FRED vRBE: Mean = 100.05%, Med = 99.80%, Min/Max = 96.43/105.27%
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TPS: Mean = 96.73%, Med = 97.22%, Min/Max = 78.78/98.76%

x

FRED cRBE: Mean = 92.81%, Med = 93.11%, Min/Max = 78.81/97.93%
FRED vRBE: Mean = 93.32%, Med = 93.35%, Min/Max = 84.78/99.87%
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TPS: Mean = 103.42%, Med = 103.44%, Min/Max = 100.79/106.72%

FRED cRBE: Mean = 104.25%, Med = 104.04%, Min/Max = 100.53/109.15%
FRED vRBE: Mean = 105.43%, Med = 105.16%, Min/Max = 101.53/112.28%
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RYSUNEK 4.10: Dawki w PTV u pacjentéw z nowotworami moézgu. (Gérny panel) Stosunek éredniej dawki (Dyeqn) w PTV i dawki

przepisanej (D) wyrazona w procentach. (Srodkowy panel) D95 w PTV. (Dolny panel) D05 w PTV.
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RYSUNEK 4.11: Maksymalne dawki (Dy;x) w OAR u pacjentéw z no-
wotworami mézgu. (Gérny panel) Piert mézgu. Fioletowe linie poka-
zuja ograniczenia dawki dla powierzchni pnia mézgu (linia przery-
wana) i rdzenia pnia mézgu (linia kropkowana). (Dolny panel) Skrzy-
zowanie nerwéw wzrokowych. Fioletowa linia przerywana pokazuje
ograniczenie dawki dla skrzyzowania nerwéw wzrokowych.



4.2. Analiza Dgrpg i RBE w PTV i w narzadach krytycznych dla grupy pacjentéw
napromienianych w CCB

75

TPS: Mean = 99.93%, Med = 99.95%, Min/Max = 98.79/100.19%

x

FRED cRBE: Mean = 98.19%, Med = 98.46%, Min/Max = 96.05/99.76%
FRED vRBE: Mean = 102.66%, Med = 102.66%, Min/Max = 101.05/104.44%
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TPS: Mean = 104.53%, Med = 104.25%, Min/Max = 101.85/108.77%

b3

FRED cRBE: Mean = 105.13%, Med = 104.88%, Min/Max = 101.42/108.89%
FRED vRBE: Mean = 111.02%, Med = 110.70%, Min/Max = 107.97/115.69%
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RYSUNEK 4.12: Dawki w PTV u pacjentéw z nowotworami podstawy czaszki. (Gérny panel) Stosunek éredniej dawki (Dyeqn) w PTV
i dawki przepisanej (D) wyrazona w procentach. (Srodkowy panel) D95 w PTV. (Dolny panel) D05 w PTV. Liczby w nawiasach obok

tow oznaczaja etapy leczenia.
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RYSUNEK 4.13: Maksymalne dawki (Dy;sx) w OAR u pacjentéw z no-
wotworami podstawy czaszki. (Gérny panel) Piern mézgu. Fioletowe
linie pokazuja ograniczenia dawki dla powierzchni pnia mézgu (linia
przerywana) i rdzenia pnia mézgu (linia kropkowana). (Dolny panel)
Skrzyzowanie nerwéw wzrokowych. Fioletowa przerywana linia po-
kazuje ograniczenie dawki dla skrzyzowania nerwéw wzrokowych.
Dawki sa zsumowane po wszystkich etapach leczenia.

Wskazniki Dieqn /Dy, D95 i D05 dla dawek wazonych statym i zmiennym
RBE w PTV przedstawiono na Rysunkach 4.10 i 4.12, wraz z warto$ciami $red-
nimi (Mean), medianami (Med), minimalnymi i maksymalnymi dawkami (Mi-
n/Max) dla wszystkich pacjentéw. Pacjenci zostali posortowani rosnaco we-
dlug parametru Dyenn/Dy. Przedzialy ufnosci (Clos,) u pacjentéw z nowo-
tworami mézgu dla mediany wynosity [98,93%, 99,83%] i [99,28%, 100,29%],
odpowiednio dla obliczeri z modelami cRBE i vRBE. W przypadku pacjentéw
z nowotworami podstawy czaszki Clgsy, dla mediany wynosity [98,04%,
98,56%] i [102,23%, 102,87%], odpowiednio dla modeli cRBE i vRBE. Wartos¢
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p z testu Wilcoxona, przeprowadzonego pomiedzy Dggg obliczonymi w FRED
z modelami cRBE i vRBE, wyniosta p < 0,05, co oznacza, ze wzgledne daw-
ki w PTV istotnie sie réznia. Close, dla mediany wynosity [98,07%, 98,60%]
i[102,41%, 102,92%] odpowiednio dla modeli cRBE i vRBE.

Wyznaczono D,y w pniu moézgu i skrzyzowaniu nerwéw wzrokowych
dla obu grup pacjentéw, a wyniki przedstawiono na rysunkach 4.11 i 4.13.
Dawki maksymalne w OARs zostaty rowniez poréwnane z limitami dawek na
narzady krytyczne, ktére wynosza odpowiednio 54 Gy(RBE) i 64 Gy(RBE) dla
rdzenia i powierzchni pnia mézgu oraz 54 Gy(RBE) dla skrzyzowania nerwéw
wzrokowych. Dy, w narzadach krytycznych w przypadku obliczeri z mode-
lem cRBE (TPS i FRED) sa zasadniczo ponizej lub nieco powyzej ograniczen
dawki. Dla modelu VRBE D, byly wyzsze i czesto przekraczaly ogranicze-
nia dawki, nawet do 14 Gy(RBE) powyzej limitu. U pacjentéw z nowotworami
podstawy czaszki przekroczenia te stanowily 75% przypadkow.

4.2.2 Rozklad RBE z modelu vRBE

Wyniki obliczeri wartosci RBE dla pacjentéw z nowotworami mézgu i podsta-
wy czaszki przedstawiono w Tabeli 4.1. RBE w PTV dla pacjentéw z nowotwo-
rami moézgu zostaly obliczone z a,/Bx = 6 Gy, a dla pacjentéw z nowotwo-
rami podstawy czaszki z ax/ Bx = 4 Gy. W OARs (piert mézgu i skrzyzowanie
nerwu wzrokowego) RBE zostato obliczone dla a,/Bx = 2 Gy.

TABELA 4.1: Zestawienie wartosci RBE dla pacjentéw z nowotwora-
mi mézgu i podstawy czaszki w strukturze PTV, pniu mézgu oraz
skrzyZzowaniu nerwu wzrokowego.

L Pacjenci z nowotworami | Pacjenci z nowotworami
Wskaznik . .
moézgu podstawy czaszki
RBE jiean (PTV) (std) 1,11 (0,01) 1,15 (0,01)
[RBE in, RBEjuax] (PTV) [1,07,1,31] [1,09,1,49]
RBE ean (pieti mézgu) (std) 0,81 (0,32) 1,03 (0,23)
[RBE,;in, RBE 0x] (piefi mézgu) [0,01,2,71] [0,01, 2,36]
RBE jean (skrzyzowanie nerwu
wzrokowego) (std) 1,16 (0,25) 1,23(0.23)
[RBE, i, RBE j4x] (skrzyzowanie 0,01, 2,16] 0,01, 2,19]
nerwu wzrokowego)

Rysunek 4.14 przedstawia rozklady Dgpg, LET; i RBE z konturami PTV
i OAR dla przykladowego pacjenta z nowotworem mézgu (Rysunek 4.14 a-f)
i pacjenta z nowotworem podstawy czaszki (Rysunek 4.14 g-1). R6znica dawek
miedzy obliczeniami FRED cRBE i vRBE jest szczeg6lnie widoczna dla obu
przypadkéw wokoét obszaru PTV. Wzrost Drgg obliczony z modelem McNa-
mara jest konsekwencja zwiekszonego LET,, co daje zwiekszone RBE w dy-
stalnej czesci pol promieniowania.
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RYSUNEK 4.14: Rozklady dawki, LET; i RBE dla przykladowego pa-
gjenta z nowotworem mézgu (dwa gérne rzedy, Pacjent 49): (a) daw-
ka obliczona w TPS, (b) dawka obliczona w FRED z cRBE, (c) daw-
ka obliczona w FRED z vRBE, (d) réznica dawek (VRBE - cRBE), (e)
LET,, (f) warto$ci RBE (model McNamara). Rozklady dawki, LET,
i RBE dla przykltadowego pacjenta z nowotworem podstawy czasz-
ki (dwa dolne rzedy, Pacjent 94 (1)): (g) dawka obliczona w TPS,
(h) dawka obliczona w FRED z cRBE, (i) dawka obliczona w FRED
z VRBE, (j) réznica dawek (VRBE - cRBE), (k) LET}, (1) warto$ci RBE
(model McNamara). Kontury struktur: PTV (bialy), piert mézgu (r6-
zowy) i skrzyzowanie nerwéw wzrokowych (jasnoniebieski).

4.3 Zwiekszenie biologicznie efektywnego zasiegu

Objetosci V95 dla pacjentéw z nowotworami mézgu obliczone za pomoca cRBE
miescily sie w zakresie od 59,8 do 1067,0 cm?, a dla modelu vRBE od 100,44
do 1286,7 cm®. Zastosowanie vRBE do obliczenia dawki wazonej RBE spo-
wodowalo zwiekszenie Sredniej objetosci (z odchyleniem standardowym) V95
0 118,9 (60,2) cm®. Dla pacjentéw z nowotworami podstawy czaszki V95 byty
w zakresie od 8,30 do 575,5 cm?® dla cRBE i od 19,8 do 727,2 cm® dla modelu
VvRBE. Sredni wzrost objetosci V95 wyniést 63,3 (34,0) cm3. Test Pearsona, dla
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poziomu istotnosci & = 0,05, miedzy objetoscia V95 a zwiekszeniem zasiegu
nie wykazat korelacji dla obu grup pacjentéw.
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RYSUNEK 4.15: Objetosci V95 przeliczone przy zastosowaniu cRBE
(ciemnoniebieskie gwiazdki), vVRBE (jasnoniebieskie gwiazdki) oraz
zwiekszenie biologicznie efektywnego zasiegu (R.xt, czerwone tréj-
katy) dla pacjentéw z nowotworami mézgu. Ciagla czerwona linia
przedstawia $rednie zwiekszenie zasiegu przy zastosowaniu vRBE.
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RYSUNEK 4.16: Objetosci V95 przeliczone przy zastosowaniu cRBE (ciemnoniebieskie gwiazdki), vRBE (jasnoniebieskie gwiazdki)
oraz zwiekszenie biologicznie efektywnego zasiegu (R.xt, czerwone tréjkaty) dla pacjentéw z nowotworami podstawy czaszki. Ciagta

czerwona linia przedstawia $rednie zwiekszenie zasiegu przy zastosowaniu vRBE.
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Na Rysunku 4.15 i 4.16 przedstawiono objetosci V95 z rozktadéw dawek
wazonych cRBE oraz vRBE, jak i obliczone zwiekszenie biologicznie efektyw-
nego zasiegu (Rext). Sredni R.gge dla nowotworéw moézgu wynosit 4,26 cm z
Close, [4,02, 4,51] cm, a Ryrpe wynosit 4,70 cm z Close, [4,45, 4,96] cm, podczas
gdy dla pacjentéw z nowotworami podstawy czaszki R.rpr wynosit 3,00 cm z
Closo, [2,84, 3,16] cm i dla Rygpr 3,45 cm z Close, [3,29, 3,62] cm. Srednie zwiek-
szenie zasiegu (z odchyleniem standardowym) R.y, obliczone na podstawie
wzoru (3.3), dla pacjentéw z nowotworami mézgu wynosito 0,44 (0,14) cm, a
dla pacjentéw z nowotworami podstawy czaszki 0,45 (0,11) cm. Wyniki poka-
zuja, ze zwiekszenie biologicznie efektywnego zasiegu nie rézni sie istotnie w
zalezno$ci od lokalizacji i typu nowotworu.

4.4 Odpornosé planu leczenia wzgledem przesunieé¢ CT,
niepewnosci krzywej kalibracji i zmiennego RBE

Korzystajac z histograméw dawka-objetos¢ (DVH) przeanalizowano parame-
try D95 i D05 dla kazdego pacjenta w trzech strukturach: CTV, pniu mézgu
i skrzyzowaniu nerwéw wzrokowych. Réznice miedzy dawka obliczona we
FRED ze stalym RBE a dawka wynikajaca z analizy odpornosci planu, dla
translacji obrazu CT i zmiany warto$ci HU, obliczono korzystajac ze wzoréw
(3.4) — (3.7). Podobna analize przeprowadzono dla zmiennego RBE dla para-
mentéw D95 i D05 dla pnia mézgu i skrzyzowania nerwéw wzrokowych. Wy-
niki warto$ci §rednich (z odchyleniem standardowym) zostaty przedstawione
w Tabeli 4.2.

TABELA 4.2: Srednie r6znice dawki (z odchyleniem standardowym)
obliczona dla wszystkich pacjentéw odpowiednio z nowotworami
moézgu i podstawy czaszki.

Pacjenci Pacjenci
Parametr dawka-objetoé¢ [Gy(RBE)] | z nowotworami | z nowotworami
mozgu podstawy czaszki

Réznice ze wzgledu na analize odpornosci - réwnania (3.4) i (3.6)

D95(CTV)gifRobust 0,7 (1,0) 3226

)
DO5(pien MOZEU)diffRobust 1420) 26 (1,6)
DO05(skrzyzowanie nerwow 1,7 (2,4) 2,3 (3,5)

wzrokowych)gifRobust C 7

Réznice ze wzgledu na zmienne RBE - réwnania (3.5) i (3.7)

D95(CTV)diffRBE 319 (0/7) 314 (1/8)

DO05(pieft m6ézgu)qiffRBE 4,5(2,3) 3,2(1,9)

DO05(skrzyzowanie 43 (2,3) 34(2,3)
nerwoéw wzrokowych)gigrpe T Y

Réznice dawek przedstawione w Tabeli 4.2 dla pacjentéw z nowotworami
mozgu i podstawy czaszki pokazuja, ze wlaczenie modelu vRBE moze znacza-
co podwyzszy¢ dawke w poréwnaniu z modelem cRBE, od 3,2 do 4,5 Gy(RBE).
Roéznice w dawce wynikajace z obliczerr z vRBE sa wigksze niz te spowodowa-
ne niewspolosiowoscia pacjenta lub niepewnoscia jednostek HU, ktére wyno-
sity od 0,7 do 3,2 Gy(RBE).



4.4. Odpornosé planu leczenia wzgledem przesunie¢ CT, niepewnosci krzywej

kalibracji i zmiennego RBE

83

100
80 A
. 601
X
N e T
0 S,
e | T T,
. e o SR LY
o)
40
© — TPSCTV
--- FRED cRBE CTV
FRED vRBE CTV
—— TPS pief mozgu
20| ___ FRED cRBE pier mézgu
FRED vRBE piet mézgu
—— TPS skrzyz. nerw. wazr.
--- FRED cRBE skrzyz. nerw. wazr.
01 ---- FRED vRBE skrzyz. nerw. wzr.
0 10 20 30 40
Dawka [Gy(RBE)]
1001 - BT
80
_ 60 ‘D
=S -
O 5
) .
o .
@ 4
5 c
40
S — TPSCTV
--=- FRED cRBE CTV
FRED vRBE CTV
—— TPS pien mozgu
201 ___ FRED cRBE piefi mézgu
FRED vRBE pierh mozgu
—— TPS skrzyz. nerw. wazr.
--- FRED cRBE skrzyz. nerw. wzr. « -
0+ «+++ FRED vRBE skrzyz. nerw. wzr. e
0 10 20 30 40 50 60

Dawka [Gy(RBE)]

RYSUNEK 4.17: Analiza odpornosci planu leczenia modelu FRED

cRBE (obszary zacienione) dla pacjenta z nowotworem médzgu

(Pacjent 49, gérny panel) i pacjenta z nowotworem podstawy czaszki
(Pacjent 94 (1), dolny panel).

Wyniki analizy odpornosci dla przyktadowych pacjentéw zostaty przed-
stawione jako DVH wraz z obwiedniami dla objetosci CTV (krzywe fioletowe),
skrzyzowania nerwéw wzrokowych (krzywe zielone) i pnia mézgu (krzywe
niebieskie) na Rysunku 4.17. Wyniki dla wybranych pacjentéw z nowotwo-
rami mézgu i podstawy czaszki pokazuja, ze ze wzgledu na podwyzszenie
dawki, wlaczenie modelu vRBE znacznie modyfikuje ksztatt DVH w poréw-
naniu z modelem cRBE. Poziom tych zmian jest poréwnywalny lub wiekszy
niz zmiany spowodowane translacja obrazu CT lub HU (obszary zacienione).
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4.5 Analiza zaleznosci miedzy rozkladami Drpe i LET,; a
obszarami zmian radiograficznych w mézgu
Ponizsze wyniki dotycza grupy pacjentow z nowotworami podstawy czaszki
(Pacjenci 51 - 95).
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RYSUNEK 4.18: Przekroje z obrazowania MRI (a i d), rozklady dawki

(b ie)irozkltady LET,; (c i f) z konturami: PTV (czerwony), ptatéw

skroniowych (z6tty), martwicy (pomarariczowy) i obrzeku (fioleto-
wy) u Pacjenta 63 (lewa kolumna) i Pacjenta 81 (prawa kolumna).

Rysunek 4.18 przedstawia przekroje z obrazowania MRI oraz obliczone
rozktady Drpg i LET; dla przyktadowych pacjentéw. Gdy plan obejmowat wie-
cej niz jeden etap, obliczono dla kazdego woksela §redniq warto$é¢ LET; wazo-
nego dawka na danym etapie.
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RYSUNEK 4.19: Histogramy LET;-objetos¢ dla struktur: PTV, martwi-
caiobrzek dla przypadku pacjentéw 63 i 81.

Rysunek 4.19 przedstawia histogramy LET;-objeto$¢, na ktérych mozna za-
uwazy¢, ze w obszarach zakwalifikowanych jako martwice obecne sa wyzsze
warto$ci LET; niz w PTV. Dla kazdego pacjenta przeanalizowano Dgpg obli-
czone modelem cRBE i modelem McNamara przy zatozeniu a,/Bx = 4 Gy dla
PTV i ax/Bx = 2 Gy dla mézgu, lewego i prawego plata skroniowego. Wybo6r
stosunku &, /By oparto na typie nowotworu i danych przedstawionych w van
Leeuwen iin. [115] oraz Gutierrez i in. [183].

4.5.1 Obszary o wysokich warto$ciach Drpg i LET; a zmiany radio-
graficzne mézgu

Analizie poddano obszary charakteryzujace sie wysokimi warto$ciami Dggg
obliczonymi dla modelu vRBE i obszarami wysokiego LET;. Dla pacjentéw
ze zdiagnozowanym zmianami w mézgu obliczono réwniez objetos¢ obsza-
ru martwicy lub obrzeku objetego podwyzszonymi warto$ciami Dgpr(VRBE)
i LET,. Objetosci obszaréw z wysoka dawka i LET; wyznaczono osobno w
calym obrazie CT, oraz w obszarach martwicy i obrzeku, dla wszystkich pa-
cjentéw. Wyniki dla kazdego pacjenta przedstawiono na Rysunkach 4.2014.21,
natomiast podsumowanie wynikéw przedstawiono w Tabeli 4.3.

TABELA 4.3: Objetosci z warto$ciami dawki wiekszej niz dawka prze-
pisana oraz warto$ciami LET,; wiekszymi niz 3 i 5 keV/um. Dane po-
dzielono na pacjentéw z i bez zdiagnozowanych zmian w mézgu.

Ny Pacjenci z nowotworami podstawy Pacjenci z nowotworami podstawy
Objetos¢ . . . . .
- czaszki - ze zdiagnozowana czaszki - bez zdiagnozowanej
spehniajaca martwica/obrzekiem martwicy/obrzeku
kryteria
Drgge >Dp, Drge >Dp, Drgge >Dp, Drpe >Dp,
LET;>3keV/um | LET; >5keV/um | LET; >3 keV/um | LET; >5 keV/um
Mediana [cm?] 105,9 24,8 118,2 26,4
Min. [em”] 56,9 10,7 24,8 5,6

Maks. [cm®] 167,3 76,8 3723 126,6
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RYSUNEK 4.21: Objetoséci o dawce wiekszej niz dawka przepisana

Podsumowanie danych, dotyczacych procentu obszaréw martwicy lub
obrzeku, spetniajacych kryteria dawki Drpe(VRBE) > D, i LET; >3i5 keV/um,

przedstawiono w Tabeli 4.4.
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TABELA 4.4: Procent objetosci martwicy lub obrzeku z warto$ciami
dawki wiekszej niz dawka przepisana i wartoéciami LET,; wiekszymi
niz3i5keV/um.
Objetos¢ wewnatrz Pacjenci z nowotworami Pacjenci z nowotworami
martwicy spelniajaca podstawy czaszki - ze podstawy czaszki - ze
kryteria wzgledem zdiagnozowana martwica zdiagnozowanym obrzekiem
objetosci martwicy
Drge >Dy, Drpe >Dp, Drpe >Dp, Drpe >Dp,
LET; >3keV/um | LET; >5keV/um | LET; >3 keV/um | LET; >5 keV/um
Mediana [%] 86,7 6,5 36,0 53
Min. [%] 43,6 0 0 0
Maks. [%] 100,0 82,2 90,2 214

Wspotczynniki korelacji Pearsona, miedzy objetoscia LET; > 3 keV/um
a pojawieniem sie martwicy, wynosity -0,18, a dla LET; > 5 keV/um 0,01, co
oznacza brak istotnej korelacji miedzy objetoscia Drpp(VRBE)/LET; a martwi-
ca. Dla obrzeku, wspoétczynniki korelacji miedzy objetoécia LET,; > 3 keV/um
a obecnoscia obrzeku wynosity -0,12, a dla LET; > 5 keV/um 0,04. W tym przy-
padku réwniez nie wykazano korelacji.

4.5.2 Dawki w mézgu i w platach skroniowych a zmiany radiogra-
ficzne mézgu

Przeanalizowano D,;. w mézgu dla kazdego pacjenta z nowotworem podsta-
wy czaszki. Wyniki poréwnano z limitami dawek z Marks i in. [80].
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RYSUNEK 4.22: Dy W strukturach mézgu, w martwicy i obrzeku, z

zaznaczonymi limitami dawki dla mézgu (linie w kolorze magenta).

Ryzyko objawowej martwicy wedtug pracy [80]: <3% (linia ciagta),
<5% (linia przerywana) i <10% (linia kropkowo-przerywana).

Rysunek 4.22 przedstawia wartosci D,y w mézgu, martwicy i/lub w obrze-
ku na podstawie rozkladéw dawek obliczonych za pomoca cRBE i vRBE. Na
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Rysunku 4.22 oznaczono limity dawek réwne 60, 72 i 90 Gy(RBE), co odpo-
wiada odpowiednio 3%, 5% i 10% ryzyku martwicy [80]. W przypadku vRBE,
Dyux W moézgu przekraczaly najwyzszy limit dawki u 38% pacjentéw, gdzie
przy zatozeniu cRBE limit nie zostal przekroczony u zadnego pacjenta. War-
tosci Dy W martwicy lub obrzeku, w wiekszosci przypadkéw, byly zblizone
do wartosci D,y W calym moézgu.
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RYSUNEK 4.23: D02 dla prawego plata skroniowego (RTL) obliczone

ze statym i zmiennym RBE. D,;;sy w martwicy i obrzeku zostaty obli-

czone z VRBE. Ciagta fioletowa linia wskazuje ograniczenie dawki na
poziomie 77,7 Gy(RBE).
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RYSUNEK 4.24: D02 dla lewego ptata skroniowego (LTL) obliczone
ze statym i zmiennym RBE. D, w martwicy i obrzeku zostaty obli-

czone z VRBE. Ciagta fioletowa linia wskazuje ograniczenie dawki na
poziomie 77,7 Gy(RBE).

Parametr D02 obliczono dla lewego ptata skroniowego (LTL) i prawego
ptata skroniowego (RTL) wraz z D, w martwicy i/lub obrzeku (Rysunek 4.23
i4.24). Dy obserwowane w martwicy i obrzeku wykazuje wartosci zblizone
do parametru D02 w LTL i RTL. Dawka obliczona za pomoca VRBE, w prze-
ciwienistwie do dawki obliczonej za pomoca cRBE, przekraczala limit dawki u
ponad potowy pacjentéw w przypadku obu ptatéw skroniowych. Zaobserwo-
wano, ze martwica pojawiala sie, gdy dawki obliczone za pomoca vRBE byty
wyzsze niz 77,7 Gy(RBE) zaréwno dla lewego jak i prawego plata skroniowe-
go. Prawdopodobienstwo zmian radiologicznych w LTL, po przekroczeniu li-
mitu dawki, wynosito 0,15 [Clgse,: 0,07, 0,29], podczas gdy dla RTL 0,22 [Clgse:
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89

Objetos¢ wzgledna [%]

0,12, 0,38], co wyznaczono prawdopodobiefistwem warunkowym opisanym
w podrozdziale 3.5 Statystyki.

4.5.3 Biologicznie efektywny zasieg i zmiany radiograficzne mézgu

Dla grupy pacjentéw z nowotworami podstawy czaszki analiza z uzyciem
vRBE wykazata $rednie zwiekszenie biologicznie efektywnego zasiegu o 0,45
=+ 0,11 cm (patrz podrozdziat 4.3 Zwiekszenie biologicznie efektywnego zasiegu). W
celu zbadania potencjalnego wplywu tego zasiegu na powstawanie zmian w
moézgu, przygotowano zwiekszona objetosé PTV, ktora zostata zdefiniowana
jako izotropowe rozszerzenie PTV z planu leczenia o margines 5 mm. Odpo-
wiadato to rozszerzeniu marginesu o 4,5 mm, zaokraglonego z dokfadnoscia
1 mm dozwolona przez TPS. Dla kazdego pacjenta ze zdiagnozowana zmiana

w mézgu przeanalizowano obszary nakladania sie zmian w mézgu i objetosci
PTV lub PTV+5 mm.

RYSUNEK 4.25: Wzgledne objetosci martwicy i obrzeku naktadajace
sie na obszar PTV i rozszerzonego PTV, dla pacjentéw ze zdiagnozo-
wanymi zmianami w mézgu.

W ramach analizy zwiekszenia biologicznie efektywnego zasiegu, poréw-
nano objeto$¢ martwicy i obrzeku, ktére nakladaja sie na PTV i PTV+5 mm
(Rysunek 4.25). Wyniki pokazuja, ze cze$¢ objetosci martwicy, ktéra znajduje
sie wewnatrz PTV+5mm, byla Srednio o 23% wieksza w poréwnaniu do czesci
objetosci martwicy zwiazanej z pierwotnym PTV. Podobnie cze$¢ wspdlna ob-
jetosci obrzeku wzrosta $rednio o 13% dla rozszerzonego PTV, w poréwnaniu
z pierwotnym PTV. Ponadto zauwazono, ze dla 4 z 7 pacjentéw z martwica,
100% objetosci martwicy byto pokryte rozszerzonym PTV. U pozostatych pa-
cjentéw rozszerzone PTV obejmowalo co najmniej 55% obszaru martwiczego.
Najmniejsze wartosci pokrycia otrzymano dla czesci wspélnej obrzeku i pier-
wotnego PTV (od 0% do 60%).

4.5.4 Analiza oparta na wokselach

Rysunek 4.26 przedstawia odpowiednie wykresy pudetkowe dla kazdego pa-
cjenta z wartoéciami LET; dla obszaréw martwicy (szary) i poza martwica (po-
marariczowy). Wartosci odstajace sa identyfikowane jako pojedyncze punkty
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poza wykresami pudetkowymi. Wskaznik niejednorodnosci 1> miat warto§é
57% dla tej grupy danych.
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RYSUNEK 4.26: Wartosci LET; w martwicy oraz poza martwica dla
wokseli o odpowiadajacych sobie wartosciach dawki [181]. Diugos¢
wykresu pudelkowego odpowiada rozstepowi miedzy pierwszym
i trzecim kwartylem, a wasy wykresu uwzgledniaja przedzial mie-
dzykwartylowy. Linia pionowa wewnatrz wykresu przedstawia war-
tos¢ mediany. Pojedyncze punkty przedstawiaja wartosci odstajace.

Tabela 4.5 przedstawia $redni LET,; dla wszystkich pacjentéw ze zdiagno-
zowanymi martwicami po przeanalizowaniu obszaréw martwicy i dopasowa-
nych, pod wzgledem wartosci dawki, obszaréw bez zmian martwiczych.

Jak wynika z Tabeli 4.5, liczba wokseli z martwica wykazuje duza zmien-
nos¢, od 102 do 7602, co odpowiada objetosciom od 0,09 cm? do 48,3 cm®. Po-
réwnujac LET; w wokselach, w obszarze martwicy i poza martwica, mozna
zauwazy¢ nieznaczne zwiekszenie LET,; dla wokseli w obszarze martwicy od-
powiednio z 2,77 na 2,99 keV /um. U Pacjenta 92 zaobserwowano wyzszy LET
w wokselach poza martwica, a u Pacjentéw 89 i 90 $redni LET; by praktycznie
identyczny. Mozna zauwazy¢, ze LET; w obszarach martwic jest przesuniety
w kierunku wyzszych wartosci, niz w przypadku obszaréw bez martwic, ze
$rednia réznica 0,22 keV/um.
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TABELA 4.5: Podsumowanie analizy na wokselach dla wartosci LETy
dla pacjentéw z martwica.

Numer Sredni LET, [keV/um] Réznica Liczba wokseli
pacjenta $rednich [keV/um] z martwica
Martwica | Poza martwica

92 2,54 2,66 -0,12 699

89 2,81 2,80 0,01 7602

90 2,99 2,93 0,07 554

82 2,97 2,79 0,18 494

81 2,94 2,72 0,22 2506

63 3,13 2,68 0,45 5236

91 3,58 2,82 0,76 102
Srednia 2,99 2,77 0,22 2456

Wyniki tej samej analizy, dla obrzeku i obszaréw poza obrzekiem, przed-
stawiono na Rysunku 4.27. WskazZnik niejednorodnosci I? mial wartosé 89,2%
dla tej grupy danych. Dla obrzekéw (Rysunek 4.27) réznica ta byta jeszcze
mniejsza i wynosita -0,17 keV/um. Statystyki I*> wykazaly silniejsza hetero-
geniczno$¢ w przypadku analizy wokseli z obrzekiem (I? = 89%) niz w przy-
padku analizy wokseli martwic (I = 57%). W Tabeli 4.6 podsumowano wyniki
analizy LET,; dla pacjentéw ze zdiagnozowanymi obrzekami.
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RYSUNEK 4.27: Zakres wartoéci LET; w obrzeku oraz poza obrze-
kiem dla wokseli o odpowiadajacych sobie wartosciach dawki [181].
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TABELA 4.6: Podsumowanie analizy na wokselach dla wartosci LET,
dla pacjentéw z obrzekiem.

Numer Sredni LET, [keV/um] Réznica Liczba wokseli
pacjenta $rednich [keV/ym] | z obrzekiem
Obrzek | Poza obrzekiem

57 1,51 2,76 -1,25 413

95 2,00 2,30 -0,30 63310

90 2,89 2,97 -0,07 5279

92 2,72 2,75 -0,03 11862

81 2,56 2,58 -0,02 52846

82 2,95 2,90 0,05 13538

89 2,50 2,41 0,09 2278

63 2,39 2,19 0,20 42542
Srednia 2,44 2,61 -0,17 24009

Dodatkowo przeanalizowano iloczyn dawki z LET,; zgodnie z formula:
D-(1+0,05LET}), co jest proponowane jako odpowiednik dawki wazonej RBE
[180]. Dla wokseli z oraz bez zmian martwiczych przeprowadzono analize na
wokselach uzywajac dawki wazonej LET;, a wyniki przedstawiono na Rysun-
ku 4.28.
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RYSUNEK 4.28: Zakres wartosci D-(1+0,05LET,;) w martwicy oraz po-
za martwica dla wokseli o odpowiadajacych sobie wartosciach dawki
[181].

Tabela 4.7 pokazuje érednie wartosci D-(1+ 0,05LET,) dla obszaréw mar-
twicy i obszaréw bez martwicy dla kazdego pacjenta, wraz z r6znica ich war-
toéci. Wskaznik niejednorodnosci I mial wartosé¢ 92,2% dla tej grupy danych.
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TABELA 4.7: Podsumowanie wynikéw analizy na wokselach dla war-
tosci D-(1+0,05LET,) dla pacjentéw z martwica.

Numer Srednie D-(1+0,05LET,) Réznica Liczba wokseli
pacjenta $rednich z martwica
Martwica | Poza martwica

92 88,31 88,79 -048 + 0,09 699

89 84,52 84,48 0,04 + 0,03 7602

90 96,11 95,84 0,27 + 0,14 554

82 86,74 86,06 0,86 + 0,15 494

81 83,61 82,83 0,78 + 0,07 2506

63 74,81 73,24 1,57 £ 0,06 5236

91 94,97 91,95 3,03 + 0,37 102
Srednia 87,01 86,17 0,84 +0,13 2456

Rysunek 4.29 przedstawia zbiér wynikéw dla obszaréw obrzeku. Anali-
za przeprowadzona dla parametru D-(1+0,05LET,;) zasadniczo odzwierciedla
zachowanie obserwowane dla samych wartosci LET;. WskazZnik niejednorod-
nosci I2 miat wartos¢ 98,7% dla tej grupy danych.
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RYSUNEK 4.29: Zakres wartosci D-(1+0,05LET;) w obrzeku oraz poza
obrzekiem dla wokseli o odpowiadajacych sobie warto$ciach dawki

W Tabeli 4.8 przedstawiono podsumowanie wynikéw z Rysunku 4.29.

[181].
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TABELA 4.8: Podsumowanie wynikéw analizy na wokselach dla war-
tosci D-(1+0,05LET,) dla pacjentéw z obrzekiem.

Numer Srednie D-(1+0,05LET,) Srednia Liczba wokseli
pacjenta réznica z obrzekiem
Obrzek | Poza obrzekiem

57 59,89 63,37 -3,49 + 0,02 413

95 68,90 69,64 -0,74 + 0,02 63310

90 94,88 95,18 -0,31 £ 0,05 5279

92 82,33 82,40 -0,07 £ 0,03 11862

81 29,78 29,79 -0,02 + 0,01 52846

82 65,12 65,08 0,04 £ 0,03 13538

89 80,60 80,37 0,24 + 0,07 2278

63 32,33 31,76 0,57 £ 0,01 42542
Srednia 64,22 64,69 -0,47 = 0,05 24009

4.5.5 Czas obliczen

Czas wykonania obliczeri FRED oméwiono wczeéniej w pracach Schiavi i in.
[21] i Gajewski i in. [89]. W obliczeniach prowadzonych dla danych klinicz-
nych symulowano transport 10* protonéw w wiazce oléwkowej dla kazde-
go planu leczenia. Obliczenia wykonano lokalnie na komputerze posiadaja-
cym dwie karty graficzne NVIDIA. Sredni czas (z odchyleniem standardo-
wym) symulacji dla pacjentéw z nowotworami mézgu wyniést 2,75 (1,35) min,
a dla pacjentéw z nowotworami podstawy czaszki 1,74 (0,94) min, co sprawia,
ze obliczenia FRED sa wystarczajaco szybkie, aby mozna bylo je zastosowac
w rutynowej praktyce klinicznej.
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Napromienianie guzéw moézgu i podstawy czaszki wymaga zachowania szcze-
gblnej ostroznosci, poniewaz zmiany nowotworowe sa czesto zlokalizowane
blisko lub nawet wewnatrz narzadéw krytycznych, takich jak piern mézgu
lub skrzyzowanie nerwéw wzrokowych. W radioterapii protonowej przygo-
towujac plan leczenia unika sie kierowania dystalnych obszaréw piku Bragga
w okolice narzadéw krytycznych, gléwnie ze wzgledu na niepewno$¢ zasie-
gu wiazki protonowej oraz podwyzszona skutecznoé¢ biologiczna na koricu
jej drogi. Jest to istotne z klinicznego punktu widzenia, poniewaz moze to pro-
wadzi¢ do niedopromienienia obszaru zmiany nowotworowej lub do dostar-
czenia zbyt wysokiej dawki do tkanek zdrowych.

Niepewnos¢ efektywnego zasiegu biologicznego wiazki protonowej wyni-
ka zaréwno z czynnikéw fizycznych, takich jak niejednorodno$é¢ osrodka na-
promienianego, czy niedoktadnos¢ modelu wiazki, oraz biologicznych, gtow-
nie sprowadzajacych sie do r6znej promieniowrazliwosci tkanek. W niniejszej
pracy skupiono sie na niepewnos$ciach wynikajacych z modelowania warto-
$ci wzglednej skutecznosci biologicznej (RBE) dla wiazki protonowej. Istnieje
coraz wiecej przestanek ku temu, ze koncepcja stalego RBE = 1,1 moze by¢ nie-
wlasciwym podejSciem w planowaniu leczenia [11]. Argumentami za zmiana
podejscia do warto$ci RBE sa wyniki pomiaréw in vivo i in vitro, przeprowa-
dzone na réznych liniach komérkowych. Pokazano w nich, ze zalezno$¢ RBE
od koricowego efektu biologicznego, dawki, LET oraz rodzaju napromienianej
tkanki, co w konsekwengji prowadzi do zmiany warto$ci RBE na drodze wiaz-
ki [10], [109]. Argumentem przeciwko stosowaniu zmiennego RBE jest duza
niepewnos¢ eksperymentéw radiobiologicznych i brak klinicznych dowodéw
na niekorzystny wplyw obecnie stosowanej wartosci 1,1 [11]. Podejmowane
proby wyznaczenia wartosci klinicznego RBE, polaczone z opracowywaniem
metod zmniejszenia niepewnosci zasiegu, stanowia jedne z kluczowych za-
gadnient badawczych we wspoélczesnej radioterapii protonowej. Praca ta po-
dejmuje oba zagadnienia, stosujac do analizy dane kliniczne pacjentéw leczo-
nych w CCB w Krakowie oraz model zmiennego RBE, z zastosowaniem metod
Monte Carlo (MC) obliczeti transportu wiazki protonowe;.

Dostepne kody transportu wiazki oparte o metody MC pozwalaja na obli-
czenia z wymagana doktadnoscia (od 1 do 3%) dawki dostarczonej do objetosci
leczonej. Narzedzia tego typu nie sa wystarczajace do odtworzenia warunkéw
klinicznych dostepnych w danym osrodku radioterapii protonowej. Dlatego
pierwszym etapem do wprowadzenia obliczen MC, jako narzedzia do oceny
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planéw leczenia, jest przygotowanie modelu wiazki oraz uwzglednienie ele-
mentéw ja formujacych. Czeé¢ wynikéw tej pracy przedstawia walidacje ko-
du transportu FRED wzgledem danych pomiarowych wykonanych w CCB,
w ktorej osiagnieto submilimetrowa zgodnos¢ rozmiaru oraz zasiegu wiazki
protonowej w wodzie lub w materiale rtéwnowaznym wodzie. Weryfikacja ta
pozwolila na zastosowanie tego narzedzia obliczeniowego do badar na da-
nych klinicznych pacjentéw leczonych w CCB. Dokladno$¢ oraz szybkos¢ ob-
liczeri FRED sa wystarczajace do wilaczenia go do rutyny klinicznej i wykorzy-
stania do dodatkowej oceny przygotowanych planéw leczenia.

Kolejna czeé¢ pracy dotyczyla analizy rozkladu dawki u pacjentéw z no-
wotworami mézgu oraz podstawy czaszki. Dla planéw leczenia, przygotowa-
nych z zastosowaniem stalej warto$ci RBE = 1,1, zmiana na model vRBE po-
woduje wzrost dawki w PTV i OAR (Rysunek 4.10 - 4.13), co z kolei zwieksza
zasieg obszaru objetego wysokim Dgpg. Dla pacjentéw z nowotworami mézgu
oraz glowy iszyi Yepesiin. [184] wykazali, ze wartosci RBE w przypadku tych
grup pacjentéw sa odpowiednio wyzsze niz 1,41 1,3 (ax/Bx = 2 Gy) w bada-
nych narzadach krytycznych. Jest to wynik zblizony do uzyskanych w ramach
niniejszej pracy, gdzie wartoéci mediany dochodzity do 1,28 (patrz Tabela 4.1).
Z wynikéw tej rozprawy pracy mozna wywnioskowaé, ze dla nowotworéw
mozgu o przyjetym stosunku ay /By = 6 Gy model McNamara nie przewiduje
wartosci RBE znacznie wyzszych niz 1,1 (RBE s, = 1,11), natomiast w przy-
padku nowotworéw podstawy czaszki o stosunku ay/Bx = 4 Gy otrzymano
RBE jean = 1,15. Przedstawione wyniki potaiwrdzily wptyw stosunku ay/Bx na
przewidywania wartosci RBE, co bylo tez podkreélane w pracach [10], [47],
[24].

Analizujac woksele, otrzymujace co najmniej 95% przepisanej dawki za po-
moca VRBE, otrzymano Srednie zwiekszenie biologicznie efektywnego zasie-
gu wynoszace ponad 0,4 cm w stosunku do uzyskanego przy zastosowaniu
cRBE. Wynik ten jest zgodny z przewidywaniami innych grup badawczych,
gdzie zwiekszenie biologicznie efektywnego zasiegu, stosujac model vRBE,
uzyskano przez poréwnanie lokalizacji dystalnych krawedzi profili dawek dla
zasiegu Rgoo, [31], [44], [24]. Warto dodag¢, ze przytoczone prace zostaty przy-
gotowane na podstawie pojedynczych przypadkéw klinicznych lub dozyme-
trycznych. Wyniki tej rozprawy pokazaly po raz pierwszy analize zwiekszenia
biologicznie efektywnego zasiegu wiazki protonowej ze wzgledu na zmien-
ne RBE dla duzej grupy pacjentéw. To wskazuje, ze wiaczenie modelu vRBE,
zwieksza zasieg wysokich dawek Dgpr u pacjentéw z nowotworami mézgu
i podstawy czaszki na podobnym poziomie oraz nie jest to skorelowane z wiel-
koscia objetosci tarczowej (Rysunek 4.15 - 4.16).

Analiza odpornosci planéw leczenia pokazata, ze obliczenie rozktadéw da-
wek z uzyciem modelu VRBE moze bardziej modyfikowa¢ ksztatt krzywej
DVH niz zmiany warto$ci HU lub translacja izocentrum obrazu CT. Jest to
zgodne z wynikami analizy przeprowadzonej z uzyciem modelu RBE We-
denberg w Odén i in. [126] oraz modelu Carabe [121]. Przedstawione w ra-
mach tej rozprawy wyniki potwierdzaja, Ze ocena planu odpornoéci powinna
uwzglednia¢ mozliwa zmiennoé¢ wartosci RBE, co réwniez zostato zasugero-
wane
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w Odéniin. [11]i Gutierrez i in. [183].

W dalszej czesci pracy przeanalizowano Dgpg, obliczone z wykorzysta-
niem modeli cRBE i vRBE, oraz rozklady LET; dla pacjentéw z nowotwora-
mi podstawy czaszki, pod katem ryzyka powstania obrzeku i/lub martwicy
w moézgu. Na podstawie analizy dawek w mézgu obliczonych z vRBE stwier-
dzono, ze prawie wszyscy pacjenci mieli co najmniej 5% ryzyko rozwoju mar-
twicy, zgodnie z poziomem ryzyka ustalonym w Marks i in. [80]. Wartosci Dy
(Rysunek 4.22) w martwicy i obrzeku miaty podobne wartoéci do Dy, W calej
strukturze mézgu, co moze wskazywag, ze lokalizacja martwicy byla zwia-
zana z obszarami o najwyzszej dawce Drpg. W radioterapii konwencjonalnej
podczas napromieniania catego mézgu (ang. whole-brain radiotherapy, WBRT)
lub w przypadku zastosowania radiochirurgii stereotaktycznej (ang. stereotac-
tic radiosurgery, SRS) przypadki martwicy pojawiaja sie u od 5% do 25% pacjen-
tow, biorac pod uwage rézne przeglady badan [34]. Z kolei w przegladzie Fos-
sati i in. [130] przeanalizowano pacjentéw ze zdiagnozowanymi oponiakami
podstawy czaszki leczonymi technika IMRT, gdzie skutki uboczne radioterapii
zaobserwowano u 3% pacjentow. W tym samym przegladzie przeanalizowa-
no réwniez pacjentéw ze zdiagnozowanymi struniakami lub chrzestniakomie-
sakami leczonych radioterapia protonowa. Z tych danych wynika, ze skutki
uboczne pojawiaja sie w niewielkim odsetku pacjentéw, z poréwnywalna cze-
stoscia do pacjentéw leczonych wigzkami fotonowymi.

Obszarami w moézgu, w ktdrych najczesciej pojawialy sie zmiany radiogra-
ticzne, byly ptaty skroniowe. Poréwnano dawki w tych strukturach z limitem
dawki dla ptata skroniowego przy uzyciu parametru D02, ktéry w Pehlivan
i in. [173] wynosit 77,7 Gy(RBE). Nasze badanie pokazaly, ze martwica lub
obrzek pojawity sie u pacjentéw z D02 < 80 Gy(RBE) w ptatach skroniowych
dla obliczerr z VRBE (Rysunki 4.23 - 4.24), co jest zgodne z limitami ustalonymi
w Pehlivan iin. [173]. Warto zauwazy¢, ze w przypadku obliczers z cRBE limit
ten nie zostat przekroczony u zadnego pacjenta.

Analiza oparta na wokselach wskazata na niewielki wptyw LET; na ry-
zyko rozwoju obrzeku i/lub martwicy. W przypadku wiekszosci pacjentéw,
poréwnanie dopasowanych pod wzgledem dawki zbioréw wokseli wykazato
podobne érednie wartosci LET; w wokselach bez zmian w mézgu i w wokse-
lach z obrzekiem lub martwica (Rysunek 4.26 - 4.27). W niektérych przypad-
kach wyzszy Sredni LET; wystepowal w tkankach bez martwicy lub obrze-
ku. Otrzymane w niniejszej pracy wyniki sa zblizone do tych, ktére opubli-
kowal Niemierko i in. [185]. Przyczyna tego moze by¢ duza zmienno$¢ mie-
dzy pacjentami i heterogeniczno$¢ obserwowanych zmian w moézgu, ktére
moga ukrywa¢é korelacje. Ponadto pomimo podobieristwa wartosci Srednich,
zaobserwowali$my znaczace réznice w rozkltadach LET, dla tkanek zdrowych
w poréwnaniu z obszarami martwicy. Jest to widoczne réwniez na wykresach
pudetkowych na Rysunkach 4.26 - 4.27 wskazujacych, ze waski rozktad LET,
byl zwykle zwiazany z wokselami martwiczymi, podczas gdy znacznie szer-
sze rozkltady obserwowano w przypadku tkanek poza martwica (patrz Ry-
sunki E.1 i E.2 w Dodatku E). Moze to wskazywa¢, ze pojedynczy woksel
o wysokiej wartosci LET; nie byl wystarczajacy do przewidywania miejsca
rozwoju martwicy. Dalsze badania, oparte na wiekszej statystyce pacjentéw,
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sa potrzebne do dokladniejszego zbadania tej hipotezy.

Niepewnos$¢ biologicznie efektywnego zasiegu wiazki protonowej moze
spowodowa¢ dostarczenie wyzszej dawki w regionach poza PTV. Oprécz do-
brze znanych fizycznych Zrédet niepewnosci, takich jak modelowanie fizycz-
ne, kalibracja CT, ruchy pacjenta, vVRBE wnosi dodatkowe Zr6dto niepewnosci
biologicznej, ktére obejmuje niepewnosc stosunku ay / By, jak oméwiono w Un-
derwood i in. [186] i Paganetti [10]. Przeprowadzona w ramach tej pracy ana-
liza wykazata, ze u wszystkich chorych wykazujacych martwice 2 i 3 stopnia,
zmiana byla przynajmniej czeSciowo zlokalizowana w obszarze powiekszo-
nego PTV (PTV+5mm, Rysunek 4.25). Jest to argumentem za tym, ze analiza
biologicznie efektywnego zasiegu wiazki protonowej moze wskazac regiony,
w ktorych istnieje wieksze prawdopodobieristwo rozwoju martwicy wyzsze-
go stopnia, ale niekoniecznie obrzeku.

Ze wzgledu na mala czesto$¢ wystepowania zmian w mézgu w badanej
grupie pacjentéw, w ramach niniejszej pracy zostala przeanalizowana stosun-
kowo nieduza liczba takich przypadkéw. Wynikato to z, wspomnianej we wste-
pie, ograniczonej listy wskazari nowotworéw kwalifikowalnych do radiotera-
pii protonowej, co skutkowato stosunkowo mata liczba pacjentéw leczonych
wiazka protonowa w Polsce. Ten fakt, w potaczeniu z duza heterogennoscia
pacjentéw oraz objetosci i lokalizacji zmian, utrudniatl opracowanie iloScio-
wego modelu predykcyjnego. Ostatecznie, stosujac modele zaproponowane
przez inne grupy badawcze, nie znaleziono bezposredniej korelacji miedzy
obszarami o wysokim LET; lub Drpg a pojawieniem sie zmian martwiczych.
Potwierdzito to wnioski z niedawno opublikowanych badar przez Bertolet
i in. [38]. Jednakze, wyniki uzyskane w tej pracy daja wazna informacje od-
noénie specyfiki zaobserwowanych zmian u pacjentéw i ich potencjalnym po-
wiazaniem z biologicznie efektywnym zasiegiem wiazki protonowej, co nie
bylo wczeéniej analizowane razem na jednej grupie pacjentéw.
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Radioterapia protonowa w poréwnaniu z konwencjonalnie stosowana radio-
terapia fotonowa charakteryzuje sie dwoma szczeg6lnymi cechami. Po pierw-
sze, daje mozliwo$¢ zmniejszenia dawki wlotowej oraz dawki za obszarem tar-
czowym. Druga wlasnosé to wyzsza wzgledna skuteczno$é biologiczna, ktéra
moze okaza¢ sie pomocna w leczeniu pewnych typéw nowotworéw. Wiazki
protonowe umozliwiaja precyzyjne dostraczenie dawki, wykorzystujac skon-
czony zasieg wiazki i podwyzszenie dawki w obszarze piku Bragga. Z tych
wzgledow wiele o§rodkéw stosuje radioterapie protonowa w przypadku ta-
kich lokalizacji, takich jak centralny uklad nerwowy, mézgowie, czy podstawa
czaszki [187]. Szereg nowotworéw w tych lokalizacjach znajduje sie na liscie
wskazan do radioterapii protonowej ustalonej przez Ministerstwo Zdrowia
w Polsce (rozporzadzenie Ministra Zdrowia z 22 listopada 2013 r. w sprawie
Swiadczent gwarantowanych z zakresu leczenia szpitalnego). Aby bezpiecznie
wykorzysta¢ zalety wiazki protonowej, nalezy bra¢ pod uwage niepewnosci
oceny rozkladu dawki, analizujac zaréwno fizyczne jak i biologiczne ich zré-
dta.

Wspoblczesne kody transportu promieniowania, oparte o metody Monte
Carlo, zapewniaja wiarygodne wyniki obliczeri zasiegu oraz dawki z doktad-
noscia 2-3%. [188]. Jednakze wiekszos¢ kodéw transportu ogélnego zastoso-
wania nie oferuje szybkosci obliczeri wymaganej w rutynie klinicznej. Obecnie
mozna rozwiazac¢ ten problem prowadzac obliczenia réwnolegle na kartach
graficznych. Skraca to czas obliczeri dawki dla planu terapeutycznego do kil-
ku minut. Dlatego, podczas realizacji tej pracy, dostosowano kod transportu
protonéw FRED i uzyto go do weryfikacji planéw leczenia w Centrum Cyklo-
tronowym Bronowice (CCB).

W tym celu przygotowano i zaimplementowano do kodu transportu pro-
mieniowania FRED model wiazki, stosowanej w systemach planowania lecze-
nia dla stanowisk gantry w CCB. Obliczenia wykonane kodem FRED zwali-
dowano wzgledem wynikéw pomiaréw eksperymentalnych i planéw lecze-
nia pacjentéw. Dokladnosé obliczeri rozktadu dawki dostarczonej do jedno-
rodnego fantomu byta na poziomie 2%, natomiast w niejednorodnym fanto-
mie siegata 4% [89]. Sredni czas obliczen pojedynczego planu leczenia z wy-
korzystaniem dwdch kart graficznych NVIDIA wynosit 2 min 28 s. Przygo-
towany system obliczeniowy umozliwia wykonywanie obliczeri dawki, daw-
ki wazonej modelami RBE oraz rozkladéw LET,. Dzieki temu moze wspierac
ocene kliniczna planéw, pomagajac zidentyfikowac regiony potencjalnie nara-
zone na zwiekszony LET; i/lub Dgpe. Wykonane symulacje MC wykazaly, ze
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rzeczywisty rozklad dawki moze by¢ bardziej niejednorodny niz rozklady ge-
nerowane przez systemy TPS z algorytmami analitycznymi. Moze to skutko-
wac nizsza $rednia dawka w PTV niz w przypadku stosowania stalej wartosci
RBE =1,1[189]. Pokazano tez, ze regiony zwiekszonego Dgpg, obliczone z wy-
korzystaniem modeli fenomenologicznych, sa silnie skorelowane z obszarem
o podwyzszonym LET,;, zarowno wewnatrz jak i poza planowanym obszarem
tarczowym.

Dla grupy pacjentéw z nowotworami w obrebie glowy i szyi wykazano, ze
$rednie wartosci RBE miedzy pacjentami moga sie r6zni¢ nawet o kilkanascie
procent, co potwierdzito doniesiania innych autoréw [190]. W niniejszej pracy
pokazano, ze wlaczenie vRBE znaczaco modyfikuje rozklad Drgg, prowadzac
do dodatkowego Zrédia niepewnosci dawki wazonej RBE, a w konsekwencji
niepewnodci biologicznie efektywnego zasiegu w planowaniu leczenia. Oka-
zalo sie, ze rozszerzenie zasiegu biologicznego po zastosowaniu do obliczen
VRBE, moze by¢ wieksze niz stosowane w radioterapii protonowej marginesy
tworzace PTV. Zaproponowane w tej pracy podejscie do oceny efektywnego
zasiegu biologicznego moze by¢ stosowane do planéw IMPT, w ktérych wiaz-
ki pochodza z réznych kierunkéw wokoét objetoéci PTV i sa mniej wrazliwe
na niejednorodnosci wynikajace z obliczeri Monte Carlo. Mozna oczekiwag, ze
minimalizacja rozszerzenia zasiegu protonéw i zachowywanie limitéow dawek
w zdrowych tkankach, bedzie czynnikiem ograniczajacym skutki uboczne ra-
dioterapii u pacjentéw w obszarze moézgu [191]. Wyniki uzyskane w tej pracy
sugeruja, ze nalezy uwzglednia¢ niepewnosci rozkladu Drpg w planowaniu
leczenia, szczeg6lnie w obszarach wysokiej dawki i w sasiedztwie narzadéw
krytycznych.

Z wykorzystaniem opracowanej w pracy metody, przeanalizowano wyni-
ki napromieniania grupy pacjentéw z nowotworami podstawy czaszki, u kt6-
rych zdiagnozowano zmiany radiograficzne w mézgu po radioterapii proto-
nowej. Wiekszos¢ dotychczasowych badan nad wystepowaniem martwicy, ja-
ko efektu ubocznego radioterapii protonowej, przeprowadzono dla systeméw
terapii wyposazonych w pasywne rozpraszanie wiazki [63]. Technika IMPT,
stosowana w CCB do napromieniania pacjentéw z nowotworami w obsza-
rze mézgowia i podstawy czaszki, zapewnia nizsze, w poréwnaniu z rozpra-
szaniem pasywnym, dawki w obszarze proksymalnym oraz ogranicza dawki
od promieniowania wtérnego. IMPT zmniejsza kumulacje czastek o wysokim
LET,; na krawedziach p6l promieniowania, co zmniejsza ryzyko wystapienia
efektéw ubocznych po radioterapii protonowej [192]. W badaniach przepro-
wadzonych w ramach tej pracy nie znaleziono bezposredniej korelacji miedzy
wielko$ciami fizycznymi, takimi jak dawka wazona RBE lub LET,, a praw-
dopodobienistwem wystapienia martwicy. Analizujac dawki dostarczone do
platéw skroniowych stwierdzono, ze ryzyko zmian w moézgu pojawia sie po
przekroczeniu dawki 77,7 Gy(RBE), cho¢ nie u wszystkich pacjentéw zaobser-
wowano zmiany, u ktérych limit ten zostat przekroczony. Analize dodatko-
wo utrudniat fakt, ze poza czynnikami fizycznymi zwiazanymi z radioterapia
na powstanie martwicy w mézgu maja réwniez wpltyw czynniki zwiazane z
pacjentem i rodzajem nowotworu [193], [194]. Wyniki zaprezentowane w tej
rozprawie zostaly czeSciowo opublikowane w czasopi$mie Radiotherapy and
Oncology [181] i stanowia jedne z pierwszych w $wiecie analiz tego typu dla
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protonowych wiazek skanujacych.

Zagadnienie zmiennego RBE w radioterapii protonowej jest bardzo aktual-
nym tematem badawczym. W ostatnim przegladzie tego zagadnienia opubli-
kowanym przez Serensen i in. [195] przedstawiono dane przedkliniczne wia-
zace LET z RBE, aktualne dane dotyczace podwyzszonego RBE oraz strate-
gie kliniczne, majace stuzy¢ kontrolowaniu niepewnosci wynikajacych z RBE.
W tym kontekscie, przeprowadzenie badant miedzyinstytucjonalnych i standa-
ryzacja metod analizy, w tym sp6jno$é w obliczaniu LET, moga by¢ niezbedne
do okre$lenia zwiazku miedzy uszkodzeniem mézgu a efektami Dgpr i LET,
[58], [196].

Wyniki tej rozprawy doktorskiej pokazaly, jak pierwszoplanowa role
w planowaniu leczenia w radioterapii protonowej odgrywaja zagadnienia
zmiennego RBE, jego zalezno$ci od LET i niepewnosci zasiegu. Metody przed-
stawionej analizy beda dalej rozwijane i wykorzystane w CCB do badar zwia-
zanych z wplywem RBE na efekty klinicznie terapii protonowej, w tym do
dalszego udoskonalenia planowania leczenia i ewentualnej analizy efektow
ubocznych radioterapii protonowej.



102

Bibliografia

[1]

2]

[3]

4]

[5]

[6]

[7]

[8]

[9]

[10]

[11]

[12]

[13]

Mendenhall N i in. “Proton Therapy for Head and Neck Cancer: Ratio-
nale, Potential Indications, Practical Considerations, and Current Clini-
cal Evidence”. W: Acta Oncol 50 (2011), s. 763-771.

Frank S i in. “Comparing Intensity-Modulated Proton Therapy With
Intensity-Modulated Photon Therapy for Oropharyngeal Cancer: The
Journey From Clinical Trial Concept to Activation”. W: Semin. Radiat.
Oncol 28 (2018), s. 108-113.

Lester-Coll N i Margalit D. “Modeling the Potential Benefits of Proton
Therapy for Patients With Oropharyngeal Head and Neck Cancer”. W:
Int. ]. Radiat. Oncol. Biol. Phys 104 (2019), s. 563-566.

Sreeraman R i Indelicato D. “Proton Therapy for the Treatment of Chil-
dren with CNS Malignancies”. W: CNS Oncol 3 (2014), s. 149-158.

Hu M i in. “Proton Beam Therapy for Cancer in the Era of Precision
Medicine”. W: J. Hematol. Oncol (2018), s. 136.

Lomax A. “Myths and Realities of Range Uncertainty”. W: Br | Radiol
(2019), s. 93. DOI: 10.1259/bjr . 20190582.

Paganetti H. “Range Uncertainties in Proton Therapy and the Role of
Monte Carlo Simulations”. W: Phys. Med. Biol 57 (2012), R99-117.

Jatinder Saini i in. “Advanced proton beam dosimetry part I: review
and performance evaluation of dose calculation algorithms”. W: Trans-
lational Lung Cancer Research 7.2 (2018). ISSN: 2226-4477. URL: https :
//tlcr.amegroups.com/article/view/20846.

Antje-Christin Knopf i Antony Lomax. “In vivoproton range verifica-
tion: a review”. W: Physics in Medicine and Biology 58.15 (lip. 2013), R131-
R160. DOI: 10.1088/0031-9155/58/15/r131. URL: https://doi.org/
10.1088/0031-9155/58/15/r131.

Paganetti H. “Relative Biological Effectiveness (RBE) Values for Proton
Beam Therapy. Variations as a Function of Biological Endpoint, Dose,
and Linear Energy Transfer”. W: Phys. Med. Biol 59 (2014), R419-R472.

0Odén J, Deluca P i Jr; Orton C. “The Use of a Constant RBE=1.1 for Pro-
ton Radiotherapy Is No Longer Appropriate”. W: Med. Phys 45 (2018),
s. 502-505.

Gulliford Si Prise K. “Relative Biological Effect/Linear Energy Transfer
in Proton Beam Therapy: A Primer”. W: Clin. Oncol 31 (2019), s. 809—
812.

Marshall T i in. “Investigating the Implications of a Variable RBE on
Proton Dose Fractionation Across a Clinical Pencil Beam Scanned Spread-
Out Bragg Peak”. W: Int. ]. Radiat. Oncol. Biol. Phys 95 (2016), s. 70-77.


https://doi.org/10.1259/bjr.20190582
https://tlcr.amegroups.com/article/view/20846
https://tlcr.amegroups.com/article/view/20846
https://doi.org/10.1088/0031-9155/58/15/r131
https://doi.org/10.1088/0031-9155/58/15/r131
https://doi.org/10.1088/0031-9155/58/15/r131

Bibliografia

103

[14]

Ilicic K, Combs S i Schmid T. “New Insights in the Relative Radiobio-
logical Effectiveness of Proton Irradiation”. W: Radiat. Oncol 13 (2018),
s. 6.

Krishna G iin. “Comparative Study of Old and New Versions of Treat-
ment Planning System Using Dose Volume Histogram Indices of Clini-
cal Plans”. W: J. Med. Phys 41 (2016), s. 192-197.

Bodensteiner D. “RayStation: External Beam Treatment Planning Sys-
tem”. W: Med. Dosim 43 (2018), s. 168-176.

Rana S i in. “Measurements of Lateral Penumbra for Uniform Scan-
ning Proton Beams under Various Beam Delivery Conditions and Com-
parison to the XiO Treatment Planning System”. W: Med. Phys (2013),
s. 91708.

Perl J i in. “TOPAS: An Innovative Proton Monte Carlo Platform for
Research and Clinical Applications”. W: Med. Phys 39 (2012), s. 6818-
6837.

Sarrut D i in. “A Review of the Use and Potential of the GATE Monte
Carlo Simulation Code for Radiation Therapy and Dosimetry Applica-
tions”. W: Med. Phys (2014), s. 64301.

Battistoni G i in. “The FLUKA Code: Description and Benchmarking”.
W: Proceedings of the AIP Conference Proceedings ().

Schiavi A i in. “Fred: A GPU-Accelerated Fast-Monte Carlo Code for
Rapid Treatment Plan Recalculation in Ion Beam Therapy”. W: Phys.
Med. Biol 62 (2017), s. 7482-7504.

Giantsoudi D1iin. “Validation of a GPU-Based Monte Carlo Code (gPMC)
for Proton Radiation Therapy: Clinical Cases Study”. W: Phys. Med. Biol
60 (2015), s. 2257-2269.

G. Guterres Marmitt i in. “Platform for automatic patient quality assu-
rance via Monte Carlo simulations in proton therapy”. W: Physica Me-
dica 70 (lut. 2020), s. 49-57. DOI: 10.1016/j.ejmp.2019.12.018. URL:
https://doi.org/10.1016/j.ejmp.2019.12.018.

Giovannini G i in. “Variable RBE in Proton Therapy: Comparison of
Different Model Predictions and Their Influence on Clinical-like Scena-
rios”. W: Radiat. Oncol (2016), s. 68.

Aimee McNamara, Henning Willers i Harald Paganetti. “Modelling va-
riable proton relative biological effectiveness for treatment planning”.
W: The British Journal of Radiology 93.1107 (mar. 2020), s. 20190334. DOI:
10.1259/bjr . 20190334. URL: https : //doi . org/10. 1259 /bjr .
20190334.

Paganetti H. “Relating the Proton Relative Biological Effectiveness to
Tumor Control and Normal Tissue Complication Probabilities Assu-
ming Interpatient Variability in a/p”. W: Acta Oncol 56 (2017), s. 1379—
1386.

Guan F i in. “Analysis of the Track-and Dose-Averaged LET and LET
Spectra in Proton Therapy Using the geant4 Monte Carlo Code”. W:
Med. Phys 42 (2015), s. 6234-6247.


https://doi.org/10.1016/j.ejmp.2019.12.018
https://doi.org/10.1016/j.ejmp.2019.12.018
https://doi.org/10.1259/bjr.20190334
https://doi.org/10.1259/bjr.20190334
https://doi.org/10.1259/bjr.20190334

104 Bibliografia

[28] Unkelbach J i in. “Reoptimization of Intensity Modulated Proton The-
rapy Plans Based on Linear Energy Transfer”. W: Int. |. Radiat. Oncol.
Biol. Phys 96 (2016), s. 1097-1106.

[29] Traneus EiOdén]. “Introducing Proton Track-End Objectives in Inten-
sity Modulated Proton Therapy Optimization to Reduce Linear Energy
Transfer and Relative Biological Effectiveness in Critical Structures”. W:
Int. ]. Radiat. Oncol. Biol. Phys 103 (2019), s. 747-757.

[30] Mohan Riin. “Radiobiological Issues in Proton Therapy”. W: Acta On-
col 56 (2017), s. 1367-1373.

[31] Carabe A iin. “Range Uncertainty in Proton Therapy due to Variable
Biological Effectiveness”. W: Phys. Med. Biol 57 (2012), s. 1159-1172.

[32] Paganetti Hiin. “Relative Biological Effectiveness (RBE) Values for Pro-
ton Beam Therapy”. W: International Journal of Radiation Oncologyx*Biology+Physics
53 (2002), s. 407—421.

[33] Verma N i in. “Differentiating Tumor Recurrence from Treatment Ne-
crosis: A Review of Neuro-Oncologic Imaging Strategies”. W: Neuro.
Oncol 15 (2013), s. 515-534.

[34] Vellayappan Biin. “Diagnosis and Management of Radiation Necrosis
in Patients With Brain Metastases”. W: Front. Oncol 8 (2018), s. 395.

[35] Bahn Eiin. “Late Contrast Enhancing Brain Lesions in Proton-Treated
Patients With Low-Grade Glioma: Clinical Evidence for Increased Peri-
ventricular Sensitivity and Variable RBE”. W: Int. |. Radiat. Oncol. Biol.
Phys 2020 (), s. 571-578.

[36] Andrzej Niemierko i in. “Brain Necrosis in Adult Patients After Proton
Therapy: Is There Evidence for Dependency on Linear Energy Trans-
fer?” W: International Journal of Radiation Oncology+Biology*Physics 109.1
Gﬁy.ZOZl),s.109—119.1)01:10. 1016/ j . ijrobp . 2020 .08 . 058. URL:
https://doi.org/10.1016/j.1ijrobp.2020.08.058.

[37] Eulitz J i in. “Predicting Late Magnetic Resonance Image Changes in
Glioma Patients after Proton Therapy”. W: Acta Oncol 58 (2019), s. 1536—
1539.

[38] Bertolet A i in. “Correlation of LET with MRI Changes in Brain and
Potential Implications for Normal Tissue Complication Probability for
Meningioma Patients Treated with Pencil Beam Scanning Proton The-
rapy”. W: Int. ]. Radiat. Oncol. Biol. Phys (), s. 2021. DOI: 10. 1016/ .
ijrobp.2021.08.027.

[39] Cao Wiin. “Linear Energy Transfer Incorporated Intensity Modulated
Proton Therapy Optimization”. W: Phys. Med. Biol 63 (2017), s. 15013.

[40] Kohno R i in. “Simplified Monte Carlo Dose Calculation for Thera-
peutic Proton Beams”. W: Japanese Journal of Applied Physics 41 (2002),
s. L294-1.297.

[41] Yepes P, Mirkovic D i Taddei P. “A GPU Implementation of a Track-
Repeating Algorithm for Proton Radiotherapy Dose Calculations”. W:
Phys. Med. Biol 55 (2010), s. 7107-7120.

[42] Low DiDempsey J. “Evaluation of the Gamma Dose Distribution Com-
parison Method”. W: Med. Phys 30 (2003), s. 2455-2464.


https://doi.org/10.1016/j.ijrobp.2020.08.058
https://doi.org/10.1016/j.ijrobp.2020.08.058
https://doi.org/10.1016/j.ijrobp.2021.08.027
https://doi.org/10.1016/j.ijrobp.2021.08.027

Bibliografia

105

[43]

[48]

[49]

[50]

[55]

[56]

[57]

[58]

McNamara A, Schuemann | i Paganetti H. “A Phenomenological Rela-
tive Biological Effectiveness (RBE) Model for Proton Therapy Based on
All Published in Vitro Cell Survival Data”. W: Phys. Med. Biol 60 (2015),
s. 8399-8416.

Rebecca Griin i in. “Physical and biological factors determining the ef-
fective proton range”. W: Medical Physics 40.11 (paz. 2013), s. 111716.
DOI: 10.1118/1.4824321. URL: https://doi.org/10.1118/1.4824321.

W.H. Bragg i R. Kleeman. “On the ionization curves of radium”. W:
The London, Edinburgh, and Dublin Philosophical Magazine and Journal of
Science 8.48 (grud. 1904), s. 726-738. DOI: 10.1080/14786440409463246.
URL: https://doi.org/10.1080/14786440409463246.

Newhauser W i Zhang R. “The Physics of Proton Therapy”. W: Phys.
Med. Biol 60 (2015), R155-209.

Harald Paganetti. Proton Beam Therapy. 2399-2891. IOP Publishing, 2017.
ISBN: 978-0-7503-1370-4. DOI: 10.1088/978-0-7503-1370-4. URL: http:
//dx.doi.org/10.1088/978-0-7503-1370-4.

Bernard Gottschalk. On the Characterization of Spread-Out Bragg Peaks
and the Definition of ‘Depth” and ‘Modulation’. URL: https://gray .mgh.
harvard.edu/attachments/article/212/sobp.pdf (term. wiz. 21.01.2021).

Goitein M. “Radiation Oncology: A Physicist’s-Eye View”. W: Biological
and Medical Physics (2007).

Hans Breuer i Berend J. Smit. “Proton Therapy and Radiosurgery”. W:
(2000). DOI: 10.1007/978-3-662-04301-1. URL: https://doi.org/10.
1007/978-3-662-04301-1.

J. Beringer i in. “Review of Particle Physics”. W: Phys. Rev. D 86 (1 lip.
2012), s. 010001. DOI: 10.1103/PhysRevD .86 .010001. URL: https://
link.aps.org/doi/10.1103/PhysRevD.86.010001.

Frank Herbert Attix. “Introduction to Radiological Physics and Radia-
tion Dosimetry”. W: (list. 1986). DOI: 10 . 1002 /9783527617135. URL:
https://doi.org/10.1002/9783527617135.

ICRU. “Radiation Quantities and Units”. W: International Commission on
Radiation Units and Measurements Report 19 (1980).

ICRU. “Fundamental quantities and units for ionizing radiation”. W:
International Commission on Radiation Units and Measurements Report 85
(kw. 2011). DOI: 10.1093/jicru/ndr012.

International Organization for Standardization ISO 80000-10. Quantities
and Units: Part 10: Atomic and Nuclear Physics. 2009.

Pawet Olko. “Fluctuations of energy deposited in biological targets by
ionizing radiation”. Prac. dokt. Institute of Medicine, KFA Jiilich, FRG,
Institute if Nuclear Physics, Krakéw, Poland, 1989.

Polster L i in. “Extension of TOPAS for the Simulation of Proton Radia-
tion Effects Considering Molecular and Cellular Endpoints”. W: Phys.
Med. Biol 60 (2015), s. 5053-5070.

Kalholm Fiin. “A Systematic Review on the Usage of Averaged LET in
Radiation Biology for Particle Therapy”. W: Radiother. Oncol 161 (2021),
s. 211-221.


https://doi.org/10.1118/1.4824321
https://doi.org/10.1118/1.4824321
https://doi.org/10.1080/14786440409463246
https://doi.org/10.1080/14786440409463246
https://doi.org/10.1088/978-0-7503-1370-4
http://dx.doi.org/10.1088/978-0-7503-1370-4
http://dx.doi.org/10.1088/978-0-7503-1370-4
https://gray.mgh.harvard.edu/attachments/article/212/sobp.pdf
https://gray.mgh.harvard.edu/attachments/article/212/sobp.pdf
https://doi.org/10.1007/978-3-662-04301-1
https://doi.org/10.1007/978-3-662-04301-1
https://doi.org/10.1007/978-3-662-04301-1
https://doi.org/10.1103/PhysRevD.86.010001
https://link.aps.org/doi/10.1103/PhysRevD.86.010001
https://link.aps.org/doi/10.1103/PhysRevD.86.010001
https://doi.org/10.1002/9783527617135
https://doi.org/10.1002/9783527617135
https://doi.org/10.1093/jicru/ndr012

106

Bibliografia

[59]

[60]

[61]

[62]

[63]

[64]

[65]

[66]

[67]

[68]

[69]

[70]

[71]

[72]

[73]

[74]

Radhe Mohan, Michael T. Gillin, Shiao Y. Woo, Andrew K. Lee. Proton
Therapy. URL: https://oncohemakey.com/proton-therapy/ (term. wiz.
15.08.2021).

Bijan Arjomandy i in. “AAPM task group 224: Comprehensive pro-
ton therapy machine quality assurance”. W: Medical Physics 46.8 (czer.
2019). DOI: 10.1002/mp . 13622. URL: https://doi.org/10.1002/mp.
13622.

Grant ] i Chang J. “Proton-Based Stereotactic Ablative Radiotherapy in
Early-Stage Non-Small-Cell Lung Cancer”. W: Biomed Res. Int (2014),
s. 389048.

ICRU. “Stopping Powers and Ranges for Protons and Alpha Particles”.
W: International Commission on Radiation Units and Measurements Report
49 (1993).

Freund D i in. “Predictive Risk of Radiation Induced Cerebral Necrosis
in Pediatric Brain Cancer Patients after VMAT Versus Proton Therapy”.
W: Cancers 7 (2015), s. 617-630.

Ciocca M i in. “Design and Commissioning of the Non-Dedicated Scan-
ning Proton Beamline for Ocular Treatment at the Synchrotron-Based
CNAO Facility”. W: Med. Phys 46 (2019), s. 1852-1862.

Twiss R i Frank N. “Orbital Stability in a Proton Synchrotron”. W: Rev.
Sci. Instrum 20 (1949), s. 1-17.

Borghesi M i in. “Proton Imaging: A Diagnostic for Inertial Confine-
ment Fusion/fast Ignitor Studies”. W: Plasma Phys. Controlled Fusion 43
(2001), A267-A276.

Magdalena Garbacz i in. “[P291] Comparison of beam model imple-
mentation methods for commissioning of Monte Carlo code in proton
beam therapy centre”. W: Physica Medica 52 (sierp. 2018), s. 184. DOI:
10.1016/j.ejmp.2018.06.565. URL: https://doi.org/10.1016/j.
ejmp.2018.06.565.

URL: https://ccb.ifj.edu.pl/pl.cyklotron_proteus_c_235.html
(term. wiz. 21.01.2021).

Particle Therapy Co-Operative Group. URL: http://www.ptcog.ch/ (term.
wiz. 21.01.2021).

URL: https://www.ifj.edu.pl/badania/publikacje/raporty/2017/
2101.pdf (term. wiz. 16.10.2021).

St James S, Grassberger C i Lu H.-M. “Considerations When Treating
Lung Cancer with Passive Scatter or Active Scanning Proton Therapy”.
W: Transl Lung Cancer Res 7 (2018), s. 210-215.

Haberer Tiin. “The Heidelberg Ion Therapy Center”. W: Radiother. On-
col 73 (2004), S186-5190.

Zhu X i in. “Commissioning Dose Computation Models for Spot Scan-
ning Proton Beams in Water for a Commercially Available Treatment
Planning System”. W: Med. Phys (2013), s. 41723.

Grevillot Liin. “A Monte Carlo Pencil Beam Scanning Model for Proton
Treatment Plan Simulation Using GATE/GEANT4”. W: Phys. Med. Biol
56 (2011), s. 5203-5219.


https://oncohemakey.com/proton-therapy/
https://doi.org/10.1002/mp.13622
https://doi.org/10.1002/mp.13622
https://doi.org/10.1002/mp.13622
https://doi.org/10.1016/j.ejmp.2018.06.565
https://doi.org/10.1016/j.ejmp.2018.06.565
https://doi.org/10.1016/j.ejmp.2018.06.565
https://ccb.ifj.edu.pl/pl.cyklotron_proteus_c_235.html
http://www.ptcog.ch/
https://www.ifj.edu.pl/badania/publikacje/raporty/2017/2101.pdf
https://www.ifj.edu.pl/badania/publikacje/raporty/2017/2101.pdf

Bibliografia 107

[75] Sas-Korczyriska B, Jakubowicz ] i Reinfuss M. “Proton Radiotherapy
for Treating the Most Common Carcinomas”. W: Nowotwory. Journal of
Oncology 66 (2017), s. 396—402.

[76] Jonathan R. Hughes i Jason L. Parsons. “FLASH Radiotherapy: Cur-
rent Knowledge and Future Insights Using Proton-Beam Therapy”. W:
International Journal of Molecular Sciences 21.18 (wrz. 2020), s. 6492. DOI:
10.3390/1jms21186492. URL: https://doi.org/10.3390/1jms21186492.

[77] Benjamin A. Greenberger i Torunn I. Yock. “The role of proton thera-
py in pediatric malignancies: Recent advances and future directions”.
W: Seminars in Oncology 47.1 (lut. 2020), s. 8-22. DOI: 10 . 1053/ j .
seminoncol . 2020 . 02 . 002. URL: https : //doi . org/10.1053/j .
seminoncol.2020.02.002.

[78] ICRU. “Prescribing, Recording and Reporting Proton-Beam Therapy”.
W: International Commission on Radiation Units and Measurements Report
78 (2007).

[79] Eekers Diin. “EPTN Consensus-Based Guideline for the Tolerance Do-
se per Fraction of Organs at Risk in the Brain”. W: (2018).

[80] Marks Liin. “Use of Normal Tissue Complication Probability Models
in the Clinic”. W: Int. ]. Radiat. Oncol. Biol. Phys 76 (2010), S10-19.

[81] Albertini F. “Planning and Optimizing Treatment Plans for Actively
Scanned Proton Therapy: Evaluating and Estimating the Effect of Un-
certainties”. W: (2011).

[82] Schimke G, Syh ] i Wu H. “A Model for Secondary Monitor Unit Cal-
culations of PBS Proton Therapy Treatment Plans”. W: Int | Part Ther 5
(2019), s. 5-10.

[83] Orlandi E i in. “Radiobiological Basis and Clinical Results of the Si-
multaneous Integrated Boost (SIB) in Intensity Modulated Radiothera-
py (IMRT) for Head and Neck Cancer: A Review”. W: Crit. Rev. Oncol.
Hematol 73 (2010), s. 111-125.

[84] Lobodziec W. Podstawy fizyki promieniowania jonizujacego na uzytek radio-
terapii i diagnostyki radiologicznej. 2016. 1ISBN: 978-83-7996-388-1.

[85] Veiga Ciin. “Cone-Beam Computed Tomography and Deformable Registration-
Based "dose of the Day" Calculations for Adaptive Proton Therapy”. W:
Int. . Part. Ther 2 (2015), s. 404—-414.

[86] Pavel T. “Feasibility of Magnetic Resonance Imaging-Based Radiation
Therapy for Brain Tumour Treatment”. W: (2017).

[87] Winiecki | i in. “The Gamma Evaluation Method as a Routine QA Pro-
cedure of IMRT”. W: Rep. Pract. Oncol. Radiother 14 (2009), s. 162-168.

[88] Bohlen T iin. “A Monte Carlo-Based Treatment-Planning Tool for Ion
Beam Therapy”. W: J. Radiat. Res 54 (1 2013), s. 77-81.

[89] Gajewski Jan i in. “Commissioning of GPU-Accelerated Monte Carlo
Code FRED for Clinical Applications in Proton Therapy”. W: Frontiers
in Physics 8 (sty. 2021). DOI: 10.3389/fphy . 2020.567300. URL: https:
//doi.org/10.3389/fphy.2020.567300.

[90] Chvetsov AiPaige S. “The Influence of CT Image Noise on Proton Ran-
ge Calculation in Radiotherapy Planning”. W: Phys. Med. Biol 55 (2010),
N141-149.


https://doi.org/10.3390/ijms21186492
https://doi.org/10.3390/ijms21186492
https://doi.org/10.1053/j.seminoncol.2020.02.002
https://doi.org/10.1053/j.seminoncol.2020.02.002
https://doi.org/10.1053/j.seminoncol.2020.02.002
https://doi.org/10.1053/j.seminoncol.2020.02.002
https://doi.org/10.3389/fphy.2020.567300
https://doi.org/10.3389/fphy.2020.567300
https://doi.org/10.3389/fphy.2020.567300

108

Bibliografia

[91]

[92]

[93]

[94]

[95]

[96]

[97]

[98]

[99]

[100]

[101]

[102]

[103]

[104]

[105]

[106]

[107]

Schaffner B i Pedroni E. “The Precision of Proton Range Calculations
in Proton Radiotherapy Treatment Planning: Experimental Verification
of the Relation between CT-HU and Proton Stopping Power”. W: Phys.
Med. Biol 43 (1998), s. 1579-1592.

Matsufuji N i in. “Relationship between CT Number and Electron Den-
sity, Scatter Angle and Nuclear Reaction for Hadron-Therapy Treat-
ment Planning”. W: Phys. Med. Biol 43 (1998), s. 3261-3275.

Espafia S i Paganetti H. “Uncertainties in Planned Dose due to the Li-
mited Voxel Size of the Planning CT When Treating Lung Tumors with
Proton Therapy”. W: Phys. Med. Biol 56 (2011), s. 3843-3856.

Hiraoka T i in. “Energy Loss of 70 MeV Protons in Tissue-Substitute
Materials”. W: Phys. Med. Biol 39 (1994), s. 983-991.

Kumazaki Y i in. “Determination of the Mean Excitation Energy of Wa-
ter from Proton Beam Ranges”. W: Radiat. Meas 42 (2007), s. 1683-1691.

Sawakuchi G i in. “Density Heterogeneities and the Influence of Multi-
ple Coulomb and Nuclear Scatterings on the Bragg Peak Distal Edge of
Proton Therapy Beams”. W: Phys. Med. Biol 53 (2008), s. 4605-4619.

Bednarz B, Daartz ] i Paganetti H. “Dosimetric Accuracy of Planning
and Delivering Small Proton Therapy Fields”. W: Phys. Med. Biol 55
(2010), s. 7425-7438.

Urie M i in. “Degradation of the Bragg Peak due to Inhomogeneities”.
W: Phys. Med. Biol 31 (1986), s. 1-15.

Espafia S i Paganetti H. “The Impact of Uncertainties in the CT Conver-
sion Algorithm When Predicting Proton Beam Ranges in Patients from
Dose and PET-Activity Distributions”. W: Phys. Med. Biol 55 (2010),
s. 7557-7571.

Moyers Michael i in. Physical Uncertainties in the Planning and Delivery
of Light Ion Beam Treatments. Spraw. tech. Mar. 2020. DOI: 10.37206/200.
URL: https://doi.org/10.37206/200.

Moyers M i Vatnitsky S. “Practical Implementation of Light Ion Beam
Treatments”. W: Medical Physics Publishing 9781930524552 (2013).

Yeung D i Palta ]. “Precision and Uncertainties in Planning and Delive-
ry *”. W: Proton Therapy Physics (2018), s. 519-549.

Ballhausen H i in. “Dosimetric Impact of Intrafraction Motion on Boosts
on Intraprostatic Lesions: A Simulation Based on Actual Motion Data
from Real Time Ultrasound Tracking”. W: Radiat. Oncol (2019), s. 81.

Unkelbach J i Paganetti H. “Robust Proton Treatment Planning: Phy-
sical and Biological Optimization”. W: Semin. Radiat. Oncol 28 (2018),
s. 88-96.

“ICRU Reports”. W: Journal of the International Commission on Radiation
Units and Measurements 0s13.1 (wrz. 1976), s. 63—-65. DOI: 10 . 1093 /
jicru/os13.1.63. URL: https://doi.org/10.1093/jicru/os13.1.63.

McMahon S. “The Linear Quadratic Model: Usage, Interpretation and
Challenges”. W: Phys. Med. Biol 64 (2018), 01T-R1.

Curtis S. “Lethal and Potentially Lethal Lesions Induced by Radiation—
a Unified Repair Model”. W: Radiat. Res 106 (1986), s. 252-270.


https://doi.org/10.37206/200
https://doi.org/10.37206/200
https://doi.org/10.1093/jicru/os13.1.63
https://doi.org/10.1093/jicru/os13.1.63
https://doi.org/10.1093/jicru/os13.1.63

Bibliografia

109

[108]

[109]

[110]

[111]

[112]

[113]

[114]

[115]

[116]

[117]

[118]

[119]

[120]

[121]

[122]

[123]

Ridolfi R. “Study of the Track Reconstruction in the FOOT Experiment
for Hadrontherapy”. W: (2018).

Jones B. “Why RBE Must Be a Variable and Not a Constant in Proton
Therapy”. W: Br. ]. Radiol 89 (sty. 2016).

Swati Girdhani, Rainer Sachs i Lynn Hlatky. “Biological Effects of Pro-
ton Radiation: What We Know and Don’t Know”. W: Radiation Research
179.3 (mar. 2013), s. 257-272. DOIL: 10 . 1667 /rr2839 . 1. URL: https :
//doi.org/10.1667/rr2839.1.

Jones B. “Towards Achieving the Full Clinical Potential of Proton The-
rapy by Inclusion of LET and RBE Models”. W: Cancers 7 (2015), s. 460—
480.

Britten R i in. “Variations in the RBE for Cell Killing along the Depth-
Dose Profile of a Modulated Proton Therapy Beam”. W: Radiat. Res 179
(2013), s. 21-28.

Park SiKang ]J. “Basics of Particle Therapy I: Physics”. W: Radiat. Oncol.
J 29 (2011), s. 135-146.

Serensen B i in. “Relative Biological Effectiveness (RBE) and Distal Ed-
ge Effects of Proton Radiation on Early Damage in Vivo”. W: Acta Oncol
56 (2017), s. 1387-1391.

van Leeuwen C i in. “The Alfa and Beta of Tumours: A Review of Pa-
rameters of the Linear-Quadratic Model, Derived from Clinical Radio-
therapy Studies”. W: Radiat. Oncol (2018), s. 96.

Jones B i Dale R. “Estimation of Optimum Dose per Fraction for High
LET Radiations: Implications for Proton Radiotherapy”. W: Int. ]. Ra-
diat. Oncol. Biol. Phys 48 (2000), s. 1549-1557.

Jones B. “Clinical Radiobiology of Proton Therapy: Modeling of RBE”.
W: Acta Oncol 56 (2017), s. 1374-1378.

Dale R i Jones B. “The Assessment of RBE Effects Using the Concept of
Biologically Effective Dose”. W: Int. . Radiat. Oncol. Biol. Phys 43 (1999),
s. 639-645.

Wilkens J i Oelfke U. “A Phenomenological Model for the Relative Bio-
logical Effectiveness in Therapeutic Proton Beams”. W: Phys. Med. Biol
49 (2004), s. 2811-2825.

Tilly N i in. “The Influence of RBE Variations in a Clinical Proton Tre-
atment Plan for a Hypopharynx Cancer”. W: Physics in Medicine and
Biology 50 (2005), s. 2765-2777.

Carabe-Fernandez A, Dale R i Jones B. “The Incorporation of the Con-
cept of Minimum RBE (RbEmin) into the Linear-Quadratic Model and
the Potential for Improved Radiobiological Analysis of High-LET Tre-
atments”. W: Int. |. Radiat. Biol 83 (2007), s. 27-39.

Wedenberg M, Lind B i Hardemark B. “A Model for the Relative Bio-
logical Effectiveness of Protons: The Tissue Specific Parameter o/ of
Photons Is a Predictor for the Sensitivity to LET Changes”. W: Acta On-
col 52 (2013), s. 580-588.

Hawkins R. “A Microdosimetric-Kinetic Theory of the Dependence of
the RBE for Cell Death on LET”. W: Med. Phys 25 (1998), s. 1157-1170.


https://doi.org/10.1667/rr2839.1
https://doi.org/10.1667/rr2839.1
https://doi.org/10.1667/rr2839.1

110

Bibliografia

[124]

[125]

[126]

[127]

[128]

[129]

[130]

[131]

[132]

[133]

[134]

[135]

[136]

[137]

[138]

Friedrich T i in. “Calculation of the Biological Effects of Ion Beams Ba-
sed on the Microscopic Spatial Damage Distribution Pattern”. W: Int. .
Radiat. Biol 88 (2012), s. 103-107.

Frese M i in. “A Mechanism-Based Approach to Predict the Relative
Biological Effectiveness of Protons and Carbon Ions in Radiation The-
rapy”. W: Int. . Radiat. Oncol. Biol. Phys 83 (2012), s. 442-450.

Odén J, Eriksson K i Toma-Dasu L. “Incorporation of Relative Biological
Effectiveness Uncertainties into Proton Plan Robustness Evaluation”.
W: Acta Oncol 56 (2017), s. 769-778.

Kohno R i in. “Biological Dose Comparison between a Fixed RBE and
a Variable RBE in SFO and MFO IMPT with Various Multi-Beams for
Brain Cancer”. W: Int. J. Med. Phys. Clin. Eng. Radiat. Oncol 08 (2019),
s. 32—45.

Henjum H i in. “The Organ Sparing Potential of Different Biological
Optimization Strategies in Proton Therapy”. W: Adv. Radiat. Oncol (2021),
s. 100776.

Czerzyniska M i in. “Head of the Department: Professor Danuta Wasz-
kiel, MD, PhD Adverse Reactions of Radiotherapy for Head and Neck
Cancers. Treatment of Radiation Reactions in the Oral Cavity”. W: Pe-
diatr. Med. Rodz 13 (2017), s. 53-62.

Fossati P i in. “Review of Photon and Proton Radiotherapy for Skull
Base Tumours”. W: Rep Pract Oncol Radiother 21 (2016), s. 336-355.

Jereczek-Fossa B, Krengli M i Orecchia R. “Particle Beam Radiotherapy
for Head and Neck Tumors: Radiobiological Basis and Clinical Expe-
rience”. W: Head Neck 28 (2006), s. 750-760.

Mao Y.-P i in. “Comparison of Radiological and Clinical Features of
Temporal Lobe Necrosis in Nasopharyngeal Carcinoma Patients Tre-
ated with 2D Radiotherapy or Intensity-Modulated Radiotherapy”. W:
British Journal of Cancer 110 (2014), s. 2633-2639.

Metropolis N i Ulam S. “Monte Carlo Method - A Popular Description”.
W: (1949).

Fortuna De Martino i in. “Dose Calculation Algorithms for External
Radiation Therapy: An Overview for Practitioners”. W: Applied Scien-
ces 11.15 (lip. 2021), s. 6806. DOI: 10 . 3390/ app11156806. URL: https :
//doi.org/10.3390/app11156806.

Schuemann ] i in. “Pencil-Beam versus Monte Carlo Based Dose Cal-
culation for Proton Therapy Patients with Complex Geometries. Clini-
cal Use of the TOPAS Monte Carlo System”. W: Med. Phys 500 (2012),
s. 3820.

Grassberger C i in. “Quantification of Proton Dose Calculation Accu-
racy in the Lung”. W: Int. J. Radiat. Oncol. Biol. Phys 89 (2014), s. 424—
430.

Taylor P, Kry S i Followill D. “Pencil Beam Algorithms Are Unsuitable
for Proton Dose Calculations in Lung”. W: Int. |. Radiat. Oncol. Biol. Phys
99 (2017), s. 750-756.

Hong L iin. “A Pencil Beam Algorithm for Proton Dose Calculations”.
W: Phys. Med. Biol 41 (1996), s. 1305-1330.


https://doi.org/10.3390/app11156806
https://doi.org/10.3390/app11156806
https://doi.org/10.3390/app11156806

Bibliografia 111

[139] Schaffner B, Pedroni E i Lomax A. “Dose Calculation Models for Pro-
ton Treatment Planning Using a Dynamic Beam Delivery System: An
Attempt to Include Density Heterogeneity Effects in the Analytical Do-
se Calculation”. W: Phys. Med. Biol 44 (1999), s. 27-41.

[140] Saini]Jiin. “Advanced Proton Beam Dosimetry Part I: Review and Per-
formance Evaluation of Dose Calculation Algorithms”. W: Transl Lung
Cancer Res 7 (2018), s. 171-179.

[141] “Varian Eclipse Treatment Planning System”. W: Biomedical Safety &
Standards 43 (2013), s. 70.

[142] Berger; Mj. “Monte Carlo Calculation of the Penetration and Diffusion
of Fast Charged Particles”. W: Methods in Computational Physics (1963),
s. 135.

[143] Bethe H i Ashkin. Experimental nuclear physics. volume I. Wiley, 1953.

[144] Berger M ] i in. W: Range Tables for Electrons, Protons, and Helium Ions
Awvailable online (czer. 2021).

[145] Landau L. “On the Energy Loss of Fast Particles by lonization”. W: |.
Phys 8 (1944), s. 201-205.

[146] Vavilov P. “Ionization Losses of High-Energy Heavy Particles”. W: So-
viet Phys. JETP (1957), s. 5.

[147] Moliere G. “Theorie Der Streuung Schneller Geladener Teilchen II Mehrfach-
Und Vielfachstreuung”. W: Z. Naturforsch. A: Phys. Sci 3 (1948), s. 78-97.

[148] Malmer C. “Nuclear Data for Neutron and Proton Radiotherapy and
for Radiation Protection”. W: Medical Physics 63 (2001), s. 861-861.

[149] Mclane V. Endf-102 Data Formats and Procedures for the Evaluation Nuclear
Data File Endf-6. Spraw. tech. 2001.

[150] White D, Griffith R i Wilson I. “Appendix B: Interaction Data for Body
Tissues”. W: International Commission on Radiation Units and Measure-
ments 24 (1992), s. 14-200.

[151] Fippel M i Soukup M. “A Monte Carlo Dose Calculation Algorithm for
Proton Therapy”. W: Med. Phys 31 (2004), s. 2263-2273.

[152] Chen Y i Ahmad S. “Empirical Model Estimation of Relative Biological
Effectiveness for Proton Beam Therapy”. W: Radiat. Prot. Dosimetry 149
(2012), s. 116-123.

[153] Agostinelli Siin. “Geant4-a Simulation Toolkit”. W: Nucl. Instrum. Me-
thods Phys. Res. A 506 (2003), s. 250-303.

[154] Faddegon Biin. “The TOPAS Tool for Particle Simulation, a Monte Car-
lo Simulation Tool for Physics”. W: Biology and Clinical Research. Phys.
Med (2020), s. 114-121.

[155] Granville D i Sawakuchi G. “Comparison of Linear Energy Transfer
Scoring Techniques in Monte Carlo Simulations of Proton Beams”. W:
Phys. Med. Biol 60 (2015), N283-N291.

[156] Underwood T iin. “Asymptomatic Late-Phase Radiographic Changes
Among Chest-Wall Patients Are Associated With a Proton RBE Exce-
eding 1.1”. W: Int. ]. Radiat. Oncol. Biol. Phys 101 (2018), s. 809-819.



112 Bibliografia

[157] Giantsoudi D i in. “Incidence of CNS Injury for a Cohort of 111 Patients
Treated With Proton Therapy for Medulloblastoma: LET and RBE Asso-
ciations for Areas of Injury”. W: Int. ]. Radiat. Oncol. Biol. Phys 95 (2016),
s. 287-296.

[158] Giantsoudi Diin. “Linear Energy Transfer-Guided Optimization in In-
tensity Modulated Proton Therapy: Feasibility Study and Clinical Po-
tential”. W: Int. |. Radiat. Oncol. Biol. Phys 87 (2013), s. 216-222.

[159] URL:https://topas.readthedocs.io/en/latest/ (term. wiz. 12.01.2022).

[160] Agata Skrzypek. “Charakterystyka modelu wiazki protonowej w os$rod-
ku radioterapii protonowej w Krakowie za pomoca symulacji Monte
Carlo”. Prac. mag. Akademia GoOrniczo-Hutnicza im. Stanistawa Sta-
szica w Krakowie, 2018.

[161] Langner U i in. “Comparison of Multi-Institutional Varian ProBeam
Pencil Beam Scanning Proton Beam Commissioning Data”. W: J. Appl.
Clin. Med. Phys 18 (2017), s. 96-107.

[162] Gajewski Jan. Bragg Peak Analysis. 2017.

[163] Garbacz Miin. “Proton therapy treatment plan verification in CCB Kra-
kow using Fred Monte Carlo TPS tool”. W: IFMBE Proceedings (2019),
s. 783-787.

[164] ICRU. “Key Data for Ionizing-Radiation Dosimetry: Measurement Stan-
dards and Applications”. W: International Commission on Radiation Units
and Measurements 14.1 (kw. 2014), s. 3-4. DOI: 10. 1093/ jicru/ndw029.
URL: https://doi.org/10.1093/jicru/ndw029.

[165] Schneider U, Pedroni E i Lomax A. “The Calibration of CT Houns-
field Units for Radiotherapy Treatment Planning”. W: Phys. Med. Biol
41 (1996), s. 111-124.

[166] Woodard H i White D. “The Composition of Body Tissues”. W: Br. .
Radiol 59 (1986), s. 1209-1218.

[167] White D i in. “The Composition of Body Tissues (II). Fetus to Young
Adult”. W: Br. ]. Radiol 64 (1991), s. 149-159.

[168] ICRU. “Photon, Electron, Proton and Neutron Interaction Data for Bo-
dy Tissues”. W: International Commission on Radiation Units and Measu-
rements Report 46 (1991).

[169] Gisela Viselner i in. “Brain MR findings in patients treated with particle
therapy for skull base tumors”. W: Insights into Imaging 10.1 (wrz. 2019).
DOI: 10.1186/513244-019-0784-9. URL: https://doi.org/10.1186/
513244-019-0784-9.

[170] “LENT SOMA Tables Table of Contents”. W: Radiother. Oncol 35 (1995),
s. 17-60.

[171] Aditya Panchal i in. dicompyler/dicompyler-core v0.5.5. 2019. DOI: 10 .
5281/ZENQODO.3236628. URL: https://zenodo.org/record/3236628.

[172] Garbacz M i in. “Quantification of biological range uncertainties in pa-
tients treated at the Krakow proton therapy centre”. W: Radiation Onco-
logy (2022), w druku.

[173] Pehlivan B i in. “Temporal Lobe Toxicity Analysis after Proton Radia-
tion Therapy for Skull Base Tumors”. W: Int. |. Radiat. Oncol. Biol. Phys
83 (2012), s. 1432-1440.


https://topas.readthedocs.io/en/latest/
https://doi.org/10.1093/jicru/ndw029
https://doi.org/10.1093/jicru/ndw029
https://doi.org/10.1186/s13244-019-0784-9
https://doi.org/10.1186/s13244-019-0784-9
https://doi.org/10.1186/s13244-019-0784-9
https://doi.org/10.5281/ZENODO.3236628
https://doi.org/10.5281/ZENODO.3236628
https://zenodo.org/record/3236628

Bibliografia 113

[174] Feng M i in. “Prognostic Variables for Temporal Lobe Injury after In-
tensity Modulated-Radiotherapy of Nasopharyngeal Carcinoma”. W:
Cancer Med 7 (2018), s. 557-564.

[175] Grassberger C i in. “Variations in Linear Energy Transfer within Cli-
nical Proton Therapy Fields and the Potential for Biological Treatment
Planning”. W: Int. |. Radiat. Oncol. Biol. Phys 80 (2011), s. 1559-1566.

[176] Odén Ji in. “Spatial Correlation of Linear Energy Transfer and Relati-
ve Biological Effectiveness with Suspected Treatment-related Toxicities
Following Proton Therapy for Intracranial Tumors”. W: Medical Physics
47 (2020), s. 342-351.

[177] Frank Wilcoxon. “Individual Comparisons by Ranking Methods”. W:
Biometrics Bulletin 1.6 (grud. 1945), s. 80. DOI: 10.2307/3001968. URL:
https://doi.org/10.2307/3001968.

[178] Wilson E. “Probable Inference, the Law of Succession, and Statistical
Inference”. W: J. Am. Stat. Assoc 22 (1927), s. 209-212.

[179] Higgins]iThompson S. “Quantifying Heterogeneity in a Meta-Analysis”.
W: Stat. Med 21 (2002), s. 1539-1558.

[180] McMahon S, Paganetti H i Prise K. “LET-Weighted Doses Effective-
ly Reduce Biological Variability in Proton Radiotherapy Planning”. W:
Phys. Med. Biol 63 (2018), s. 2250009.

[181] Garbacz M i in. “Study of relationship between dose, LET and the risk
of brain necrosis after proton therapy for skull base tumors”. W: Radio-
ther. Oncol 163 (2021), s. 143-149.

[182] Garbacz M. i in. “Validation of GPU-accelerated Fred Monte Carlo co-
de for proton dose recalculation”. W: Plakat na konferencji: 3rd Jagiel-
lonian Symposium on Fundamental and Applied Subatomic Physics
2019.

[183] Gutierrez A i in. “The Impact of Proton LET/RBE Modeling and Ro-
bustness Analysis on Base-of-Skull and Pediatric Craniopharyngioma
Proton Plans Relative to VMAT”. W: Acta Oncologica 58 (2019), s. 1765—
1774.

[184] Yepes P i in. “Fixed-versus Variable-RBE Computations for Intensity
Modulated Proton Therapy”. W: Adv Radiat Oncol 4 (2019), s. 156-167.

[185] Andrzej Niemierko i in. “Brain Necrosis in Adult Patients After Proton
Therapy: Is There Evidence for Dependency on Linear Energy Trans-
ter?” W: International Journal of Radiation Oncology+Biology+Physics 109.1
(sty. 2021), s. 109-119. DOI: 10.1016/ j . ijrobp . 2020 .08 . 058. URL:
https://doi.org/10.1016/j.ijrobp.2020.08.058.

[186] Underwood T i Paganetti H. “Variable Proton Relative Biological Ef-
fectiveness: How Do We Move Forward?” W: Int. |. Radiat. Oncol. Biol.
Phys 95 (2016), s. 56-58.

[187] Liihr A i in. “Radiobiology of Proton Therapy": Results of an Interna-
tional Expert Workshop”. W: Radiother. Oncol 128 (2018), s. 56—67.

[188] Testa M i in. “Experimental Validation of the TOPAS Monte Carlo Sys-
tem for Passive Scattering Proton Therapy”. W: Med. Phys (2013), s. 121719.


https://doi.org/10.2307/3001968
https://doi.org/10.2307/3001968
https://doi.org/10.1016/j.ijrobp.2020.08.058
https://doi.org/10.1016/j.ijrobp.2020.08.058

114 Bibliografia

[189] Tseng Y i in. “Comparative Photon and Proton Dosimetry for Patients
with Mediastinal Lymphoma in the Era of Monte Carlo Treatment Plan-
ning and Variable Relative Biological Effectiveness”. W: Radiat. Oncol
(2019), s. 243.

[190] Ytre-Hauge Ki in. “Inter-Patient Variations in Relative Biological Effec-
tiveness for Cranio-Spinal Irradiation with Protons”. W: Sci. Rep 2020
(), s. 1-9.

[191] Lihr A i in. “Relative Biological Effectiveness in Proton Beam Thera-
py -Current Knowledge and Future Challenges”. W: Clin Transl Radiat
Oncol 9 (2018), s. 35-41.

[192] Lambrecht M i in. “Radiation Dose Constraints for Organs at Risk in
Neuro-Oncology; the European Particle Therapy Network Consensus”.
W: Radiother. Oncol 128 (2018), s. 26-36.

[193] Kitpanit Siin. “Temporal Lobe Necrosis in Head and Neck Cancer Pa-
tients after Proton Therapy to the Skull Base”. W: Int | Part 2020 (), s. 17—
28.

[194] Buczynskal. “Odczyn Popromienny U Chorych Na Nowotwory Regio-
nu Glowy I Szyi W Diagnozie I Terapii Logopedycznej”. W: Logopaedica
Lodziensia (2018), s. 35-47.

[195] Serensen Biin. “Does the Uncertainty in Relative Biological Effective-
ness Affect Patient Treatment in Proton Therapy?” W: Radiother. Oncol
163 (2021), s. 177-184.

[196] Markus Stock i in. “Harmonization of proton treatment planning for
head and neck cancer using pencil beam scanning: first report of the
IPACS collaboration group”. W: Acta Oncologica 58.12 (sierp. 2019), s. 1720-
1730. DOI: 10.1080/0284186x.2019.1648858. URL: https://doi.org/
10.1080/0284186x.2019.1648858.


https://doi.org/10.1080/0284186x.2019.1648858
https://doi.org/10.1080/0284186x.2019.1648858
https://doi.org/10.1080/0284186x.2019.1648858

Dodatek A

115

Tabela z limitami dawek
QUANTEC

TABELA A.1: Przyblizone dane dotyczace dawki/objetosci/wyni-
kéw dla kilku narzadéw przy konwencjonalnym frakcjonowaniu

[80].
o Dawka/ Ryzyko

Struktura krytyczna Objetosé Objetos¢ Diax pc};v%klaﬁ Skutek
Mozg Catly organ - <60 Gy(RBE) | <3% Objawowa martwica
Mozg Caly organ - 72 Gy(RBE) 5% Objawowa martwica
Moézg Caty organ - 90 Gy(RBE) 10% Objawowa martwica
Piei mozgu Calyorgan | - | <54Gy(RBE) | <5% pearopatia
Pient mézgu D1-10 cc <=59 Gy - <5% Neuropatia lub martwica
Pien mézgu Caty organ - <64 Gy(RBE) | <56% Neuropatia lub martwica
Nerw wzrokowy /
skrzyzowanie Caly organ - <55 Gy(RBE) | <3% Neuropatia wzrokowa
nerwéw wzrokowych
Nerw wzrokowy /
skrzyzowanie Caty organ - 55-60 Gy(RBE) | 3-7% Neuropatia wzrokowa
nerwéw wzrokowych
Nerw wzrokowy /
skrzyzowanie Catly organ - >60 Gy(RBE) | >7-20% Neuropatia wzrokowa
nerwéw wzrokowych
Rdzen kregowy Caty organ - 50 Gy(RBE) 0,2% Mielopatia
Rdzen kregowy Caly organ - 60 Gy(RBE) 6% Mielopatia
Rdzen kregowy Caly organ - 69 Gy(RBE) 50% Mielopatia
Slimak Srednia <=45 Gy - <30% Niedostuch odbiorczy
Slinianka przyuszna, | g . 4. <=25Gy ) <20% D{ugo.trwa.le /z‘iiburzenia
obustronnie wydzielania Sliny <25%
Slinianka przyuszna, g . _ o Dlugotrwate zaburzenia

. rednia <=39 Gy - <50% . o s o
obustronnie wydzielania Sliny <25%
_Slinianka przyuszna, | ¢ g <=20 Gy . <20% Dlugo_trwa.{e ,z§burzenia
jednostronnie wydzielania $liny <25%
Zwieracze gardia Srednia <=50 Gy - <20% Objawowa dysfagia i

przydech

Krtan Caty organ - <66 Gy(RBE) | <20% Dysfunkcja glosu
Krtan Srednia <50 Gy - <30% Przydech
Krtan Srednia <44 Gy - <20% Obrzek
Krtan V50 <27% - <20% Obrzek

Oznaczenia:

Djyax — dawka maksymalna, Dlcc — dawka dostarczona do 1 cm® (ang. cubic

centimeters, cc), V50 — objetoé¢ pokryta dawka co najmniej 50 Gy(RBE).
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Dodatek B

Schemat przygotowania danych
do kodu transportu FRED
i narzedzi do analizy

2mm3%/5% local

Dose3D F1 RTDoseRBE_F1 RTDoseRBE_F2 IRTDoseRBE_FN|
RBE=1.1 RBE=1.1 RBE=1.1 wew RBE=1.1
(RD.dcm) (RTDoseRBE_Fimad)|  |iATDoseR8E_F2m3d) RATDoseRBE_FH.m3d) et
Dose3D F2 RTDose_F1 RTDose_F2 RTDose_FN
RBE=1.1 phys. dose phys.dose [+++ | phys. dose ¥ Passing Rate
(RD.dcm) ({RTDOSe_F1.m3g) {RTDOSE_F2m3a) (ATDose_FN.m3a)
« ‘Gama Index
RTDoseRBE_sum = Gl Map
. RBE=1.1 RTDoseRBE Sum CT res. yy )
Dose2D FN (RTDoseRBE_sum.m3d) resampleM3D phys. dose 3
RBE=1.1 (RTDoseRBE_sum_ResCT.m3d)
(RD.dcm) RTDose_sum
phys. dose RTDose Sum CT res.
(RTDose_sum.m3d) resampleM3D phys. dose
{RTDose_sum_ResCT.m3d)
€T cT
(CT*.dem) '% geiel H (CT.m3d) —
CT BodyROI
¢ (CT_BodyROLm3d) DVHs curve
] (StrNameDVH.csv)
Struct Body Struct
(RS".dcm) '—’| getROI (Body.m3d) | > YR=CE Py,
DVHs params
(StrNameDVHparam.txt)
Struct
(StrName.m3d)
DVHs curve
(Slmsal:::tmad) (StrNameDVH.csv)
analyseDVH.py
a DVHs params
g (StrNameDVHparam.txt)
El
@
A4
Plan Plan FRED | fRTPlan [ freddever Dose Map »,
(RN".dcm) "{ gctftan  CCB:eriiaboc iy H (rtplan.ixt) | > w224 (Dose.m3d)
£
| tions (def: 5) : 2
Beam Model g
(GTR3/4™.txt) H]
@

CT cal.
(HU2Mat*.txt)

RYSUNEK B.1: Schemat blokowy przedstawiajacy przygotowanie pli-

kéw do symulagji (pomaraficzowe, zétte i szare pola), narzedzia do

analizy (niebieskie pola), dane wyjsciowe (zielone pola) oraz pro-

gram do symulacji (czerwone pole). Schemat dzieki uprzejmosci Jana
Gajewskiego.
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Dodatek C

Dane wejsciowe do symulacji
w FRED z opisem

- definicja fantomu, w tym odnosnik do pliku z siatka CT oraz rodzaj zapi-
sywanych wartosci fizycznych, tj. LET,,

### Phantom ###
region: phantom ;
CTscan="CT_ExtROICrop_1.5x1.5x1.5.m3d’; score = [LETd]

- krzywa kalibracji,

include: HU2Mat_CCB_CTCTA_simplified_AirOHU.inp

- informacje o materiatach elementéw pasywnych,

#H Materials ###
include: materials.inp

— definicja obszaru symulacji zawierajaca np. konstrukcje gantry i dyskry-
minatory zasiegu dla konkretnego pokoju terapeutycznego w osrodku te-
rapii,

#Ht Regions ###
include: regions.inp

- konfiguracje p6l napromieniania i powiazane informacje o wiazce.

#H Beam ###
include: rtplan.inp
nprim=1e4
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Plik rtplan.inp posiada nagléwek przedstawiony ponizej i zawiera naste-
pujace informacje:

##H#HH Beam plan for GTR3 machine prepared in getPlan v.3.4

####H# DICOM plan RN.1.2.246.352.71.5.611383788610.53536.20180426141954.dcm
###HH# numPB 8807, totNum?Particles 6.28E+10

field: 1; O=[+0.00, -184.60, +0.00]; f=[+0.00, +1.00, +0.00]; u=[+0.00, +0.00, +1.00];
exitWindowPlane=16.60;

pbmaster: 1 ; particle=proton; Xsec=emittance; emittanceRefPlaneDistance=184.6;

gdzie:

— field: 1 - numer identyfikacyjny pola. Stuzy do ustanawiania relacji miedzy
wszystkimi obiektami w okreslonej konfiguracji,

O - pochodzenie Zrédta,

f - przedni wektor Zrédta,

u - wektor gérny Zrédta,

numPB - liczba wiazek w planie,

exitWindowPlane - odleglos¢ Zrédta od fantomu,

totNumParticles - calkowita liczba protonéw uzyskana przez przeskalo-
wanie jednostek monitorowych,

— pbmaster - wiazka dla przypisanego numeru pola,
- Xsec - uruchomienie danego modelu propagacji wiazki,

- emittanceRefPlaneDistance - odlegtos$¢ od Zrédia wiazki w plaszczyznie
odniesienia, w ktorej obliczono poprzednie parametry.

Dla kazdej pojedynczej wiazki definiowane sa nastepujace parametry:

columns=[Px,Py,P.z,vx,vyv.zTpSpread,N,twissAlphaX, twissBetaX,emittanceX,
twissAlphaY,twissBetaY,emittanceY]

gdzie:

- P -pozycja wiazki w odniesieniu do jej pola,

- v - kierunek wiazki w odniesieniu do jej pola (domyslnie wiazka jest skie-
rowana réwnolegle do pola, a wektor jest wewnetrznie znormalizowany
do wektora jednostkowego),

— T - $rednia energia kinetyczna czastek pierwotnych [MeV],

— pSpread - czeSciowy rozrzut pedu (FWHM z rozkltadu Gaussa),

N - liczba pierwotnych protonéw,

twissAlpha - parametr Twiss alfa emitangji,

twissBeta - parametr Twiss beta emitangji,

emittance - emitancja.

Definiowanie wartosci fizycznych materiatéw oraz wartosci odciecia,

gdzie:

— IonizPotential - $redni potencjal jonizacyjny cieklej wody wyrazony
w elektronowoltach (eV),
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##H# Physics ###
IonizPotential=80
stoppowPathlengthCutoff=0.00055

- stoppowPathlengthCutoff - dlugos¢ drogi resztkowej czastki, ktéra jest
uzywana do okreslenia energii odciecia §ledzenia, wyrazona w centyme-
trach (cm).

Wspétczynniki radiobiologiczne, tj. wybér modelu i wartosci a oraz f.

### Radiobiology ###
IRBE_McNamara—t
RBE_alphaX =2
RBE_betaX =1

gdzie:

- IRBE_McNamara - aktywacja modelu RBE McNamara,
- RBE_alphaX - warto$¢ wspoétczynnika a dla promieniowania X (ay),

- RBE_betaX - warto$¢ wspoétczynnika § dla promieniowania X (Bx).

Definicja fantomu

Symulacje w FRED odbywaly sie w zdefiniowanym przez uzytkownika
fantomie wodnym:

### Phantom ###
Lx=40

Ly=40

Lz=40

nx=1

ny=1

nz=400
IWaterPhantom=t

gdzie:

- Lx, Ly, Lz - rozmiar regionu w kierunku X, Yi Z,
- nx, ny, nz - liczba podpodzialéw objetosci wzdtuz kazdego kierunku,

— IWaterPhantom - zdefiniowanie regionu jako fantom wodny (przyjmuje
wartoéci logiczne: t - prawda lub f - falsz),

lub wyeksportowanych obrazach tréjwymiarowych CT z anatomia pacjenta
w jednostkach Hounsfielda:
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### Phantom ###
fHU2Materials="HU2Mat_CCB.txt’
CTfname="CT.mhd’

gdzie:

- fHU2Materials - $ciezka do pliku z krzywa kalibracji CT,

— CTfname - $ciezka do tréjwymiarowego obrazu w jednostkach HU.

Dokumentacja znajduje sie na stronie: http://arpg-serv.ing2.uniromal.it/
fred/Manual_3.50/index.html

Dostepno$¢ kodu po kontakcie z gléwnym deweloperem Prof. Angelo Schia-
vi (angelo.schiavi@uniromal.it).


http://arpg-serv.ing2.uniroma1.it/fred/Manual_3.50/index.html
http://arpg-serv.ing2.uniroma1.it/fred/Manual_3.50/index.html
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Dodatek D

Tabela z informacjami
o pacjentach

TABELA D.1: Pacjenci pogrupowani wedtug lokalizacji nowotworu
z informacjami o dawce przepisanej, objetosci obszaru tarczowego
oraz diagnozie.

Nowotwory mézgu Nowotwory podstawy czaszki

Nr D, Obj. PTV | Diag- | Nr D, Obj. PTV | Diag-
pacjenta | [Gy(RBE)] | [em?] noza | pacjenta | [Gy(RBE)] | [em®] noza
1 61.2 365.85 GLI |51 74.0 131.93 CHS
2 55.4 141.57 GLI |52 70.0 69.00 CHS
3 54.0 127.09 GLI |53 70.0 41.75 CHS
4 54.9 569.86 GLI |54 74.0 75.46 CH
5 54.0 266.29 GLI |55 74.0 127.38 CHS
6 54.6 433.63 GLI |56 74.0 266.59 CHS
7 54.0 734.17 GLI |57 70.0 165.43 CHS
8 60.0 391.45 GLI |58 74.0 252.19 CH
9 54.0 559.51 GLI |59 74.0 90.35 CH
10 54.0 591.41 GLI 60 70.0 134.52 CHS
11 60.0 567.48 GLI 61 74.0 172.75 CH
12 54.0 313.19 GLI 62 74.0 273.55 CH
13 54.0 729.47 GLI 63 74.0 99.71 CH
14 54.0 385.57 GLI 64 74.0 57.91 CH
15 54.0 366.28 GLI 65 74.0 277.89 CH
16 54.0 314.37 GLI 66 74.0 202.80 CH
17 54.0 476.69 GLI 67 74.0 88.16 CHS
18 54.0 1009.6 GLI 68 74.0 297.87 CH
19 54.0 527.16 GLI 69 70.0 22.39 CHS
20 54.0 823.05 GLI 70 74.0 63.36 CH
21 54.0 291.47 GLI 71 74.0 117.65 CH
22 50.4 155.68 GLI 72 74.0 156.86 CH
23 54.0 446.60 GLI 73 74.0 367.93 CH
24 54.0 403.84 GLI 74 74.0 116.02 CH
25 36.0 70.53 GLI 75 74.0 188.64 CH
26 60.0 436.96 GLI 76 70.0 125.31 CHS
27 60.0 514.18 GLI 77 70.0 386.11 CHS
28 54.0 388.07 GLI 78 74.0 133.28 CH
29 60.0 58.95 GLI 79 70.0 112.51 CHS
30 54.0 160.88 GLI |80 74.0 440.52 CH
31 54.0 432.83 GLI |81 70.0 105.42 CHS
32 54.0 416.62 GLI |82 70.6 64.22 CH
33 54.0 223.62 GLI |83 74.0 141.26 CH
34 50.0 128.74 GLI | 84 70.0 278.52 CH
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TABELA D.2: Ciag dalszy: Pacjenci pogrupowani wedtug lokalizacji
nowotworu z informacjami o dawce przepisanej, objetosci obszaru
tarczowego oraz diagnozie.

Nowotwory mézgu Nowotwory podstawy czaszki

Nr D, Obj. PTV | Diag- | Nr D, Obj. PTV | Diag-
pacjenta | [Gy(RBE)] | [cm®] noza | pacjenta | [Gy(RBE)] | [em?] noza
35 54.0 187.50 GLI 85 74.0 245.87 CH
36 54.0 162.33 GLI 86 70.0 182.17 CHS
37 45.0 199.19 GLI 87 74.0 77.00 CH
38 54.0 265.73 GLI 88 74.9 92.59 CH
39 54.0 213.22 GLI 89 70.0 85.82 CHS
40 54.0 274.36 GLI 90 74.0 95.83 CH
41 45.0 235.28 GLI 91 74.0 87.23 CHS
42 54.0 170.84 GLI 92 70.0 147.28 CHS
43 52.2 295.16 GLI 93 74.0 73.63 CH
44 52.2 185.54 GLI 94 74.0 93.15 CH
45 54.0 151.21 GLI 95 74.0 122.84 CHS
46 54.0 329.92 GLI

47 36.0 75.22 GLI

48 54.0 136.61 GLI

49 54.0 67.60 GLI

50 54.0 73.50 GLI

Oznaczenia: D), - dawka przepisana, GLI - glejak (glioma), CH - struniak (chordoma), CHS
- chrzestniakomiesak (chondrosarcoma).
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Dodatek E

Rozklady wartosci LET
u pacjentow ze zmianami
radiograficznymi w moézgu
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4/
3,
| |
2,
) \\\ / |
0 i ——
\ Patient no: 82 Patient no: 81 Patient no: 63
4/
>3
=
7]
2
c
o / /
i N h N
0! —
\ Patient no: 91 0o 1. 2 3 4 50 1 2 3 4 5
41
3
2,
1,
0

Dose average LET
[l Necrosis | Non-necrosis

RYSUNEK E.1: Rozktad gestoséci wartosci LET,; dla dopasowanych

pod wzgledem dawki wokseli z obszaréw martwicy i bez martwicy.

Pionowe linie wyznaczaja wartosci érednie dla poszczegdlnych roz-
kladow.
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RYSUNEK E.2: Rozklad gestoéci wartosci LET,; dla dopasowanych

pod wzgledem dawki wokseli z obszaré6w obrzeku i bez obrzeku.

Pionowe linie wyznaczaja wartosci érednie dla poszczegélnych roz-
kiadow.



