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NIEWODNICZAŃSKIEGO POLSKIEJ AKADEMII NAUK

ROZPRAWA DOKTORSKA

Rozwój metod planowania leczenia oraz
ocena niepewności zasięgu w radioterapii
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Streszczenie

Rozwój metod planowania leczenia oraz ocena niepewności zasięgu
w radioterapii protonowej z wykorzystaniem kodów Monte Carlo

Planowanie leczenia w radioterapii protonowej uwzględnia zagadnienia niepewno-
ści zasięgu wiązki oraz, coraz częściej, wzrostu względnej skuteczności biologicznej
(ang. relative biological effectivenss, RBE) protonów pod koniec ich drogi w pacjencie.
Oba te problemy łączą się ze sobą, ponieważ niepewność zasięgu wiązki protono-
wej, spowodowana czynnikami fizycznymi, jest potęgowana zmianami RBE wzdłuż
toru wiązki. Chcąc w pełni wykorzystać precyzję dostarczenia dawki do obszaru
nowotworu przez wiązkę protonową, a jednocześnie nie narazić pacjenta na daw-
ki przekraczające ustalone limity w narządach zdrowych, stosuje się narzędzia do
planowania leczenia uwzględniające te czynniki.

Komercyjne systemy do planowania leczenia w większości korzystają z algoryt-
mów analitycznych wykorzystujących model wiązki przygotowany w trakcie uru-
chamiania stanowiska terapii. Są one dostatecznie szybkie, aby w czasie liczonym
w minutach umożliwić przygotowanie planu leczenia w rutynie klinicznej. Kody
transportu promieniowania, wykorzystujące metody Monte Carlo (MC) do symula-
cji oddziaływań cząstek z materią, umożliwiają uzyskanie większej dokładności ob-
liczeń i zgodności z eksperymentem niż algorytmy analityczne, jednak czas wyko-
nywania obliczeń może być nieakceptowalnie długi. Nowe kody transportu wiązki,
takie jak FRED (Fast paRticle thErapy Dose evaluator), wykonują obliczenia na kartach
graficznych, co zmniejsza czas symulacji komputerowych zwykle do kilku minut.
Umożliwiają też obliczenie liniowego przekazu energii (ang. linear energy transfer,
LET) ważonego dawką (ang. dose-averaged LET, LETd) i dawki ważonej zmiennym
RBE (ang. RBE-weighted dose, DRBE). Współczesne komercyjne systemy planowania
leczenia coraz częściej włączają możliwość przeliczeń dawki metodami MC, wy-
korzystując karty graficzne lub dużą liczbę procesorów, jednak nie jest to jeszcze
standardem.

Celami niniejszej pracy było przygotowanie narzędzia obliczeniowego FRED do
obliczenia rozkładu dawek dla wiązek protonowych, użytych w klinicznych pla-
nach leczenia, opracowanie metody wyznaczenia biologicznie efektywnego zasięgu
wiązki z zastosowaniem modelu zmiennego RBE oraz weryfikacja hipotezy
o związku między występowaniem zmian radiograficznych w mózgu a obszarami
zwiększonego LETd.

Przygotowanie systemu FRED polegało na zaimplementowaniu parametrów
wiązki na podstawie zmierzonych rozkładów głębokościowych dawki w wodzie
oraz poprzecznych profili dawki w wodzie i w powietrzu. Do sprawdzenia zgodno-
ści wyników otrzymanych w systemie klinicznym Eclipse 13.6 oraz FRED z danymi
pomiarowymi użyto analizy indeksu gamma (ang. gamma index, GI) uzyskując od-
powiednio 99,1% i 93,2% wokseli spełniających kryteria akceptowalności 2%/2 mm.
Ponadto zweryfikowano zgodność rozkładu DRBE oraz LETd względem obliczeń ko-
du transportu TOPAS. Maksymalna różnica DRBE wyniosła 3%, a różnica między
maksymalnymi wartościami LETd nie przekraczała 13%.
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W kolejnej części pracy opracowano metodę obliczenia biologicznie efektywne-
go zasięgu wiązki protonowej, w przypadku obliczeń dawki ważonej zmiennym
RBE (ang. variable RBE, vRBE), wykorzystując fenomenologiczny model radiobiolo-
giczny McNamara. Korzystając z przygotowanych narzędzi, wykonano symulacje
MC dla 95 pacjentów z nowotworami mózgu oraz podstawy czaszki napromie-
nianych w Centrum Cyklotronowym Bronowice (CCB) IFJ PAN w latach 2016 –
2018. Kwantyfikacja biologicznie efektywnego zasięgu wiązki protonowej umożli-
wiła ocenę zakresu obszaru wysokich wartości DRBE w pacjencie. Wyniki pokazały,
że zakres ten może powiększyć się o 0,4 cm przy zastosowaniu modelu zmiennego
RBE, dla nowotworów zlokalizowanych w obszarach głowy i szyi.

W ostatniej części pracy przeprowadzono analizę korelacji między lokalizacją
zmian radiograficznych w mózgu a wysokimi wartościami DRBE i LETd dla 45 pa-
cjentów z nowotworami podstawy czaszki. Wykazano, że same wartości DRBE oraz
LETd nie są bezpośrednio skorelowane z pojawieniem się zmian martwiczych lub
obrzękowych w mózgu po radioterapii protonowej.

Użyty w ramach pracy kod transportu FRED, z modelem wiązki przygotowa-
nym dla CCB, może być wykorzystany jako dodatkowe narzędzie obliczeniowe do
weryfikacji wpływu zmiennego RBE oraz LETd na rozkład dawki w obszarze leczo-
nym. Planowane jest włączenie opracowanego narzędzia do kontroli jakości plano-
wania leczenia w CCB IFJ 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 (LETd) as well as RBE-weighted dose (DRBE). 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 LETd.

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 DRBE and LETd distributions was verified
against TOPAS transport code calculations. The maximum DRBE difference was 3%,
and the difference between the maximum LETd 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 (vRBE) 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) IFJ 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 DRBE and LETd was performed for 45 patients
with skull base tumors. It was shown that DRBE and LETd 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 LETd 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 IFJ
PAN.
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PIB: dr n. med. Tomaszowi Skórze oraz dr Kamilowi Kisielewiczowi za współpracę i
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1.1 Wstęp . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 1
1.2 Cele pracy . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 3
1.3 Zakres pracy . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 3

2 Podstawy fizyki i radiobiologii w radioterapii protonowej 6
2.1 Fizyka . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 6

2.1.1 Oddziaływania protonów z materią . . . . . . . . . . . . . . . . 6
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2.1.4.1 Rozkład głębokościowy dawki . . . . . . . . . . . . . . 9
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2.1 Schematyczna ilustracja mechanizmów oddziaływań protonów: (a)
strata energii w wyniku nieelastycznych oddziaływań kulombowskich,
(b) elastyczne rozpraszanie kulombowskie na jądrze, (c) usunięcie pier-
wotnego protonu i produkcja cząstek wtórnych poprzez nieelastycz-
ne oddziaływanie jądrowe. Oznaczenia: p: proton, e: elektron, n: neu-
tron, γ: promieniowanie gamma [46]. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 6

2.2 Dwuwymiarowy rozkład dawki (A), rozkład głębokościowy dawki
(B) i profil poprzeczny dawki (C) dla monoenergetycznej ołówkowej
wiązki protonów o energii 219,3 MeV. Profil poprzeczny odpowiada
głębokości dla maksymalnej wartości dawki. Zaadaptowano z [59]. . . 9

2.3 Scałkowany profil podłużny monoenergetycznej wiązki ołówkowej
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2.4 Schematyczne przedstawienie metody uzyskiwania poszerzonego pi-
ku Bragga. Czerwone krzywe pokazują poszczególne rozkłady dawki
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(0, 2 i 5 mm). Wykresy są przedstawione jako histogram dawka-objętość
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lokalizację guza. Oznaczenia: CHO - struniak, GLI - glejak, MEN -
oponiak, VS - schwannoma nerwu przedsionkowo-ślimakowego [115]. 35
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przez element fantomu antropomorficznego CIRS. Górny rząd: (le-
wa strona) rozkład dawki obliczony w FRED, (prawa strona) rozkład
dawki zmierzony przy użyciu matrycy MatriXX dla monoenergetycz-
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ograniczenia dawki dla powierzchni pnia mózgu (linia przerywana) i
rdzenia pnia mózgu (linia kropkowana). (Dolny panel) Skrzyżowanie
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zwiększenie zasięgu przy zastosowaniu vRBE. . . . . . . . . . . . . . . 80
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mitami dawki dla mózgu (linie w kolorze magenta). Ryzyko objawo-
wej martwicy według pracy [80]: <3% (linia ciągła), <5% (linia prze-
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szej niż dawka przepisana i wartościami LETd większymi niż 3 i 5
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tów z martwicą. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 91

4.6 Podsumowanie analizy na wokselach dla wartości LETd dla pacjen-
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PTV planowana objętość tarczowa (ang. Planning Target Volume)
QA zapewnienie jakości (ang. Qality Assurance)
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1

Rozdział 1

Wprowadzenie

1.1 Wstęp

Radioterapia protonowa to szybko rozwijająca się technika radioterapii wykorzy-
stująca wiązkę protonów przyspieszanych do energii między 60 MeV a 250 MeV.
Jest skuteczną techniką leczenia wielu typów nowotworów, takich jak nowotwory
mózgu oraz głowy i szyi (ang. head and neck, H&N) [1], co zostało potwierdzone ba-
daniami klinicznymi [2], [3]. Dzięki skończonemu zasięgowi wiązki terapeutycznej,
radioterapia protonowa daje możliwość skutecznego napromieniania nowotworów,
jednocześnie zapewniając na ogół niższe dawki do zdrowych tkanek w porównaniu
z radioterapią fotonową [4]. Protony mają również zwiększoną względną skutecz-
ność biologiczną (ang. relative biological effectiveness, RBE), co może mieć wpływ na
wyniki lecznia nowotworów radioopornych [5].

Określenie zasięgu protonów w systemie do planowania leczenia (ang. treatment
planning system, TPS) jest obarczone niepewnościami fizycznymi, takimi jak anato-
mia pacjenta, charakterystyka wiązki, krzywe kalibracyjne. W praktyce klinicznej
dodawane są marginesy bezpieczeństwa do klinicznej objętości leczonej (ang. clini-
cal target volume, CTV), tworząc planowaną objętość tarczową (ang. planning target
volume, PTV). Dodane marginesy mają zapewnić napromienianie całej tkanki no-
wotworowej, uwzględniając niepewności wynikające z opracowania krzywej kali-
bracyjnej, liczone jako 3,5% zasięgu wiązki, oraz dodatkowe 1 – 2 mm wynikające
z niepewności ułożenia pacjenta. Niepewności oceny zasięgu wiązki protonowej
oraz ryzyko napromienienia zdrowych tkanek poza obszarem PTV, lub niedopro-
mienienia obszaru CTV, są aktualnie szeroko dyskutowane w literaturze [6]. Pro-
ponowane są różne techniki w celu minimalizacji tych niepewności lub kontroli
zasięgu wiązki w czasie napromieniania. W celu zmniejszenia niepewności zasię-
gu zaproponowane zostało włączenie obliczeń transportu wiązki z wykorzystaniem
kodów Monte Carlo, ponieważ dają one wyniki bliższe danym pomiarowym niż al-
gorytmy analityczne [7], [8]. Jednocześnie do kontroli zasięgu proponowane jest wy-
korzystanie pomiarów geometrii emisji natychmiastowych kwantów gamma (ang.
prompt gamma) lub miejsca indukcji izotopów β+ promieniotwórczych przez wiązkę
protonową z wykorzystaniem pozytonowej tomografii emisyjnej (ang. positron emis-
sion tomography, PET) [9].

Innym ważnym zagadnieniem dyskutowanym w kontekście planowania lecze-
nia jest zależność RBE od liniowego przekazu energii (ang. linear energy transfer, LET)
protonów i zmienność RBE w funkcji energii wiązki, co jest odmiennym podejściem
do obecnej praktyki klinicznej, przyjmującej stałą wartość RBE = 1,1 [10], [11], [12].
W eksperymentach komórkowych wartości RBE na końcu zasięgu wiązki protono-
wej, czyli w obszarze dystalnym piku Bragga, wzrastają nawet do 1,5 – 2 [13], [14].
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Ta zmienność wartości RBE wzdłuż toru wiązki jest dodatkowym źródłem niepew-
ności w planowaniu leczenia. Systemy planowania leczenia w radioterapii proto-
nowej wykorzystują zarówno zaawansowane narzędzia obliczeniowe oparte na al-
gorytmach analitycznych (np. Eclipse [15], RayStation [16], XiO [17]), jak i metodę
Monte Carlo (MC). Dodatkowo szereg systemów obliczeniowych opartych o meto-
dy Monte Carlo transportu promieniowania takie jak TOPAS [18], GATE [19], Fluka
[20], FRED [21], gPMC [22], MCsquare [23] wykorzystywane są do kontroli jakości
wiązki oraz do celów badawczych. Narzędzia te umożliwiają obliczenia rozkładu
nie tylko dawki fizycznej, ale i dawki ważonej RBE (ang. RBE-weighted dose, DRBE),
obliczanej przy użyciu różnych modeli radiobiologicznych [24], [25]. Modele te ska-
lują wartości RBE w funkcji liniowego przekazu energii uśrednionego dawką (ang.
dose-averaged LET, LETd) [10] oraz wykorzystują dane o promieniowrażliwości tka-
nek poprzez stosunek parametrów α/β modelu liniowo-kwadratowego [26], [27].
W planowaniu leczenia można wykorzystać wiedzę na temat obszarów o podwyż-
szonych wartościach LETd, w celu ograniczenia obszarów wysokiego LETd i RBE
poza objętością tarczową, zwłaszcza w narządach krytycznych (ang. organs at risk,
OARs), których uszkodzenie jest szczególnie niebezpieczne podczas radioterapii [28],
[29].

Cząstki o wysokich wartościach LET mogą prowadzić do bardziej złożonych
uszkodzeń biologicznych [30] i wzrostu wartości RBE w stosunku do promieniowa-
nia fotonowego. Ta podwyższona skuteczność biologiczna może wpływać na sku-
teczność radioterapii, ale wymaga jednocześnie uwzględnienia jej w planowaniu le-
czenia, ze względu na niepewność zasięgu wiązki protonowej [31] i rozrzut wartości
RBE [10], [32]. Ocena niepewności zasięgu wiązki, uwzględniająca wpływ zmienne-
go RBE na biologicznie efektywny zasięg wiązki protonowej stanowi obecnie jeden
z ważniejszych aspektów badań w radioterapii protonowej.

Obszary wysokiej dawki w radioterapii mogą prowadzić do późnych skutków
ubocznych, między innymi do pojawienia się obrzęków lub martwicy mózgu [33].
Uszkodzenie tkanki mózgowej można zdiagnozować obserwując objawy neurolo-
giczne u pacjentówi i identyfikując obszary o podwyższonym kontraście przy obra-
zowaniu metodą rezonansu magnetycznego (ang. magnetic resonance imaging, MRI)
[34]. Zmiany w strukturze mózgu mogą wystąpić po radioterapii w różnym czasie
oraz z różnym stopniem zaawansowania [35]. W chwili obecnej nie ma zgodno-
ści, czy przy podawaniu wysokich dawek terapeutycznych w leczeniu protonami
wysoki LET stanowi czynnik ryzyka przy powstawaniu zmian w popromiennych
w mózgu [36], [35], [37], [38]. Weryfikacja tego na poziomie klinicznym jest o ty-
le trudna, że w radioterapii protonowej rozkłady dawki obliczone są na podstawie
modeli analitycznych w systemie do planowania leczenia ze stałym współczynni-
kiem RBE = 1,1.

Rozkłady dawki ze zmiennym RBE obliczane są z wykorzystaniem dedykowa-
nych kodów, najczęściej opartych o metody Monte Carlo. Obliczenia z użyciem tych
kodów wykonywane są zwykle na procesorach głównych (ang. central processing
unit, CPU) przez co są bardzo czasochłonne, a to utrudnia wprowadzenie ich do
rutyny klinicznej. Jednym z coraz częściej praktykowanych rozwiązań jest przyspie-
szenie symulacji poprzez zrównoleglenie obliczeń na kartach graficznych (ang. gra-
phics processing unit, GPU). Pozwala to skrócić czas obliczeń do kilku-kilkunastu mi-
nut i daje możliwość zastosowania ich w praktyce klinicznej. Jedną z propozycji ich
wykorzystania jest uwzględnienie rozkładów LET w optymalizacji planów leczenia
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w radioterapii protonowej o modulowanej intensywności (ang. intensity modulated
proton therapy, IMPT) [39].

W ostatnich latach powstały kody transportu wiązki wykonujące obliczenia MC
na kartach graficznych, takie jak Simplified Monte Carlo [40], Track repeating [41], gPMC
[22]. Przygotowanie takiego oprogramowania wymaga dużego nakładu pracy zwią-
zanej z walidacją jakości obliczeń, jak i wykonaniem pomiarów weryfikacyjnych.
Narzędzie obliczeniowe musi być też dostosowane do konkretnego ośrodka, dla
którego będzie stosowany. Kody działające na kartach GPU nie są ogólnodostępne
i zawierają szereg ograniczeń, np. poprzez dostosowanie ich do parametrów pracy
danego ośrodka czy systemu radioterapii.

Dostępność kodu transportu wiązki protonowej, działającego na kartach GPU
oraz narzędzi do przygotowania modelu wiązki, umożliwi ich zastosowanie w róż-
nych ośrodkach radioterapii protonowej. Szybkość działania nowego systemu po-
zwoli wziąć pod uwagę większą liczbę scenariuszy napromieniania, co ułatwi wy-
bór optymalnego planu leczenia.

1.2 Cele pracy

Ogólnymi celami pracy było przygotowanie oprogramowania do symulacji trans-
portu wiązki protonowej z wykorzystaniem metody Monte Carlo i modeli radiobio-
logicznych, a następnie zastosowanie go do oceny biologicznie efektywnego zasię-
gu wiązki protonowej i zbadania korelacji między obszarami podwyższonej dawki
i LETd a miejscami pojawienia się popromiennych zmian w mózgu u pacjentów na-
promienianych w CCB.

1.3 Zakres pracy

Dla realizacji celów pracy należało dostosować kod transportu protonów FRED (Fast
paRticle thErapy Dose evaluator) [21] do wykonywania obliczeń uwzględniających
warunki eksperymentalne oraz parametry wiązki znajdujące się w Centrum Cyklo-
tronowym Bronowice (CCB). W tym celu wykonano szereg symulacji z różnymi pa-
rametrami wejściowymi, których wyniki porównywano z danymi eksperymental-
nymi zmierzonymi podczas uruchamiania ośrodka. Porównano profile poprzeczne
oraz głębokościowe pojedynczych wiązek w wodzie dla energii od 70 do 226,1 MeV
oraz rozkłady dawek z planów dozymetrycznych przygotowanych w systemie Ec-
lipse 13.6 z danymi pomiarowymi, za pomocą analizy indeksu gamma (ang. gamma
index, GI) [42]. Następnie rozszerzono walidację o obliczenia w ośrodkach niejed-
norodnych używając fantomu antropomorficznego i krzywej kalibracji tomografu
komputerowego (ang. computed tomography, CT).

W następnym kroku przeanalizowano rozkłady dawki ważone stałym RBE (ang.
constant RBE, cRBE) i zmiennym RBE (ang. variable RBE, vRBE) z modelu McNamara
[43]. Skoncentrowano się ma ocenie niepewności zasięgu i klinicznych parametrów
histogramów dawka-objętość (ang. dose-volume histograms, DVHs). Przeprowadzono
symulacje MC w celu obliczenia rozkładu dawek dla wiązek protonowych użytych
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w klinicznych planach leczenia, korzystając z narzędzia obliczeniowego FRED. Ob-
liczenia wykonano dla 95 pacjentów z nowotworami mózgu i podstawy czaszki le-
czonych w CCB. Wyniki obliczeń zostały wykorzystane, przy opracowaniu metody
oceny biologicznie efektywnego zasięgu [44]. Ponadto przeprowadzono analizę od-
porności planów leczenia (tzw. analiza robustness).

W ostatnim kroku przeprowadzono analizę rozkładów wartości DRBE i LETd dla
grupy 45 pacjentów z nowotworami podstawy czaszki, spośród których wyróżnio-
no pacjentów ze zdiagnozowanymi zmianami w mózgu po radioterapii protonowej.
Wartości DRBE obliczono ze stałym i zmiennym RBE przy użyciu modelu McNamara
[43], a następnie porównano je z limitami dawek dla wybranych organów krytycz-
nych. Porównano również rozkłady DRBE i LETd pacjentów ze zdiagnozowanymi
zmianami w mózgu z pacjentami bez zmian. Miało to na celu zbadanie związku
między wielkościami obszarów o podwyższonym DRBE i LETd a występowaniem
zmian popromiennych. Ponadto wykonano analizę poszerzonych obszarów PTV
o biologicznie efektywne zwiększenie zasięgu wiązki.

Podstawowe narzędzie obliczeniowe FRED zostało przygotowane przez gru-
pę Angelo Schiavi z Uniwersytetu „La Sapienza" w Rzymie. Implementacja FRED
w CCB została przeprowadzona w ramach projektu “Ocena niepewności zasięgu
efektu biologicznego w celu poprawy skuteczności radioterapii protonowej w Cen-
trum Cyklotronowym Bronowice" prowadzonego przez Antoniego Rucińskiego we
współpracy z:

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

• Kamilem Kisielewiczem (Narodowy Instytut Onkologii im. Marii Skłodowskiej-
Curie – Państwowy Instytut Badawczy Oddział w Krakowie) – przygotowanie
planów leczenia pacjentów,

• Nilsem Krah (Centre National de la Recherche Scientifique) – praca nad opty-
malizacją skryptów do analizy danych w języku Python,

• Renatą Kopeć (Instytut Fizyki Jądrowej Polskiej Akademii Nauk) – umożli-
wienie wykorzystania danych klinicznych i przeprowadzenia eksperymentów
w CCB,

• Vincenzo Patera (Uniwersytet „La Sapienza") – wsparcie merytoryczne zagad-
nień związanych z zwiększeniem zasięgu wiązki protonowej,

• Katarzyną Krzempek (Instytut Fizyki Jądrowej Polskiej Akademii Nauk) – eks-
port i anonimizacja danych klinicznych,

• Gabrielą Foltyńską (Instytut Fizyki Jądrowej Polskiej Akademii Nauk) – przy-
gotowanie krzywej kalibracji CT do przeprowadzenia symulacji,

• Marzeną Rydygier (Instytut Fizyki Jądrowej Polskiej Akademii Nauk) – eks-
port i anonimizacja danych klinicznych,

• Angelo Schiavi (Uniwersytet „La Sapienza") – praca nad rozwojem oprogra-
mowania do symulacji,
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• Emanuele Scifoni (Istituto Nazionale di Fisica Nucleare) – wsparcie meryto-
ryczne zagadnień związanych z obliczeniami zmiennego RBE,

• Elżbietą Plutą (Narodowy Instytut Onkologii im. Marii Skłodowskiej-Curie –
Państwowy Instytut Badawczy Oddział w Krakowie) – wsparcie merytorycz-
ne odnośnie zagadnień klinicznych związanych z radioterapią protonową,

• Dorotą Słoniną (Narodowy Instytut Onkologii im. Marii Skłodowskiej-Curie –
Państwowy Instytut Badawczy Oddział w Krakowie) – wsparcie merytorycz-
ne odnośnie zagadnień związanych z promieniowrażliwością tkanek,

• Tomaszem Skórą (Narodowy Instytut Onkologii im. Marii Skłodowskiej-Curie
– Państwowy Instytut Badawczy Oddział w Krakowie) – wsparcie meryto-
ryczne odnośnie zagadnień klinicznych związanych z radioterapią protonową
i skutkami późnymi radioterapii, konturowanie zmian na obrazach z rezonan-
su magnetycznego,

• Agatą Skrzypek (Akademia Górniczo-Hutnicza, Instytut Fizyki Jądrowej Pol-
skiej Akademii Nauk) – walidacja obliczeń LETd i zmiennego RBE dla różnych
modeli,

• Francesco Tommasino (Istituto Nazionale di Fisica Nucleare) – wsparcie me-
rytoryczne zagadnień związanych z obliczeniami zmiennego RBE i korelacji
między podwyższoną dawką i LETd i obszarami zmian w mózgu,

• Francesco Cordoni (Uniwersytet w Weronie) – przygotowanie analizy opartej
na wokselach związanej z obszarami zmian w mózgu i obszarów podwyższo-
nej dawki i LETd.
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Rozdział 2

Podstawy fizyki i radiobiologii
w radioterapii protonowej

2.1 Fizyka

2.1.1 Oddziaływania protonów z materią

Cząstki naładowane, takie jak elektrony, pozytony czy protony, przechodzące
przez ośrodek oddziałują, głównie elektromagnetycznie, z elektronami tego
ośrodka oraz w mniejszym stopniu z jądrami atomowymi materiału tarczo-
wego. Ciężkie cząstki naładowane, takie jak cząstki alfa czy protony, powo-
dują lokalnie większą gęstość jonizacji atomów ośrodka, co zostało pokazane
eksperymentalnie w 1903 roku przez Williama Henry’ego Bragga [45].

RYSUNEK 2.1: Schematyczna ilustracja mechanizmów oddziaływań
protonów: (a) strata energii w wyniku nieelastycznych oddziaływań
kulombowskich, (b) elastyczne rozpraszanie kulombowskie na ją-
drze, (c) usunięcie pierwotnego protonu i produkcja cząstek wtór-
nych poprzez nieelastyczne oddziaływanie jądrowe. Oznaczenia: p:

proton, e: elektron, n: neutron, γ: promieniowanie gamma [46].

Oddziaływanie przyspieszonych protonów z atomami ośrodka (schematycz-
nie przedstawione na Rysunku 2.1) można podzielić na trzy główne procesy
[47]:
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– oddziaływania kulombowskie z elektronami ośrodka. Protony tracą swo-
ją energię i zostają spowolnione głównie w wyniku oddziaływań elek-
tromagnetycznych z elektronami materiału ośrodka, powodując wzbu-
dzenie i jonizację atomów. Elektrony wtórne (zwane też δ-elektronami)
powodują dalszą jonizację atomów ośrodka, aż do całkowitego zatrzy-
mania tych elektronów. Przyspieszone protony odchylane są o niewielki
kąt, w przybliżeniu równy sin θ ≈ me

mp
, gdzie me i mp to masa spoczynko-

wa elektronu i protonu. W przypadku protonów o energiach w zakresie
terapeutycznym oddziaływanie to nie ma istotnego wpływu na rozmiar
wiązki.

– oddziaływania kulombowskie z jądrami ośrodka. W wyniku zderzeń
z jądrami atomów tarczy protony tracą swą energię i są odchylane od
swego pierwotnego toru. Kąt rozproszenia każdego pojedynczego pro-
tonu na jądrze ośrodka jest zaniedbywalnie mały, natomiast statystycz-
na suma wielu rozproszeń prowadzi do rozkładu Gaussa z odchyleniem,
które wyraża się wzorem [47], [48]:

σθ = Z · 14, 1MeV
pv

√
d

LR

[
1 +

1
9

log10

(
d

LR

)]
, (2.1)

gdzie d jest grubością absorbera, a LR jest średnią długością radiacyjną
materiału absorbera, rozumianą jako średnia grubość materiału, która
zmniejsza energię promieniowania o czynnik 1/e. p i v są odpowiednio
pędem i prędkością cząstki. Zjawisko to ma wpływ na rozmiar poprzecz-
ny wiązki protonowej.

– reakcje jądrowe z jądrami ośrodka - nieelastyczne oddziaływania z ją-
drem tarczy, w wyniku których może dojść do powstania nowego jądra
i cząstek wtórnych [49]. Prawdopodobieństwo zajścia reakcji jądrowych
rośnie z energią protonów i energii powyżej 200 MeV może sięgać nawet
25% [50].

Dla cząstek naładowanych o energiach E > (m2/2me)· c2 straty energii na jed-
nostkę drogi są określone formułą Bethego-Blocha [51]:

− dE
dx

= Kz2 Z
A

1
β2

[
1
2

ln
2mec2β2γ2Tmax

I2 − β2 − δ (βγ)

2

]
, (2.2)

gdzie: E – energia cząstki, K = 4πNAr2
emec [2], re = c2/4πe0mec2 – promień elek-

tronu, NA – liczba Avogadro, Tmax – maksymalna energia kinetyczna cząstki,
Z – liczba atomowa tarczy, z – liczba atomowa pocisku, A – liczba masowa tar-
czy, β = v/c – prędkość cząstki w jednostkach prędkości światła, ε0 – przeni-
kalność elektryczna próżni, I – średni potencjał jonizacyjny ośrodka, me – masa
elektronu, δ(βγ)/2 – czynnik korekcyjny uwzględniający ekranowanie ładun-
ku cząstki. Ze wzoru Bethego-Blocha wynika, że strata energii na jednostkę
drogi wzrasta ze spadkiem energii cząstki.

2.1.2 Wielkości opisujące wiązkę protonową

W niniejszej pracy stosowane są następujące wielkości fizyczne opisujące wiąz-
kę protonową:
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– fluencja - jest to liczba cząstek dN padających na kulę o polu przekroju dA
[52].

– zdolność hamowania (ang. stopping power) - jest to strata energii kinetycz-
nej cząstki naładowanej wyrażona wzorem S = dE

dx , gdzie dE to energia
zdeponowana wzdłuż nieskończenie małej drogi dx [53]. W radioterapii
protonowej najczęściej używana jednostka jest keV/µm.

– dawka - jest ilorazem dĒ przez dm, gdzie dĒ jest średnią energią prze-
kazaną przez promieniowanie jonizujące materii o masie dm: D = dĒ

dm ,
w jednostkach Gy = J/kg [54].

– liniowy przekaz energii (ang. linear energy transfer, LET) - jest to mia-
ra energii, którą przekazuje cząstka naładowana podczas przechodzenia
przez ośrodek na jednostkę drogi i wyraża się wzorem LET = dE

dx , w jed-
nostkach keV/µm, gdzie dE to energia przekazana, a dx to długość drogi.

– średnia droga swobodna cząstki (λ) - to średnia odległość, jaką pokonują
cząstki między dwoma kolejnymi oddziaływaniami [55]. Odległość mię-
dzy kolejnymi oddziaływaniami może być wyznaczona poprzez funkcję
sr = −λ ln r, gdzie r spełnia warunek: (1 > r > 0) [56].

2.1.3 Liniowy przekaz energii - definicje, wartości średnie

Przekaz energii do ośrodka może być wyrażony poprzez zdolność hamowa-
nia cząstki, S. Termin LET jest używany do wyrażenia średniej depozycji ener-
gii na jednostkę drogi przebytej przez cząstkę [54]. Jest to wielkość niestocha-
styczna opisująca średni przekaz energii z oddziaływań czysto elektronowych
(jonizacja lub wzbudzenie). LET, jako wartość różniczkowa, jest zdefiniowa-
ny w punkcie przestrzeni i jest równy elektronowej zdolności hamowania, Sel.
Jedną z podstawowych wielkości stosowanych w modelowaniu radiobiolo-
gicznym jest średni LET ważony dawką, zdefiniowany jako:

LETd(z) =

∫ ∞
0 Sel(E)D(E, z)dE∫ ∞

0 D(E, z)dE
, (2.3)

gdzie Sel(E) jest elektronową zdolnością hamowania pierwotnych cząstek nała-
dowanych o energii kinetycznej E, a D(E,z) jest dawką pochłoniętą pochodzą-
cą od pierwotnych cząstek naładowanych o energii kinetycznej E w miejscu
z [27].

W algorytmach numerycznych transportu promieniowania oblicza się LETd
w wokselu jako sumę energii zdeponowanej przez wszytskie cząstki dla wszyst-
kich zdarzeń, ważonych zdolnością hamowania tych cząstek [57]:

LETd =
∑zdarzenia dE(dE/dx) · 1/ρ

∑zdarzenia dE
, (2.4)

gdzie dE to energia zdeponowana w wokselu, dx to długość drogi w wokselu,
a ∑zdarzenia dE to suma wszystkich zdarzeń depozycji energii. Szczegóły doty-
czące uśrednień wartości LET zostały omówione w pracy Kalholm i in. [58].
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2.1.4 Charakterystyka wiązki

Ołówkowa wiązka (ang. pencil beam) protonowa, o rozkładzie dawki przedsta-
wionym na Rysunku 2.2, charakteryzuje się rozkładem głębokościowym (Ry-
sunek 2.2B) o lokalnym maksimum pod koniec drogi wiązki, oraz rozkładem
Gaussa profilu poprzecznego (Rysunek 2.2C), definiującym rozmiar poprzecz-
ny wiązki.

RYSUNEK 2.2: Dwuwymiarowy rozkład dawki (A), rozkład głęboko-
ściowy dawki (B) i profil poprzeczny dawki (C) dla monoenergetycz-
nej ołówkowej wiązki protonów o energii 219,3 MeV. Profil poprzecz-
ny odpowiada głębokości dla maksymalnej wartości dawki. Zaadap-

towano z [59].

2.1.4.1 Rozkład głębokościowy dawki

W rozkładzie głębokościowym dawki (ang. depth-dose distribution, DDD), na-
zywanym też krzywą Bragga, wyróżniamy obszar dawki wlotowej (plateau),
pik Bragga [45] i obszar spadku dystalnego (patrz Rysunek 2.3), czyli obszar
spadku dawki za pikiem Bragga.

RYSUNEK 2.3: Scałkowany profil podłużny monoenergetycznej wiąz-
ki ołówkowej [60].

W monoenergetycznej wiązce protonów przechodzącej przez ośrodek, proto-
ny będą stochastycznie ulegały zderzeniom, co prowadzi do rozrzutu zasięgu
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(ang. range straggling). Rozrzut ten, zależny od energii pierwotnych protonów
i ośrodka, determinuje szerokość piku Bragga. Oddziaływania jądrowe wpły-
wają głównie na dawkę w obszarze plateau. Spadek fluencji w obszarze plate-
au jest spowodowany usuwaniem protonów z wiązki na skutek oddziaływań
jądrowych, podczas gdy spadek fluencji w piku Bragga jest głównie spowo-
dowany zatrzymywaniem się pierwotnych protonów. Pik Bragga jest kombi-
nacją rosnącej straty energii przy malejącej energii protonów oraz stosunkowo
niewielkim rozpraszaniu wiązki protonowej, na skutek dużej masy protonu
względem elektronu. Warto zauważyć, że zjawisko piku Bragga nie występuje
dla wiązek elektronowych.

RYSUNEK 2.4: Schematyczne przedstawienie metody uzyskiwania
poszerzonego piku Bragga. Czerwone krzywe pokazują poszczegól-
ne rozkłady dawki dla wiązek protonowych o różnych energiach i
intensywnościach. Suma dawek od pojedynczych wiązek jest repre-
zentowana przez niebieską krzywą tworzącą poszerzony pik Bragga.
Zielona krzywa przedstawia przykładowy profil dawki od megawol-
towego promieniowania hamowania z liniowego akceleratora elek-

tronów [61].

Przy wykorzystaniu klinicznym monoenergetyczna wiązka protonowa nie za-
pewnia jednorodnej dawki w obszarze całej zmiany nowotworowej. Dlatego
wypracowano metody poszerzania obszaru jednorodnej dawki. Rysunek 2.4
przedstawia rozkład głębokościowy dawki dla wielu wiązek protonowych,
które po zsumowaniu będą tworzyć poszerzony pik Bragga (ang. spread-out
Bragg peak, SOBP). Dla porównania przedstawiono przykładowy głębokościo-
wy profil dawki od megawoltowego promieniowania hamowania z liniowe-
go akceleratora elektronów. Głębokość obszaru jednorodnej dawki nazywamy
modulacją SOBP.

2.1.4.2 Zasięg wiązki

Jak wcześniej wspomniano, protony tracą całą swoją energię wewnątrz mate-
riału ośrodka, a długość drogi protonów jest określany jako zasięg wiązki pro-
tonowej. Średni zasięg wiązki protonowej w ośrodku można obliczyć przez
scałkowanie strat energii protonów o energii początkowej Ein, aż do momen-
tu, kiedy energia protonów w wiązce spadnie do wartości bliskich zeru (Efinal)
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zgodnie ze wzorem (na podstawie raportu ICRU 49 [62]):

R(Ein) =
∫ f inal

in

(
dE
ρdx

)−1

dE =
∫ f inal

in

dE
S/ρ

. (2.5)

Powyższy wzór określany jest jako przybliżenie ciągłego spowalniania (ang.
continuous slowing down approximation, CSDA) i zakłada, że transfer energii
spowalnianej cząstki naładowanej wynika jedynie ze zderzeń z elektronami
ośrodka [52].

RYSUNEK 2.5: Masowa zdolność hamowania (S) w funkcji energii
cząstki (E) dla protonów w wodzie. Zasięg cząstek (R) obliczony zo-
stał na podstawie wykreślonych wartości S i przy założeniu przybli-

żenia CSDA [46].

Zasięg protonów w wodzie w funkcji energii został przedstawiony na Rysun-
ku 2.5. Obliczona z powyższego przybliżenia droga protonów nie uwzględnia
stochastycznych fluktuacji zasięgu oraz wielokrotnych rozproszeń kulombow-
skich (ang. multiple coulomb scattering, MCS). Mimo tego w zakresach energii
protonów przedstawionych na Rysunku 2.5, które są wykorzystywane w ce-
lach terapeutycznych, wartości uzyskiwane z CSDA są uznane jako wystar-
czające przybliżenie rzeczywistego zasięgu protonów [7].

Pomiar fluencji cząstek można wykorzystać do wyznaczenia zasięgu proto-
nów jako głębokości, na której fluencja protonów zmniejszy się o połowę [63]
(patrz Rysunek 2.6). Dla monoenergetycznej wiązki protonów w wodzie, głę-
bokość na której fluencja spada do połowy odpowiada w przybliżeniu głębo-
kości wyznaczonej przez 80% dawki na spadku dystalnym, czyli R = R80% =
z(D80%).



12 Rozdział 2. Podstawy fizyki i radiobiologii w radioterapii protonowej

RYSUNEK 2.6: Dawka w funkcji głębokości dla wiązki protonów 160
MeV (prawa oś, linia przerywana). Fluencja protonów w funkcji głę-
bokości, pokazująca spadek w obszarze piku Bragga wynikający z
oddziaływań jądrowych (lewa oś, linia kropkowana - całkowita licz-
ba protonów, linia ciągła - protony pierwotne). Dolny rysunek przed-
stawia dwuwymiarowy profil głębokościowy dawki, ilustrując po-

szerzenie wiązki z powodu MCS [47].

2.1.4.3 Biologicznie efektywny zasięg wiązki

W praktyce klinicznej zasięg wiązki definiuje się dla rozkładu dawki ważo-
nej względną skutecznością biologiczną protonów (szczegóły opisano w pod-
rozdziale 2.3.5.2 Efekty zmiennego RBE). Biologicznie efektywny zasięg wiązki
zwykle określa się w miejscu wyznaczonym przez 90% dawki (R90%) w obsza-
rze spadku dystalnego [47].

2.1.4.4 Przekrój poprzeczny wiązki

Rozmiar poprzeczny wiązki ołówkowej kwantyfikuje się jej szerokością po-
łówkową (ang. full width at half maximum, FWHM) (patrz Rysunek 2.7) lub od-
chyleniem standardowym krzywej Gaussa dopasowanej do zmierzonego po-
przecznego profilu wiązki (σ).

Wiązka protonowa może zostać uformowana w kierunku poprzecznym po-
przez rozproszenie jej na innym materiale, takim jak folia rozpraszająca lub
modulator zasięgu, a następnie dopasowana do kształtu nowotworu przez
kolimator. Wpływ lokalizacji elementów rozpraszających na kształt profilu po-
przecznego wiązki przedstawiono na Rysunku 2.8.
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RYSUNEK 2.7: Scałkowany profil poprzeczny monoenergetycznej
wiązki ołówkowej. Zaadaptowano z [60].

RYSUNEK 2.8: Ewolucja profilu poprzecznego wiązki dla dyskrymi-
natora zasięgu (ang. range shifter, RS), umieszczonego blisko kolima-
tora (linie czarne) lub daleko wewnątrz głowicy terapeutycznej (ang.

nozzle) (linie czerwone) [64].

Propagację wiązki protonowej można scharakteryzować przy pomocy emitan-
cji wiązki [65] lub definiując wirtualne źródło punktowe [66]. Emitancja wiąz-
ki jest miarą średniego rozrzutu współrzędnych cząstki w przestrzeni i pędzie.
Zakłada się, że emitancja jest stała w zakresie rozchodzenia się wiązki w po-
wietrzu. W selektorze energii emitancja wiązki ulega zmianie na skutek ogra-
niczania wiązki przez przesłony.
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RYSUNEK 2.9: Schematyczne przedstawienie różnych modeli pro-
pagacji wiązki: (A) wiązka równoległa, (B) wiązka kształtowana
przez soczewkę magnetyczną (emitancja wiązki), (C) wirtualne źró-

dło punktowe. Zaadaptowano z [67].

Poglądowe schematy modeli propagacji wiązki przedstawiono na Rysunku
2.9. Bazując na pomiarach wykonanych podczas uruchamiania stanowisk gan-
try w CCB, wybrano modelowanie oparte o parametry emitancji wiązki. Do
scharakteryzowania poprzecznej propagacji wiązki wykorzystano sześć para-
metrów modelu emitancji, trzy w kierunku X (εx, αx, βx) i trzy w kierunku
Y (εy, αy, βy). Poprzeczny rozmiar wiązki σx/y w funkcji głębokości z można
wyliczyć według następującego wzoru [65]:

σ2
x/y(z) = ϵx/y ·

(
βx/y − 2 · αx/y · z +

1 + α2
x/y

βx/y
· z2

)
, (2.6)

gdzie: εx/y - emitancja, αx/y - parametr związany z ogniskowaniem/rozpra-
szaniem wiązki, βx/y - parametr charakteryzujący długość, na której wiązka
zmienia swój poprzeczny kształt.

2.1.5 Cyklotron i systemy formowania wiązki

Parametry wiązki protonowej oraz elementy pasywne systemu formowania
wiązki, odpowiedzialne za uzyskanie odpowiedniego rozkładu dawki, są do-
stosowane do planu leczenia każdego pacjenta. Pozwala to na uzyskanie wy-
maganej precyzji napromieniania nowotworu.

W chwili obecnej na świecie działa ponad 90 ośrodków radioterapii protono-
wej (dane z Particle Therapy Co-Operative Group (PTCOG) [69]). Najczęściej sto-
sowanymi obecnie akceleratorami są cyklotrony izochroniczne o maksymalnej
energii wiązki do 250 MeV. Energia ta pozwala na napromienienie zmian no-
wotworowych w pacjencie na głębokościach przekraczających 30 cm. W Polsce
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RYSUNEK 2.10: Cyklotron systemu Proteus 235 w CCB [68].

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

RYSUNEK 2.11: Schemat wyprowadzenia wiązki w CCB.

System radioterapii Proteus 235 składa się kilku podstawowych elementów:
akceleratora cząstek, selektora energii, linii wiązki oraz systemu formowania
i dostarczania wiązki do pomieszczeń radioterapii lub hali eksperymentalnej.
Akcelerator C 230, który jest częścią systemu Proteus 235, jest wyposażony
w wewnętrzne źródło jonów typu PIG (ang. Penning Ion Gauge) do jonizacji
atomów wodoru oraz ich iniekcji w płaszczyznę akceleracji. Protony są rozpę-
dzane w akceleratorze do maksymalnej energii 230 MeV, po czym trafiają do
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selektora energii. Na układ selektora energii składa się degrader, do zmniejsza-
nia energii protonów, układ do pomiaru profilu wiązki i element odcinający
wiązkę [70]. Zastosowanie degradera energii powoduje rozmycie energetycz-
ne wiązki, co jest następnie częściowo zmniejszane przez układ magnetycz-
ny i przesłony selektora energii. Selektor energii umożliwia obniżenie energii
wiązki o 10 MeV w czasie krótszym niż 1 sekunda. Energia wiązki protonów w
selektorze może zostać obniżona najwyżej do 70 MeV. Po opuszczeniu selekto-
ra energii protony trafią do linii wiązki, którą docierają do jednego z czterech
pomieszczeń przedstawionych na Rysunku 2.11. Hala eksperymentalna oraz
stanowisko terapii oka to stanowiska z nieruchomą linią wiązki (ang. fixed
beam), natomiast dwa pozostałe stanowiska terapeutyczne są wyposażone w
obrotowe stanowiska gantry. Gantry składa się z obrotowej kratownicy, prze-
noszącej układ magnesów kierujących wiązkę w stronę pacjenta w zakresie
kątów od 0 do 360 stopni. Ruchomy stół terapeutyczny pozwala na ustawienie
pacjenta z dokładnością 1 mm względem ramienia podającego wiązkę.

RYSUNEK 2.12: Schematyczne przedstawienie trzech różnych modal-
ności dostarczenia wiązki. Zaadaptowano z [71].

Formowanie wiązki dostarczanej do pacjenta może odbywać się na trzy sposo-
by: techniką pasywną (rozpraszanie pasywne) (ang. passive scattering), techni-
ką aktywną (wiązka skanująca) (ang. spot scanning) oraz techniką jednorodne-
go skanowania (ang. uniform scanning, US). Powyższe techniki przedstawiono
schematycznie na Rysunku 2.12.
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Technika pasywna polega na kształtowaniu rozkładu dawki przez zastosowa-
nie dedykowanych elementów pasywnych na torze wiązki, tj. folie rozprasza-
jące, kolimator, kompensator oraz ruchomy modulator zasięgu. Wadą tej tech-
niki jest generowanie większej liczby cząstek wtórnych oraz powiększenie ob-
szaru wysokiej dawki przed obszarem napromienianym.

Technika aktywna polega na skierowaniu wiązki ołówkowej o zadanej energii
bezpośrednio do pacjenta. Sterowanie wiązką w kierunku poprzecznym od-
bywa się przez układ magnesów umieszczonych w linii wiązki, natomiast za-
sięg wiązki jest determinowany energią, ustaloną w układzie 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 wiązki techniką aktywną, objętość leczona jest podzielona
na warstwy osiągane przez protony o określonej energii wiązki. Ołówkowa
wiązka protonów o danej fluencji przecina płaszczyznę prostopadłą do niej
tworząc obszar tzw. plamki (ang. spots). Zwykle plamka wiązki protonowej
ma w przybliżeniu kształt elipsoidy, którą charakteryzuje się dwuwymiaro-
wym rozkładem Gaussa [72]. Możliwa asymetria wiązki wymusza określenie
jej rozmiarów w płaszczyźnie X-Y wartościami odchylenia standardowego (σx
oraz σy) lub szerokościami połówkowymi (FWHMx i FWHMy) [73]. Ponadto
rozmiar plamki zmienia się wraz z energią wiązki, co pokazano na Rysunku
2.13.

RYSUNEK 2.13: Dwuwymiarowe rozkłady dawki plamek w izocen-
trum w powietrzu przy trzech energiach: 140, 180 i 226,7 MeV. Skala

kolorystyczna przedstawia dawkę względną [74].

W skanowaniu aktywnym, plamki o indywidualnie dobranej intensywności
są sekwencyjnie dostarczane do całego przekroju poprzecznego objętości na-
promienianej. Wynikowe pole promieniowania jest sumą wszystkich pojedyn-
czych plamek dostarczonych w danym polu terapeutycznym. Dodatkowym
elementem pasywnym w tym systemie może być dyskryminator zasięgu (RS),
który jest używany, gdy konieczne jest użycie energii niższej niż minimalna
energia wychodząca z selektora energii (dla CCB energia < 70 MeV).

Trzecią dostępną metodą jest skanowanie jednorodne (US). Pod wieloma wzglę-
dami US można opisać jako hybrydę pasywnego rozpraszania i aktywnego
skanowania. W US protony o ustalonej energii są dostarczane w taki sposób,
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aby doprowadzić do jednorodnego rozkładu dawki w płaszczyźnie prosto-
padłej do osi wiązki. W przeciwieństwie do aktywnego skanowania, rozmiar
poprzeczny pola jest determinowany elementami pasywnymi. Po dostarcze-
niu jednej warstwy plamek o danej energii następuje redukcja energii wiązki
i dostarczenie następnej warstwy. Rozproszona szeroka wiązka ołówkowa jest
magnetycznie kierowana przez całe pole promieniowania, dzięki czemu uzy-
skuje się duże jednorodne pole. Podobnie jak w przypadku podwójnego roz-
praszania, wymagane jest stosowanie kolimatorów dedykowanych do danego
pola.

2.2 Fizyka medyczna w radioterapii protonowej

Radioterapia protonowa wykorzystuje wiązki protonów o energii od około 60
MeV do 250 MeV. Niskoenergetyczne protony są stosowane w radioterapii no-
wotworów gałki ocznej i nowotworów zlokalizowanych na powierzchni cia-
ła. W leczeniu zmian na głębokości od kilku do kilkudziesięciu centymetrów
stosuje się wiązki o energiach powyżej 100 MeV. Obecnie na świecie najczę-
ściej napromieniane są nowotwory zlokalizowane w mózgu, podstawie czasz-
ki, prostacie i nowotwory wieku dziecięcego [75]. Radioterapia protonowa
umożliwia leczenie guzów nowotworowych o wielkości najczęściej od kilku
do kilkuset centymetrów sześciennych, choć znane są napromieniania znacz-
nie większych guzów. Jest to zazwyczaj korzystne rozwiązanie dla pacjentów,
u których nowotwór znajduje się blisko narządów krytycznych takich jak pień
mózgu, skrzyżowanie nerwów wzrokowych, serce, czy odbytnica.

RYSUNEK 2.14: Rozkład głębokościowy dawki wiązki fotonów, pro-
tonów i elektronów oraz poszerzonego piku Bragga (SOBP). Zaadap-

towano z [76].

Zalety radioterapii protonowej można argumentować porównując rozkłady
głębokościowe dawek na Rysunku 2.14 oraz przykładowe plany przygotowa-
ne dla wiązek fotonowych oraz protonowych (Rysunek 2.15).
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RYSUNEK 2.15: Porównanie planów napromieniania osi mózgowo-
rdzeniowej: przekroje osiowe i strzałkowe z (a i b) planu fotonowego
IMRT oraz (c i d) planu protonowego. Dawka przepisana wynosiła

23,4 Gy(RBE) [77].

2.2.1 Planowanie leczenia

2.2.1.1 Parametry stosowane w planowaniu leczenia

Planowanie leczenia rozpoczyna się od konturowania przez lekarza radiotera-
peutę struktur na zdjęciach z CT, MRI lub PET (lub fuzji tych obrazów), które
później są podstawą do przygotowania planu leczenia.

RYSUNEK 2.16: Schematyczne przedstawienie objętości napromienia-
nych [78].

Głównymi strukturami do napromieniania, opisanymi w raporcie ICRU 78
[78] (patrz schemat na Rysunku 2.16), są:
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– makroskopowa objętość guza (ang. gross tumor volume, GTV) - jest to ob-
szar guza widoczny lub wyczuwalny w badaniu palpacyjnym o dobrze
określonych granicach i lokalizacji. Może składać się z guza pierwotnego
i węzłów chłonnych lub innych przerzutów guza pierwotnego. W GTV
gęstość komórek nowotworowych jest zawsze wysoka (≥ 106 mm−3 ).
Dlatego też w przypadku radioterapii radykalnej należy dostarczyć daw-
kę przepisaną do całego GTV. W przypadku resekcji guza nie jest definio-
wany obszar GTV.

– kliniczna objętość tarczowa (ang. clinical target volume, CTV) - jest to struk-
tura kliniczna, obszar obejmujący GTV oraz mikroskopowe zmiany sub-
kliniczne wokół guza, których obecność jest określona na pewnym pozio-
mie prawdopodobieństwa. Wyznaczenie CTV jest oparte na dostępnych
danych dotyczących prawdopodobieństwa wystąpienia komórek złośli-
wych poza GTV oraz na ocenie lekarza radioterapeuty. Wyznaczenie CTV
powinno być również oparte na znajomości dróg naciekania nowotworu
w przestrzeni trójwymiarowej.

– wewnętrzna objętość tarczowa (ang. internal target volume, ITV) - jest to
objętość, która zawiera CTV plus margines uwzględniający niepewności
położenia struktur wewnątrz pacjenta (np. ruchy fizjologiczne i zmiany
w rozmiarze, kształcie i położeniu CTV w obrębie pacjenta). Wyznaczenie
tej struktury nie jest obowiązkowe w planownowaniu leczenia.

– planowana objętość tarczowa (ang. planning target volume, PTV) - jest to
koncept geometryczny obszaru, na który składa się CTV powiększony
o margines wynikający z wewnętrznych ruchów narządów pacjenta, nie-
pewności pozycji pacjenta na stole terapeutycznym oraz niepewności za-
sięgu wiązki. PTV powstaje przez dodanie marginesu do CTV, uwzględ-
niając kierunki wiązek podczas planowania leczenia w celu napromie-
nienia obszaru CTV. Wyznaczenie objętości PTV jest konieczne podczas
planowania leczenia.

Innymi istotnymi strukturami w planowaniu są narządy krytyczne. Są to pra-
widłowe tkanki i narządy, których wrażliwość na promieniowanie może zna-
cząco wpłynąć na planowanie leczenia i/lub dawkę przepisaną. Są to struk-
tury, które muszą być wyznaczone do planowania leczenia, i dla których są
określane dawki tolerancji. Przekroczenie dawek tolerancji podczas leczenia
może prowadzić do powstawania komplikacji po lub w trakcie terapii. Obec-
nie stosowane są 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 ładunku elektrycznego, generowanego w komo-
rze przez przechodzącą przez nią wiązkę. Jednostki monitorowe zmierzone
w trakcie napromieniania są później przeliczane na dawkę zgodnie z kalibra-
cją komory monitorowej i porównywane z dawką przepisaną.
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Obecnie w systemach do planowania leczenia w radioterapii protonowej sto-
suje się zasadniczo dwie techniki: radioterapię protonową z jednorodną daw-
ką w pojedynczym polu (ang. single field uniform dose, SFUD) oraz radioterapię
protonową o modulowanej intensywności (ang. intensity modulated proton the-
rapy, IMPT).

SFUD polega na połączeniu indywidualnie zoptymalizowanych pól, z których
każde dostarcza jednorodną dawkę do objętości PTV. Napromienianie to może
być realizowane przez technikę rozpraszania protonów (ang. double scattering)
i formowania rozszerzonego piku Bragga [81].

IMPT polega na jednoczesnej optymalizacji wszystkich pól promieniowania
(z lub bez dodatkowych ograniczeń dawki dla sąsiadujących struktur kry-
tycznych), które prowadzi do jednorodnej dawki w obszarze leczonym i mi-
nimalizacji dawki na narządy krytyczne. IMPT jest odpowiednikiem techni-
ki IMRT (ang. intensity modulated radiation therapy, IMRT), gdzie zmienia się
kształt napromienianego pola, a napromieniana objętość ma niejednorodny
rozkład dawki w poszczególnych polach.

W radioterapii protonowej wiązką skanującą optymalizowanych techniką
IMPT, napromienianie jest przeprowadzane przy użyciu tysięcy pojedynczych
wiązek ołówkowych, które są dostarczane tak, aby objętość leczona otrzyma-
ła jednolitą dawkę. Plany IMPT są przygotowywane przy użyciu technik od-
wrotnej optymalizacji (ang. reverse planning). Systemy skanowania wiązką
ołówkową nie są zatem w stanie zapewnić jednorodnych objętościowo pól
referencyjnych bez zastosowania odwrotnej optymalizacji, co komplikuje cha-
rakterystykę wyjściową Gy/MU dla pola promieniowania, nawet jeśli pożąda-
ny rozkład dawki jest jednorodny. Z tego powodu często waliduje bezwzględ-
ne i względne rozkłady dawki z pomiaru z planami leczenia z systemu plano-
wania leczenia [82].

IMPT można łączyć jednoczesnym napromienianiem dawką dodatkową (ang.
simultaneous integrated boost, SIB) wybranego obszaru w objętości tarczowej.
Technika ta pozwala na jednoczesne dostarczanie wymaganych poziomów
dawki do różnych objętości leczonych w ramach jednej frakcji napromienia-
nia [83].

Do przedstawienia informacji o trójwymiarowym rozkładzie dawki oraz oce-
ny rozkładu dawki w poszczególnych strukturach pacjenta, używa się histo-
gramów dawka-objętość. Na osi odciętych takiego histogramu znajduje się
dawka, wyrażona w procentach lub wartościach absolutnych, a na osi rzęd-
nych wartości względne objętości wybranej struktury [84].

Wykresy DVH (patrz przykładowy Rysunek 2.17) przekazują informację, czy
w narządach krytycznych nie została przekroczona dawka maksymalna (Dmax)
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RYSUNEK 2.17: Przykład histogramu dawka-objętość dla struktur
tarczowych (PTV) oraz organów krytycznych dla różnych technik na-

promieniania i liczby wiązek (3B - 3 wiązki, 5B - 5 wiązek) [85].

lub dawka bliska maksymalnej np. dawka otrzymana w 2% objętości struktu-
ry napromienianej (D2% lub D02). DVH używane są również przy porówny-
waniu planów wykonywanych różnymi technikami lub rodzajami promienio-
wania. Podobnie można analizować rozkłady LET tworząc histogramy LET-
objętość (ang. LET-volume histogram, LVH).

2.2.1.2 Etapy planowania leczenia

Planowanie leczenia składa się z kilku następujących po sobie etapów, od ob-
razowania do akceptacji planu przez lekarza prowadzącego.

Obrazowanie Planowanie leczenia dla wybranego pacjenta rozpoczyna się
od obrazowania. Najczęściej zdjęcia wykonuje się za pomocą tomografu kom-
puterowego, pozytonowej tomografii emisyjnej i rezonansu magnetycznego
w celu określenia miejsca i wielkości zmiany nowotworowej. Obrazowanie
wykonuje się również w trakcie trwania terapii, ponieważ w czasie leczenia
pacjent może zmienić wagę lub może zmienić się rozmiar guza, co będzie skut-
kować zmianą zasięgu wiązki w pacjencie.

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

Planowanie ułożenia wiązek W planowaniu ułożenia wiązek protonowych
dąży się do uzyskania maksymalnie konformalnego rozkładu dawki w ob-
szarze leczonym oraz unika się umiejscowienia obszarów dystalnych wiązek
w pobliżu narządów krytycznych.
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Dozymetria i kontrola jakości Pomiary dozymetryczne służą głównie do
sprawdzenia parametrów urządzenia produkującego wiązkę promieniowania
jonizującego oraz do weryfikacji przygotowanego planu leczenia. W przypad-
ku radioterapii protonowej szczególnie ważna jest kontrola zasięgu wiązki.
Plany do weryfikacji dozymetrycznej są tworzone poprzez przeliczenie pla-
nów z obrazów CT na plany w fantomie wodnym, na którym wykonuje się
pomiary.

Indeks gamma Do oceny zgodności planu z TPS ze zmierzonym planem
używa się analizy indeksu gamma (ang. gamma index, GI). Metoda tej wery-
fikacji planu oparta jest na dwóch kryteriach: maksymalnej dopuszczalnej róż-
nicy dawek (ang. dose difference, DD lub ∆D) i maksymalnej odległości, w której
może zostać spełnione kryterium zgodności dawki (ang. distance to agreement,
DTA) [42]. Geometryczne przedstawienie kryteriów ∆D i DTA zostało poka-

RYSUNEK 2.18: Uproszczona koncepcja analizy indeksu gamma dla
rozkładu dawki 2D. x, y, D są wymiarami przestrzennymi i dawką.
Dmax (lub ∆D) to maksymalna dopuszczalna różnica dawek. Kryte-
rium DTA jest wyznaczone przez promień czerwonego poziomego

okręgu (sfery dla rozkładu 3D) [86].

zane na Rysunku 2.18. W tej metodzie każdemu elementowi siatki odniesie-
nia przyporządkowuje się element siatki rzeczywistej o identycznych współ-
rzędnych przestrzennych. Dawka zmierzona w tym punkcie oraz w punktach
z najbliższego otoczenia porównywana jest do wartości oczekiwanej zgodnie
ze wzorem:

γ(r⃗c, r⃗m) =

√
|r⃗c, r⃗m|2
DTA2 +

|D(r⃗m)− D(r⃗c)|2
∆D2 , (2.7)

gdzie |r⃗c, r⃗m| - odległość pomiędzy analizowanymi punktami, |D(r⃗m)− D(r⃗c)|
- bezwzględna różnica dawek, DTA, ∆D - współczynniki skalowania, oparte
o wybrane kryteria zgodności. Po przeanalizowaniu wszystkich elementów
siatki każdemu elementowi siatki odniesienia (r⃗m) przyporządkowywana jest
wartość minimalna ze zbioru γ(r⃗c, r⃗m), czyli γ(r⃗m) = min{γ(r⃗c, r⃗m)} dla każ-
dego rc [87]. Stosunek liczby elementów siatki spełniających warunek γ(r⃗m) ≤
1 oraz frakcję elementów siatki spełniających kryteria zgodności, (tzw. passing
rate) jest stosowany jako ostateczne kryterium akceptacji planu.
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Akceptacja planu leczenia Po weryfikacji dozymetrycznej, jeśli plan spełnił
kryteria akceptacji na podstawie przeprowadzonej analizy indeksu gamma le-
karz prowadzący akceptuje plan do napromieniania.

Symulacje Monte Carlo Coraz więcej systemów do planowania leczenia po-
siada możliwość wykonania symulacji Monte Carlo dla dodatkowej weryfika-
cji planu. Symulacje te są coraz powszechniej stosowane w planowaniu lecze-
nia, gdyż pozwalają na weryfikację przybliżonych algorytmów systemów pla-
nowania leczenia. W obliczeniach MC konieczne jest osiągnięcie odpowiedniej
statystyki, aby zapewnić wymaganą niepewność obliczeń, najczęściej na po-
ziomie 1 - 3% [88], [89]. Poza rozkładem dawki w planowaniu dla radioterapii
protonowej coraz częściej analizuje się w podobny sposób rozkłady LETd [39].

2.2.2 Niepewności dawki i zasięgu

Rozkład DRBE uzyskany w planie leczenia jest obarczony niepewnościami po-
chodzącymi z różnych źródeł. Niepewności te są inherentnie powiązane z nie-
pewnościami zasięgu biologicznego wiązki protonowej.

2.2.2.1 Źródła niepewności

Niepewności wartości dawki i skorelowane z nią niepewności zasięgu moż-
na podzielić na dwie grupy: fizyczne oraz biologiczne. Do źródeł fizycznych
możemy zaliczyć:

– niepewność parametrów modelu wiązki zaimplementowanego do TPS,
takich jak energia/zasięg, rozmiar wiązki/ewolucja rozmiaru wiązki,

– kalibrację skanera CT, czyli konwersję jednostek Hounsfielda (ang. Ho-
unsfield units, HU) na względną (do zdolności hamowania w wodzie)
zdolność hamowania protonów (ang. relative proton stopping power, RPSP),

– kalibracja monitora dawki,

– wzorcowanie przyrządów dozymetrycznych,

– niepewność ułożenia pacjenta,

– zmiany anatomiczne pacjenta,

– dokładność algorytmu obliczania dawki w systemie planowania leczenia,

natomiast do źródeł biologicznych można zaliczyć:

– wybór modelu radiobiologicznego,

– określenie promieniowrażliwości komórek (współczynniki α i β, w przy-
padku stosowania modelu liniowo-kwadratowego),

– indywidualna odpowiedź organizmu pacjenta na zastosowane leczenie.
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TABELA 2.1: Niepewności zasięgu protonów bez oraz z wykorzysta-
niem obliczeń Monte Carlo. Podane wartości odnoszą się do 1,5 od-
chylenia standardowego (85% poziomu ufności). Skrajne przypadki,
takie jak przy napromienianiu nowotworów płuc, mogą wykazywać

większą niepewność [7].

Źródło niepewności zasięgu u pacjenta
Niepewność

zasięgu bez MC
Niepewność

zasięgu z MC
Niezależne od obliczeń dawki:
Niepewność pomiaru w wodzie
do uruchomienia

± 0,3 mm ± 0,3 mm

Konstrukcja kompensatora ± 0,2 mm ± 0,2 mm
Odtwarzalność wiązki ± 0,2 mm ± 0,2 mm
Ułożenie pacjenta ± 0,7 mm ± 0,7 mm
Obliczanie dawki:
Biologia (zawsze dodatnia) ^ + ∼0,8% g + ∼0,8% g

Obrazowanie i kalibracja CT ± 0,5% b ± 0,5% b

Konwersja obrazu CT na tkanki
(z wyłączeniem wartości I)

± 0,5% a ± 0,2% d

Rozmiar siatki CT ± 0,3% ± 0,3%
Średnia energia wzbudzenia
(wartości I) w tkankach

± 1,5% c ± 1,5% c

Degradacja zasięgu; złożone
niejednorodności

−0,7% e ± 0,1%

Degradacja zasięgu; lokalne
niejednorodności lateralne *

± 2,5% f ± 0,1%

Razem (bez *, ^)
2,7% +
1,2 mm

2,4% +
1,2 mm

Razem (bez ^)
4,6% +
1,2 mm

2,4% +
1,2 mm

Oznaczenia: aChvetsov i Paige [90], bSchaffner i Pedroni [91] i Matsufuji i in. [92], cEspana and
Paganetti [93], dICRU [62], Bichsel i Hiraoka [94] i Kumazaki i in. [95], eSawakuchi i in. [96],
Bednarz i in.[97] i Urie i in. [98], fBednarz i in. [97], gEspana i Paganetti [99].

Źródła niepewności zasięgu w radioterapii protonowej zostały szczegółowo
opisane w publikacji Paganetti i in. [7]. Z danych przedstawionych w Tabeli 2.1
wynika, że zaletą stosowania metod MC w planowaniu dla radioterapii proto-
nowej jest zmniejszenie niepewności degradacji zasięgu dla lokalnych, małych
niejednorodności, które nie są poprawnie uwzględnione 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 doniesień o niepewnościach
fizycznych w planowaniu i prowadzeniu radioterapii z wykorzystaniem wią-
zek lekkich jonów. Przedstawiono tam ocenę niepewności dopasowania po-
przecznego profilu dawki (2σ) dla hipotetycznego systemu dostarczania wiąz-
ki z wykorzystaniem elementów pasywnych. Niepewność dopasowania po-
przecznego profilu wiązki jest definiowana jako kombinacja wszystkich czyn-
ników, które mogą powodować poprzeczną niewspółosiowość dostarczonej
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wiązki względem zamierzonego celu. Przykłady podano dla guzów w okoli-
cy głowy i szyi. Zakładano, że pozycja uzyskana podczas weryfikacji ułoże-
nia pacjenta (ustawienie setup) i pozycja podczas leczenia są identyczne. Nie-
pewność całkowita została obliczona przez dodanie w kwadracie wszystkich
niepewności typu A (tj. pozycja i ruchy pacjenta, pozycja wiązki, kąt gantry)
i B (tj. dokładność rekonstrukcji obrazu CT, konturowanie znaczników i struk-
tur, model wiązki). Otrzymano średnią niepewność na poziomie 2,3 mm dla
tego typu lokalizacji. Analiza została uzupełniona o dane z Moyers i Vatnit-
sky [101]. Dodatkowo, w powyższym raporcie podano szacowane niepewno-
ści penetracji wiązki wynikające z charakterystyki fizycznej pacjenta i urzą-
dzeń do pozycjonowania. Wartości te wynosiły średnio ± 5,3% oraz ± 4,3%,
odpowiednio bez oraz z redukcją skutków niepewności.

2.2.2.2 Metody redukcji niepewności zasięgu

W radioterapii protonowej stosuje się szereg strategii redukcji niepewności,
mających największy wpływ na efekt terapeutyczny. Obejmują one czynniki
występujące zarówno w technikach fotonowych, jak i te mające szczególne
znaczenie w radioterapii protonowej. Do tych ostatnich zaliczyć należy nie-
pewność zasięgu wiązki oraz niepewność przeliczenia HU na względną zdol-
ność hamowania protonów.

Tabela 2.2 (na podstawie Yeung i Palta [102]) zawiera przegląd źródeł niepew-
ności, ich wielkość oraz metody redukcji ich wpływu na realizację planu lecze-
nia.



2.2. Fizyka medyczna w radioterapii protonowej 27

TABELA 2.2: Źródła niepewności oraz strategie jej redukcji.

Źródło niepewności Niepewności
Strategia redukcji

niepewności
Niepewność
po redukcji

Niepewność zasięgu
(pierwotny pik Bragga)

± 1-3 mm Brak ± 1-3 mm

Niepewność zasięgu
(poszerzony pik Bragga)

± 0,6-1 mm Brak ± 0,6-1mm

Odtwarzalność zasięgu ± 1 mm Kontrola jakości ± 0,5 mm

Kompensator ± 1 mm
Kontrola jakości i materiału

kompensatora
± 0,5 mm

Akcesoria (blat stołu,
przyrządy do

unieruchamiania, itp.)
± 1 mm

Kontrola jakości wszystkich
akcesoriów

± 0,5 mm

CT
± 3,5%
zasięgu

Protokoły obrazowania
specyficzne dla danego miejsca

± 1-2% zasięgu

Ustawienie pacjenta ± 1,5 mm
Precyzyjna ocena ułożenia

pacjenta
± 1 mm

Ruch pacjenta podczas
podania frakcji

Zmienne
Precyzyjna ocena ułożenia

pacjenta
± 1 mm

Pozycja kompensatora
względem pacjenta

Zmienne
Precyzyjna ocena ułożenia

pacjenta
± 1 mm

Niepewność zasięgu
(rozproszenie) wynikająca ze
złożonych niejednorodności

± 1 mm
Precyzyjna ocena ułożenia

pacjenta
± 0,5 mm

Artefakty CT Zmienne
Precyzyjna ocena ułożenia

pacjenta
± 1,0 mm

Obliczanie zasięgu
w wodzie w TPS

Zmienne
Precyzyjna ocena ułożenia
pacjenta i analiza obrazów

± 0,5 mm

Obliczanie zasięgu w
tkance o znanym składzie

i gęstości w TPS
± 0,5 mm Brak ± 0,5 mm

Rejestracja obrazów
wielomodalnych

± 1 mm
Lepsze algorytmy
obliczania dawek

± 0,5 mm

Realizacja leczenia
(niepewność pokrycia PTV)

± 1-3 mm
Protokoły rejestracji obrazu

specyficzne dla danego miejsca
± 1-2 mm

Realizacja leczenia
(niepewność dozymetryczna)

± 1-3 mm
Precyzyjny wybór techniki
realizacji specyficznej dla

danego miejsca
± 1 mm

Realizacja leczenia
(niepewność dozymetryczna)

± 1-3% Kontrola jakości ± 1%

Z powodu braku możliwości uniknięcia niepewności w planowaniu leczenia
stosuje się metody zmniejszające ryzyko niedopromienienia objętości leczo-
nej. Jedną z takich metod jest dodawanie marginesów do struktur przygoto-
wanych przez lekarza (GTV, CTV) tworząc objętość do napromieniania (PTV,
ITV). Zwiększa to prawdopodobieństwo, że objętość leczona zostanie całko-
wicie pokryta obszarem dawki przepisanej. Wpływ zastosowania marginesów
na względną objętość pokrytą wysoką dawką, dla struktur o różnej wielkości,
przedstawiono na Rysunku 2.19.
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RYSUNEK 2.19: Wpływ rozmiarów marginesow na pokrycie dawką
maksymalną objętości leczonej, w zależności od wielkości obszaru
napromienianego. Przedstawione zależności są wynikiem symulacji
MC dla różnych kombinacji promienia IPL (3, 5 i 7 mm) i marginesu
bezpieczeństwa (0, 2 i 5 mm). Wykresy są przedstawione jako histo-
gram dawka-objętość dla różnych wielkości zmiany śródsterczowej

(ang. intraprostatic lesions, IPL). Zaadoptowane z pracy [103].

2.2.2.3 Odporność planu leczenia

Zachowanie wymaganego prawdopodobieństwa kontroli miejscowej guza (ang.
tumor control probability, TCP) przy akceptowalnym ryzyku skutków ubocz-
nych (ang. normal tissue complication probability, NTCP), stanowi jedną z głów-
nych wytycznych planowania leczenia. Obecne systemy do planowania le-
czenia umożliwiają optymalizację planu z uwzględnieniem jego odporności
ze względu na niepewności HU oraz zmiany ułożenia pacjenta podczas ob-
razowania CT i pozycjonowania [104]. Jedną ze stosowanych metod weryfi-
kacji odporności planu jest przygotowywanie 12 scenariuszy napromienienia
uwzględniającego niepewność HU na poziomie ± 3,5% oraz niepewność po-
łożenia pacjenta na poziomie ± 2 mm w kierunkach x, y i z. Odporność planu
można ocenić analizując histogramy DVH dla każdego scenariusza. Wyniki
analizy odporności mogą zadecydować o braku akceptacji planu i jego dalszej
optymalizacji.
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2.3 Radiobiologia wiązek protonowych

2.3.1 Względna skuteczność biologiczna

Wielkością kwantyfikującą działanie promieniowania na układy biologiczne
jest względna skuteczność biologiczna (ang. relative biological effectiveness, RBE),
która zdefiniowana jest jako:

RBE =
Dre f

Dzast
, (2.8)

gdzie Dref oznacza dawkę referencyjną (zwykle promieniowanie fotonowe
o maksymalnym napięciu lampy 250 kVp lub źródło kobaltowe 60Co), nato-
miast Dzast oznacza dawkę zastosowanego promieniowania, które powoduje
taki sam efekt biologiczny (np. śmierć kolonii komórek) [105]. RBE jest wiel-
kością zależną od wielu parametrów m.in. poziomu dawki, mocy dawki, LET,
rodzaju tkanki (α/β) i rozpatrywanego efektu biologicznego [10]. Jeśli RBE jest
większy niż 1 oznacza to, że stosując inny rodzaj promieniowania niż promie-
niowanie referencyjne, można osiągnąć ten sam efekt biologiczny przy niższej
dawce.

W radioterapii protonowej stosuje się pojęcie dawki ważonej RBE (DRBE)
w jednostkach Gy(RBE). DRBE jest iloczynem dawki (D) i RBE. ICRU w rapor-
cie 78 [78] rekomenduje stosowanie stałej wartości RBE równej 1,1, bez wzglę-
du na parametry wiązki protonowej, wysokość dawki czy też rodzaj tkanki.

2.3.2 Model liniowo-kwadratowy

Model liniowo-kwadratowy (ang. linear-quadratic, LQ) jest jednym z najczęściej
stosowanych modeli radiobiologicznych stosowanych w radioterapii. Frakcja
komórek, które przeżyły ekspozycję, w funkcji dawki promieniowania nazy-
wa się krzywą przeżywalności [106]. W modelu LQ frakcję przeżywających
komórek (ang. survival fraction, SF), poddanych ekspozycji na promieniowanie
jonizujące, oblicza się korzystając ze wzoru SF = e(−αd−βd2), gdzie d to dawka
frakcyjna, a współczynniki α i β określają promieniowrażliwość komórek dla
danego rodzaju promieniowania [107].

Zależność frakcji przeżywających komórek od dawki promieniowania sła-
bo jonizującego (o niskim LET) pokazano na Rysunku 2.20. Przeżywalność
w funkcji dawki jest dla niskich dawek zdominowana przez liniowy człon
α, natomiast dla wyższych dawek kwadratowy człon β staje się dominujący.
Przebieg krzywej kwantyfikowany jest tradycyjnie poprzez stosunek α/β. Dla
linii komórkowych o wysokim współczynniku α/β (10 Gy) dominuje czynnik
liniowy, podczas gdy dla liniii komórkowych o niskim współczynniku α/β
(2-3 Gy) czynnik kwadratowy. W modelowaniu radiobiologicznym wysokie
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RYSUNEK 2.20: Przykładowe krzywe przeżywalności dla linii ko-
mórkowych z wysokim i niskim stosunkiem α/β (lewa strona) oraz
z rozdzieleniem na kinetykę jedno- i dwuuderzeniową (ang. hit) pro-
mieniowania jonizującego (prawa strona). Przy niskich dawkach od-
powiedź jest zdominowana przez zdarzenia jednouderzeniowe, pod-
czas gdy przy wyższych dawkach dominują zdarzenia wielouderze-
niowe. Efekty te są równe, gdy dawka odpowiada stosunkowi α/β

dla danej linii komórkowej. Zaadaptowano z [106].

współczynniki α/β przypisywane są komórkom nowotworowym, czyli pro-
mieniowrażliwym, wcześnie reagującym tkankom, natomiast niskie współ-
czynniki α/β komórkom zdrowym, czyli promienioopornym, późno reagują-
cym tkankom. Stosunek α/β ma też związek ze zdolnością do naprawy komó-
rek - im mniejsza wartość α/β tym większa zdolność do naprawy uszkodzeń
popromiennych.

RYSUNEK 2.21: Krzywe przeżywalności (linie ciągłe) dla promienio-
wania o niskim i wysokim LET z zaznaczonymi komponentami linio-
wymi (linie kropkowane) i kwadratowymi (linie przerywane). Daw-
ka w punktach przecięcia wskazuje na wartość α/β. Krzywa przeży-
walności dla promieniowania o wysokim LET jest wykreślona przy
założeniu 3-krotnie wyższej wartości α, przy takiej samej wartości β,

jak dla promieniowania o niskim LET [108].



2.3. Radiobiologia wiązek protonowych 31

Rysunek 2.21 przedstawia różnice w kształcie krzywych przeżywalności
dla promieniowania o niskim i wysokim LET. Ekspozycja na promieniowa-
nie o wysokim LET, na przykład na neutrony lub ciężkie cząstki naładowane,
prowadzi na ogół do niższej przeżywalności na jednostkę dawki niż promie-
niowanie fotonowe.

2.3.3 Praktyka kliniczna - stałe RBE

Stała wartość RBE w planowaniu leczenia dla wiązek protonowych została za-
proponowana na podstawie wyników wczesnych obserwacji klinicznych oraz
eksperymentów radiobiologicznych. Była ona również następstwem wcześniej-
szej praktyki w radioterapii prędkimi neutronami, gdzie stosowano pojedyn-
czą wartość RBE dla całego rozkładu dawki [109].

RYSUNEK 2.22: Prawa strona: wartości RBE dla wiązek protonowych
o energiach 65–250 MeV, mierzone in vitro dla linii komórkowych
chomika chińskiego (symbole zamknięte) i dla innych linii komór-
kowych (symbole otwarte). Lewa strona: wartości RBE dla wiązek
protonowych o energiach 65–250 MeV, mierzone in vivo dla komórek
krypt jelita czczego (symbole zamknięte) i dla innych tkanek (symbo-
le otwarte). Okręgi reprezentują pomiar RBE dla wiązek < 100 MeV, a
trójkąty dla wiązek > 100 MeV w środku poszerzonego piku Bragga
(SOBP). Zaadaptowano z Girdhani i in. [110] na podstawie Paganetti

i in. [32].

Wartości RBE przedstawione na Rysunku 2.22 zostały wyznaczone głównie
z wykorzystaniem modelu LQ dla przeżywalności komórek chomika chińskie-
go i regeneracji komórek krypt jelita czczego. Pokazano, że średnie RBE i jego
odchylenie standardowe, oszacowane na danych in vitro z przeglądu danych
radiobiologicznych dla linii komórek chomika chińskiego, wynosi 1,22 (0,02),
podczas gdy na danych in vivo komórek krypt jelita czczego wynosi 1,1 (0,01).

Wartość RBE = 1,1, stosowana w dzisiejszej praktyce klinicznej do przeli-
czenia dawki na dawkę ważoną RBE (DRBE), została uzyskana z danych zmie-
rzonych w centralnej części SOBP, co może budzić wątpliwości, biorąc pod
uwagę wzrost LETd na końcu drogi wiązki [11] (Rysunek 2.23). Z kolei powtór-
na analiza danych oraz doświadczenie kliniczne przedstawione w Paganetti
i in. [10] nie popierają jednoznacznie argumentów za zmianą wartości
RBE = 1,1. Wartość stałą RBE dla protonów zaproponowano na podstawie
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RYSUNEK 2.23: Głębokościowy rozkład dawki SOBP dla pola o za-
sięgu 15 cm i szerokości modulacji 10 cm (linia ciągła). Linia prze-
rywana pokazuje rozkład głębokościowy LETd. Zacienione obszary
wyznaczają centralny obszar SOBP i zakres LETd, tj. pomiędzy ∼2,0

keV/µm i ∼3,0 keV/µm [32].

danych z wyznaczenia RBE dla pojedynczej frakcji, w środku poszerzonego
piku Bragga [78]. Jednak wspomniane publikacje Paganetti i in. [10],[32] pod-
kreślają fakt, że wyższe wartości LETd i RBE będą nieuchronnie występować
pod koniec zakresu SOBP, co pokazano również w innych publikacjach [111],
[112].

2.3.4 Zmienne RBE

W modelowaniu zmiennego RBE z wykorzystaniem modelu LQ najważniej-
szymi parametrami są liniowy przekaz energii (LET), współczynniki α i β oraz
wartość dawki frakcyjnej.

LET jest definiowany jako depozycja energii na jednostkę drogi podczas
przechodzenia promieniowania jonizującego przez materię. Jest to wielkość
zbliżona do zdolności hamowania, z wyjątkiem tego, że nie obejmuje efektów
radiacyjnej straty energii. Promieniowanie o wartościach LET w wodzie po-
niżej 10 keV/µm jest uważane za promieniowanie o niskim LET, natomiast
powyżej 10 keV/µm jest promieniowaniem o wysokim LET [113]. Typowe
wartości LET dla promieniowania jonizującego przy oddziaływaniu z wodą
wynoszą:

– 2 keV/µm dla promieniowania X (250 kVp),
– 0,3 keV/µm dla promieniowania γ źródła Co-60 lub promieniowania X o

energii 3 MeV,
– 0,25 keV/µm dla elektronów o energii 1 MeV,
– 12 keV/µm dla neutronów o energii 14 MeV.

Wartości LET dla ciężkich cząstek naładowanych sięgają nawet kilkuset
keV/µm. Promieniowanie o wysokim LET wykazuje na ogół zwiększony efekt



2.3. Radiobiologia wiązek protonowych 33

RYSUNEK 2.24: Schematyczne przedstawienie oddziaływania wiązek
o niskim LET, wysokim LET i ciężkich cząstek naładowanych z frag-

mentem cząsteczki DNA [113].

biologiczny w stosunku do promieniowania o niskim LET, głównie poprzez
większą częstość pęknięć łańcucha DNA, co zwiększa prawdopodobieństwo
śmierci komórki (patrz Rysunek 2.24). LET jest makroskopowym parametrem
fizycznym, którego wartość nie przekłada się bezpośrednio na skuteczność
biologiczną. Dlatego różne jony o tym samym LET mogą mieć różne RBE, po-
nieważ średnica toru cząstki i lokalna gęstość jonizacji nie są proporcjonalne
do LET.

Przy opisie własności wiązek terapeutycznych operuje się wartością LET
ważonego dawką (LETd). Dla wiązek protonowych w środku SOBP średnia
wartość LETd wynosi zazwyczaj pomiędzy ∼2,8 keV/µm a ∼2,1 keV/µm,
a jego wartość rośnie wraz ze wzrostem głębokości. W obszarach na dystal-
nym końcu SOBP wartości LETd mogą dochodzić do 12 keV/µm [10]. Ponie-
waż RBE rośnie z LETd, stanowi to argument za stosowaniem zmiennego RBE
w radioterapii protonowej.

Zmienność efektu biologicznego wzdłuż obszaru SOBP opisano w Søren-
sen i in. [114]. Pokazano tam, że najwięcej myszy doświadczyło ostrego uszko-
dzenia skóry w pozycji 6 (Rysunek 2.25), czyli w obszarze spadku dystalnego
SOBP, co potwierdza zależność RBE od LET.
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RYSUNEK 2.25: Rozkład dawki, LETd i odsetek myszy z ostrym
uszkodzeniem skóry napromienianych w różnych pozycjach SOBP.
Linia czarna: dawka, zielona: LETd, czerwone punkty: odsetek my-
szy, u których wystąpiło ostre uszkodzenie skóry. Numer pozycji
i linie przerywane wskazują pozycje obszaru napromienianego. Za-

adaptowano z [114].

Kolejnym parametrem wpływającym na RBE jest zmienność promieniow-
rażliwości komórek, określanej przez współczynniki α i β. Britten i in. [112]
badali wartości parametru α na różnych głębokościach i przy różnych warto-
ściach LET dla ludzkiej linii komórkowej Hep-2 (patrz Rysunek 2.26). Pokazali
oni, że wartość α zależy nie tylko od LET, ale też od początkowej energii cząst-
ki.

RYSUNEK 2.26: Wartości parametru α w komórkach Hep-2 w zależ-
ności od LET dla dwóch różnych wartości początkowej energii wiązki

protonowej [112].

Współczynniki α i β będą się różniły w zależności od rodzaju tkanki, rodza-
ju nowotworu oraz stopnia jego złośliwości. Wartości α i β mogą się również
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różnić dla tego samego rodzaju nowotworu między poszczególnymi ekspe-
rymentami, co zostało przedstawione w przeglądzie van Leeuwen i in. [115]
(Rysunek 2.27).

RYSUNEK 2.27: Przegląd raportowanych wartości a/β dla nowo-
tworów centralnego układu nerwowego (ang. central nervous sys-
tem, CNS) z podziałem na lokalizację guza. Oznaczenia: CHO -
struniak, GLI - glejak, MEN - oponiak, VS - schwannoma nerwu

przedsionkowo-ślimakowego [115].

Przedstawione w Tabeli 2.3 współczynniki α i β pokazują istotny rozrzut
o współczynniku heterogeniczności, w statystyce I2, większym niż 50% (patrz
Rysunek 2.27). Dlatego często korzysta się z uśrednionych wartości tych para-
metrów.

TABELA 2.3: Przybliżone wartości lub przedziały wartości parametru
α/β dla różnych rodzajów tkanek na podstawie van Leeuwen i in.

[115] i Jones i Dale [116].

Tkanka / nowotwór Współczynnik α/β Źródło
Zdrowa tkanka 1 - 3 Gy Jones i Dale [116]

Glejak (WHO I/II) 5 - 6 Gy van Leeuwen i in. [115]
Struniak 4 Gy van Leeuwen i in. [115]

Trzecim istotnym parametrem w modelowaniu rozkładu RBE jest dawka
frakcyjna Df. Badanie zmian wartości RBE w funkcji dawki dla radioterapii
protonowej zostało przedstawione m.in. w pracach Jones i Dale [116], Jones
[117] oraz w Giovanni i in. [24].
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RYSUNEK 2.28: Przykład hipotetycznej zależności między Df a RBE,
przy założeniu maksymalnej wartości RBE 1,4 i przy Df dążącej do
zera. Stosuje się do tkanki zdrowej i nowotworowej. Zaadaptowano

z [116].

Na Rysunku 2.28 pokazano zależność RBE w funkcji dawki frakcyjnej, wy-
liczonej przy wykorzystaniu zależności z Dale i Jones [118]:

RBE = 0, 5

(
α
β

)
low

RBEm +

√(
α
β

)2
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m + 4D f

((
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)
low
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)
(
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β

)
low

+ D f

(2.9)

gdzie RBEm to RBE przy zerowej dawce, (α / β)low jest ilorazem współczynnika
liniowego i kwadratowego modelu LQ przy niskim LET dla danej linii ko-
mórkowej, a Df oznacza dawkę frakcyjną. Obserwowany szybki spadek RBE
w obszarze niskich dawek może mieć szczególne znaczenie w przypadku stan-
dardowych dawek frakcyjnych na poziomie 1,8 – 2 Gy(RBE), ze względu na
nachylenie krzywej RBE(Df).

2.3.5 Modele radiobiologiczne zmiennego RBE

W celu uwzględnienia efektu zmiennego RBE, opracowano kilka modeli ra-
diobiologicznych, które mogą mieć zastosowanie w radioterapii protonowej.
Większość z proponowanych modeli ma charakter fenomenologiczny i opiera
się na danych eksperymentalnych wykorzystując model LQ, z napromienia-
nia protonami różnych linii komórkowych. Zaproponowano kilka modeli fe-
nomenologicznych RBE, na przykład Wilkensa i Oelfke [119], Tilly i in. [120],
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Carabe i in. [121], Wedenberg i in. [122] i McNamara i in. [43]. Dostępne są rów-
nież modele biofizyczne, które zawierają 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 ważona RBE różnią się w zależ-
ności od modelu, co mogłoby mieć wpływ na decyzje dotyczące planowania
leczenia [24].

RYSUNEK 2.29: Porównanie przewidywań trzech modeli zmienne-
go RBE jako funkcji LET dla (α/β)x o wartości 2 Gy (górne 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 dwóch wartości dawki przejściowej Dt (ang. transition do-
se, Dt), czyli dawki, przy której zakłada się, że krzywa przeżywal-
ności dla promieniowania fotonowego ma maksymalne nachylenie

Smax = αx + 2βxDt [24].

Rysunek 2.29 stanowi ilustrację przedstawionych w poprzedniej sekcji pa-
rametrów wpływających na wartość RBE dla różnych modeli radiobiologicz-
nych. Prezentowane modele prowadzą do następujących zależności:

– RBE rośnie wraz ze wzrostem wartości LETd,

– RBE maleje wraz ze wzrostem stosunku α/β lub (α/β)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 wyodrębnił dane
z 76 różnych eksperymentów i przeanalizował je korzystając z modelu LQ.
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Pełny zbiór wspomnianych danych został wykorzystany do opracowania no-
wego modelu fenomenologicznego, przewidującego wartości RBE dla wiązek
protonowych. Dla każdego zbioru danych eksperymentalnych wyodrębnio-
no następujące parametry istotne dla modelu LQ: αx i βx, które opisują od-
powiedź tkanki na dawkę promieniowania fotonowego, α i β opisujące od-
powiedź tkanki na dawkę z promieniowania protonowego oraz LET ważo-
ny dawką (LETd) w miejscu położenia próbki biologicznej. Ponieważ warto-
ści LETd nie zostały podane w większości opisów eksperymentów, dlatego w
tych przypadkach wartości LETd przypisano na podstawie tablic poglądowych
lub symulacji Monte Carlo. Zakładając ten sam poziom efektu biologicznego
w porównaniu z promieniowaniem referencyjnym, RBE dla różnych dawek
frakcyjnych protonów (Df) obliczono przy użyciu formalizmu RBE opartego
na modelu LQ wyrażonego wzorem:
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Niepewność RBE została obliczona na podstawie niepewności podanych
w oryginalnych publikacjach i wykorzystana do ustalania wag poszczegól-
nych składowych. Dane radiobiologiczne zostały zredukowane o te wyniki
eksperymentów, które w znacznym stopniu odbiegają od warunków klinicz-
nych terapii protonowej (tj. LETd > 20 keV/µm, (α/β)x > 30 Gy, 1 Gy < Df < 10
Gy). Podstawiając do równania (2.10) zależności:
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otrzymano wzór:
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Do wzoru 2.13 dopasowano następujące wartości parametrów p (z odchyle-
niem standardowym):

– p0 = 0,990 (0,014),

– p1 = 0,356 (0,015),

– p2 = 1,101 (0,006),

– p3 = -0,004 (0,001),
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przy współczynniku determinacji R2 = 0,255. Wzór (2.10) z powyższymi pa-
rametrami pozwala na obliczenia DRBE według modelu McNamara.

RYSUNEK 2.30: RBE jako funkcja LETd i (α/β)x dla dawki 2 Gy (le-
wy panel) i 8 Gy (prawy panel) zgodnie z przewidywaniami modelu
McNamara. Punkty pokazują dane doświadczalne użyte w dopaso-
waniu modelu. LETd jest podany w odniesieniu do referencyjnego

promieniowania fotonowego [43].

Rysunek 2.30 przedstawia wartości RBE dla dawek frakcyjnych 2 Gy
i 8 Gy, uzyskane za pomocą modelu McNamara. Przedstawione płaszczyzny
wyników pokazują również wpływ parametru (α/β)x oraz wartości LETd na
RBE, co było dyskutowane w powyższym rozdziale.

Obliczenia radiobiologiczne prowadzone w ramach niniejszej rozprawy
były prowadzone wg modelu McNamara, gdyż był rozwijany na podstawie
szerokiej bazy aktualnych danych eksperymentalnych.

2.3.5.2 Efekty zmiennego RBE

Modele zmiennego RBE przewidują, że dla niskich energii wiązek protono-
wych będę pojawiać się wartości RBE większe niż 1,1, szczególnie w przypad-
ku tkanek o niskiej wartości α/β. Fakt podwyższonego RBE względem przy-
jętej klinicznie stałej wartości 1,1 będzie miał dwie główne konsekwencje:

– powiększenie obszaru wysokiej dawki, co będzie przekładało się na zwięk-
szenie tzw. biologicznie efektywnego zasięgu wiązki,

– możliwości przekroczenia limitów dawek na narządy krytyczne, co może
skutkować występowaniem skutków ubocznych radioterapii, tj. martwi-
ce, obrzęki, oparzenia skóry.

Na Rysunku 2.31 przedstawiono wartości dawki DRBE dla różnych modeli
fenomenologicznych zmiennego RBE dla wiązki protonowej. Wszystkie zapre-
zentowane modele RBE podwyższają DRBE na całej drodze wiązki w wodzie,
a szczególnie w obszarze dystalnym poszerzonego piku Bragga. To podwyż-
szenie dawki na końcu SOBP w sytuacji przedstawionej na Rysunku 2.31, gdzie
obszar tarczowy (guza) znajduje się przy samym narządzie krytycznym, jest
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RYSUNEK 2.31: Dawka ważona RBE (DRBE) dla pięciu reprezentatyw-
nych modeli fenomenologicznych RBE (linie przerywane) dla symu-
lowanego SOBP z szerokością modulacji i zasięgiem odpowiednio
100 mm i 250 mm dla dawki 2 Gy. Dawka fizyczna (D) - czarna li-
nia ciągła, DRBE = 1,1 - czerwona linia ciągła. Stosunek α/β wynosił 2
Gy. Pomarańczowa linia ciągła przedstawia rozkład LETd. Potencjal-
ny guz jest zaznaczony szarym obszarem, natomiast OAR jest zazna-

czony pomarańczowym obszarem [25].

szczególnie niepożądanym zjawiskiem w planowaniu leczenia. Dlatego oce-
na niepewności zasięgu, ze względu na wzrost RBE, i ocena dawek w narzą-
dach krytycznych, jest istotnym zagadnieniem w planowaniu leczenia wiąz-
kami protonowymi.

Biologicznie efektywny zasięg Zwiększenie biologicznie efektywnego za-
sięgu wiązki, wynikające z większego obszaru wysokiej dawki, zostało opisa-
ne w raporcie ICRU [78]. W celu kwantyfikacji tego zasięgu Carabe i in. [121]
wykorzystał w analizach własny model RBE dla protonów. Z analizy tej wy-
nika, że w zdrowej tkance, przy założeniu α/β = 3 Gy, zwiększenie biologicz-
nie efektywnego zasięgu będzie wynosić 2 i 3 mm, odpowiednio dla zasięgów
12,8 cm i 4,8 cm, przy modulacji 3 cm i dawce 1 Gy(RBE). Zasięg został określo-
ny zgodnie z konwencją zaproponowaną przez Gottschalka [48] jako dystalny
punkt dawki na poziomie 80% (R80%). Zmianę zasięgu wiązki obliczono ko-
rzystając ze wzoru:

Rdi f f
80% = RvRBE

80% − RcRBE
80% , (2.14)

gdzie: RvRBE
80% - zasięg wiązki ze zmiennym RBE, RcRBE

80% - zasięg wiązki ze sta-
łym RBE.

W publikacji Grün i in. [44] do wyznaczenia biologicznie efektywnego za-
sięgu wiązki protonowej wykorzystano biofizyczny model radiobiologiczny
LEM IV [124]. Zasięg wiązki oraz zwiększenie zasięgu wiązki obliczono
w analogiczny sposób jak w Carabe i in. [31]. Według Grün i in. zasięg ten
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może zwiększyć się do około 4 mm, biorąc pod uwagę zwiększone RBE w dy-
stalnej części SOBP, wysokość dostarczonej dawki oraz charakterystykę tkanki.

Wysokie dawki w narządach krytycznych Omawiane powyżej zwiększenie
biologicznie efektywnego zasięgu wiązki protonowej, wynikające ze zwięk-
szenia obszarów wysokich dawek, będzie prowadzić do tego, że terapeutycz-
ne wartości dawek będą wykraczać poza obszar PTV. Uwzględnienie zmien-
nej skuteczności biologicznej wiązki protonowej będzie prowadzić również
do podniesienia dawki wlotowej (patrz Rysunek 2.31). Różnice w wartościach
dawek dla stałego oraz zmiennego RBE w tkankach zdrowych, oraz metody
optymalizacji planów uwzględniające zmienne RBE, było przedmiotem anali-
zy w pracach Ödén i in. [126], Kohno i in. [127] i Henjum i in. [128].

RYSUNEK 2.32: DVH narządów krytycznych w radioterapii nowo-
tworu piersi, czyli serca (ang. heart) i lewej przedniej zstępującej
(ang. left anterior descending, LAD) tętnicy (panele a i b) oraz no-
wotworu H&N, czyli ślinianek przyusznych (ang. parotid glands)
i krtani (ang. larynx) (panele c i d). Przedstawiono nominalne
DVH dla stałego RBE (linie ciągłe) i dla modelu Wedenberg (li-
nie przerywane) wraz z odpowiadającymi im pasmami błędów

z oceny odporności planu [126].

Rysunek 2.32, z publikacji Ödén i in. [126], przedstawia wykresy DVH dla
narządów krytycznych pacjentów z różnymi lokalizacjami nowotworów przy
zastosowaniu stałego RBE i modelu Wedenberg. Rysunek pokazuje, że przy
użyciu dwóch modeli RBE w różnych lokalizacjach objętości tarczowych, przy



42 Rozdział 2. Podstawy fizyki i radiobiologii w radioterapii protonowej

klinicznie realistycznych scenariuszach błędów i rozsądnych niepewnościach
radiobiologicznych, tradycyjna ocena odporności planów leczenia może nie-
doszacować DRBE w przypadku narządów krytycznych.

2.3.6 Skutki uboczne radioterapii

Promieniowanie jonizujące, poza swoim skutecznym działaniem terapeutycz-
nym na zmiany nowotworowe, może prowadzić do pojawienia się uszkodzeń
w tkankach zdrowych. W przypadku radioterapii nowotworów zlokalizowa-
nych w mózgowiu lub w obszarze podstawy czaszki mogą pojawić się skutki
uboczne, które można podzielić na:

– wczesne (złuszczenie skóry, rumień, uszkodzenie ślinianek, zaburzenia,
połykania),

– późne (trwałe uszkodzenie ślinianek, martwica, neuropatia nerwu wzro-
kowego, wtórny nowotwór) [129].

Przytoczone skutki uboczne mogą pojawić się zarówno po zastosowaniu ra-
dioterapii z użyciem wiązek fotonowych, jak i ciężkich cząstek naładowanych.
W artykule przeglądowym Fossati i in. [130], skupiającym się na oponiakach
i struniakach/chrzęstniakomięsakach, przedstawiono skutki klinicznie
różnych technik radioterapii, tj. radioterapia stereotaktyczna (ang. stereotac-
tic radiotherapy, SRT), o modulowanej intensywności wiązki (IMRT), brachy-
terapia i radioterapia protonowa. Podsumowując skuteczność leczenia i tok-
syczność technik fotonowych oraz radioterapii protonowej można wyciągnąć
wniosek, że w przypadku nowotworów we wspomnianych lokalizacjach, ra-
dioterapia protonowa lub z użyciem innych ciężkich cząstek naładowanych,
powinna być terapią pierwszego wyboru [131].

W dyskusji nad późnymi skutkami radioterapii protonowej podkreśla się
mozliwe zwiększenie ryzyka martwicy mózgu [33], w obszarze z wysokimi
dawkami promieniowania, w połączeniu z występowaniem cząstek o wyso-
kim LET, ale dotychczasowe wyniki nie są rozstrzygające [36], [35], [37], [38].
Pojawienie się zmian w mózgu po radioterapii może być również spowodowa-
ne czynnikami niezwiązanymi z radioterapią, którymi są m.in. wiek, przeby-
te operacje, podatność genetyczna, naczyniowe choroby mózgu lub inne cho-
roby towarzyszące pacjenta [132]. Dla pacjentów poddawanych radioterapii
wysoka dawka dostarczana do narządów wrażliwych na promieniowanie jo-
nizujące jest uważana za jeden z kluczowych czynników inicjujących rozwój
martwicy [80].
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2.4 Obliczenia transportu wiązki w radioterapii
protonowej

2.4.1 Metoda obliczeń transportu promieniowania Monte Carlo

Kody transportu wiązek promieniowania jonizującego zostały przygotowane
do badań eksperymentalnych w fizyce oddziaływań cząstek z materią. Począt-
ki metod Monte Carlo (MC) sięgają lat 40-tych XX wieku i zostały zapocząt-
kowane w celu wykorzystania ówczesnych urządzeń obliczeniowych do roz-
wiązywania problemów związanych z dyfuzją neutronów [133]. Precyzja pro-
wadzonych obliczeń umożliwiła zastosowanie metod MC w fizyce medycznej
do modelowania rozkładów dawek. Cechą wyróżniającą kody MC od syste-
mów analitycznych, jest stochastyczny opis oddziaływań pomiędzy cząstkami
pierwotnymi i wtórnymi a ośrodkiem, z którym oddziałują. Przekroje czynne
rozpatrywanych procesów fizycznych definiują rozkłady gęstości prawdopo-
dobieństwa tych oddziaływań.

Biorąc pod uwagę wszystkie historie symulowanych cząstek, dawka jest
obliczana poprzez zsumowanie wszystkich depozycji energii, które nastąpiły
w każdym elemencie masy danej siatki obliczeniowej. Używane obecnie kody
transportu promieniowania, oparte na metodach MC, mają zbliżoną do siebie
strukturę. Po pierwsze, zawierają określony zestaw danych w celu zobrazo-
wania systemu, który odtwarza charakterystykę ustawienia, geometrię wiązki
oraz jej parametry. Po drugie, uwzględniają dane dotyczące pacjenta, takie jak
przekroje z tomografii komputerowej wraz z dopasowaną krzywą kalibracji,
zawierającą najważniejsze tkanki i materiały zarejestrowane przez tomograf
[134].

2.4.2 Algorytmy analityczne wiązki ołówkowej

Algorytmy wiązki ołówkowej (ang. pencil beam algorithms, PBA) są standardem
w systemach komercyjnych do planowania leczenia w radioterapii protono-
wej. Ograniczenia algorytmów PBA są od wielu lat znane w literaturze po-
przez porównywanie algorytmów PBA z pomiarami lub wynikami obliczeń
kodów transportu wiązki tj. Geant4/TOPAS [135], [136]. Taylor i in. [137] wy-
korzystali komercyjnie dostępny w RayStation system do obliczeń z wykorzy-
staniem metod MC, aby wykazać ich przewagę w planowaniu leczenia guzów
płucnych. Pomimo ograniczeń PBA, algorytmy te są nadal powszechnie sto-
sowane do planowania leczenia, ze względu na ich szybkość obliczeń. Obecne
warianty komercyjnych implementacji algorytmów PBA opierają się w dużej
mierze na pracach Hong i in. [138] oraz Schaffner i in. [139]. Poniższy opis
przedstawia jedną z możliwych implementacji modelowania rozkładu dawki
wiązki ołówkowej. W celu uzyskania szczegółowych informacji użytkownik
systemu jest odsyłany do dokumentacji technicznej danego producenta.

W PBA każda plamka protonowej wiązki ołówkowej jest rozkładana na
podzbiór wąskich wiązek, określanych jako wiązki elementarne (ang. beam-
lets). Podczas obliczania dawki, wiązki ołówkowe są transportowane do po-
wierzchni ciała pacjenta wzdłuż ich osi centralnej. Pacjent jest modelowany



44 Rozdział 2. Podstawy fizyki i radiobiologii w radioterapii protonowej

jako zestaw jednorodnych warstw, gdzie materiał napotkany wzdłuż osi cen-
tralnej każdej wiązki ołówkowej jest traktowany jako skład kolejnej warstwy.
W miarę jak każda wiązka ołówkowa jest transportowana przez symulowane-
go pacjenta, dawka w każdym wokselu jest wyznaczana na podstawie równań
analitycznych. Po obliczeniach dla wszystkich wiązek ołówkowych, dawki są
sumowane dla każdego woksela, dając w efekcie końcowy, trójwymiarowy
rozkład dawki. Zasięg wiązki ołówkowej jest zależny jedynie od materiałów
napotkanych wzdłuż osi wiązki. Takie podejście prowadzi do tego, że PBA
są mało wrażliwe na boczne niejednorodności i dają niedokładne rozkłady da-
wek w obecności złożonych geometrii i niejednorodnych ośrodków. Inną, rów-
nie istotną wadą PBA, jest jego niezdolność do uwzględnienia obwiedni niskiej
dawki wokół rdzenia wiązki, określanej jako halo jądrowe. Halo jądrowe po-
wstaje w wyniku rozproszenia cząstek pod dużym kątem w wyniku wielo-
krotnych rozproszeń oraz w wyniku reakcji jądrowych. Problem dawki od ha-
lo jądrowego pojawia się najbardziej wyraźnie dla wiązek z dyskryminatorem
zasięgu i dużą szczeliną powietrzną między głowicą akceleratora a pacjentem,
które są trudne do modelowania, nawet w jednorodnych fantomach wodnych.

Ogólny formalizm do obliczania dawki (D), przy użyciu PBA, polega na
złożeniu fluencji protonów (φ) i rozkładu dawki elementarnej wiązki ołówko-
wej, zwanego jądrem dawki (ang. kernel. K). Jądro dawki opisuje dawkę zdepo-
nowaną w wodzie przez nieskończenie wąską wiązkę protonów. Uwzględnia
ono rozpraszanie i straty energii w ośrodku, również w wyniku reakcji jądro-
wych. Składowa fluencji uwzględnia natomiast rozpraszanie wiązki spowo-
dowane obecnością modyfikatorów wiązki przed płaszczyzną pacjenta. Dla
woksela reprezentowanego przez współrzędne x, y i z, dawka jest sumą skła-
dowych ze wszystkich wokseli, reprezentowanych przez xi i yi na każdej głę-
bokości zi i wyraża się wzorem:

D (x, y, z) = ∑
xi

∑
yi

φ (x − xi, y − yi, z)K
(
x − xi, y − yi, z′

)
. (2.15)

Jądro jest reprezentowane dla danej głębokości z′, aby uwzględnić całkowity
zasięg równoważny wodzie na centralnej osi wiązki [140].

2.4.3 Stosowane algorytmy obliczeniowe i kody transportu wiązki

W radioterapii protonowej obliczenia rozkładu dawki w pacjencie prowadzi
się głównie na dwa sposoby:

– korzystając z analitycznych algorytmów obliczeniowych dostarczanych
przez komercyjne systemy planowania leczenia takie jak Eclipse [15], Ray-
Station [16], XiO [17],

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

Obecnie niektóre firmy komercyjne, takie jak Varian czy RaySearch Laborato-
ries, oferują systemy posiadające zarówno analityczne algorytmy do oblicza-
nia rozkładu dawki, jak i zaimplementowane kody transportu promieniowa-
nia oparte o metody MC.
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protonowej

45

Algorytmy analityczne pozwalają na szybkie obliczenia rozkładu dawki
(rzędu kilku minut) w niejednorodnym ośrodku jakim jest ciało pacjenta. Za-
implementowane wzory matematyczne wykorzystują w obliczeniach model
wiązki, wprowadzony na podstawie danych dozymetrycznych z uruchamia-
nia stanowiska terapii oraz krzywej kalibracyjnej tomografu komputerowe-
go, używanego do wykonywania skanów pacjentów. Posiada on jednak swoje
ograniczenia, ponieważ algorytm analityczny (taki jak PBA) jest tylko uśred-
nieniem wyników z pomiarów dozymetrycznych.

RYSUNEK 2.33: Przedstawienie ograniczeń algorytmu analitycz-
nego dla wiązki ołówkowej (PBA) do obliczenia dawki za
ośrodkami o różnych gęstościach. (A) Konfiguracja fantomu z
ośrodkami płuco-kość. Materiałem napromienianym była płyta
o grubości 2 cm za ośrodkami o różnych gęstościach. Płaszczyzna po-
miaru jest pokazana przerywaną białą linią. (B) Rozkład dawki z obli-
czeń Monte Carlo. (C) Rozkład dawki z PBA. Obszary różnicy dawek
za granicą styku kości z płucami są zaznaczone białą strzałką. (D) Po-
równanie profili dawek z pomiaru oraz obliczonych za pomocą PBA

i MC [140].

Rysunek 2.33 przedstawia porównanie wyników obliczeń analitycznego
PBA z obliczeniami MC. Pomiary rozkładu dawki pokazały, że przy zastoso-
waniu PBA mogą wystąpić różnice rozkładu dawki sięgające nawet 30% (Ry-
sunek 2.33 D) w miejscu obszaru o dużej różnicy gęstości. Redukcję błędów
wynikających z uśrednień modelu analitycznego można uzyskać korzystając
dodatkowo z kodów transportu wiązki w celu ponownej optymalizacji planu
terapii biorącej pod uwagę różnice w rozkładach dawek [140].
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Rozdział 3

Materiały i metody

3.1 Metody obliczeniowe

Najważniejsze symulacje wykonane w pracy zostały przeprowadzone z wyko-
rzystaniem kodu Monte Carlo transportu promieniowania FRED (Fast paRticle
thErapy Dose evaluator) [21]. Z obliczeń transportu wiązki uzyskano rozkłady
dawki ze stałym i zmiennym RBE, rozkłady liniowego przekazu energii wa-
żonego dawką oraz wartości RBE w geometrii trójwymiarowej. Ponadto do
walidacji obliczeń dawki z kodu FRED oraz do eksportu danych klinicznych
pacjentów, wykorzystano system do planowania leczenia Eclipse 13.6 dostęp-
ny w CCB [141]. System do planowania leczenia generował rozkład dawki,
plik z konturami struktur oraz plan leczenia w formacie DICOM (ang. Digital
Imaging and Communications in Medicine).

Analiza obrazów została wykonana z wykorzystaniem skryptów napisa-
nych przez autorkę i innych członków grupy badawczej w programie Matlab
oraz w języku Python. Schemat przygotowania danych do kodu transportu
FRED i głównych narzędzi 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 narzędziem obliczeniowym wykorzystywanym podczas ba-
dań był kod Monte Carlo FRED opracowany przez grupę z Uniwersytetu Sa-
pienza w Rzymie [21]. FRED to kod transportu promieniowania służący do
symulacji transportu wiązki protonów metodą obliczeń równoległych. Zrów-
noleglenie obliczeń w FRED pozwala na śledzenie 10-100 tysięcy protonów na
sekundę przy użyciu jednego procesora, do około miliona cząstek na sekundę
przy użyciu kart graficznych (ang. graphics processing unit, GPU). Pozwala to
na wykonywanie symulacji transportu wiązek protonowych w niejednorodnej
geometrii zdefiniowanej przez tomografię komputerową (ang. computed tomo-
graphy, CT) pacjenta z wykorzystaniem GPU w ciągu kilku minut.

FRED jest kodem MC klasy II i służy do obliczenia depozycji energii wzdłuż
toru cząstek pierwotnych i wtórnych [21]. Klasa II oznacza, że tor cząstek jest
generowany krok po kroku przy użyciu algorytmu [142], w którym oddzia-
ływania cząstki z materią są podzielone na modele historii skondensowanej
(modele ciągłe) oraz modele oddziaływań dyskretnych. Na początku kroku
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i wszystkie aktywne modele fizyczne służą do określenia maksymalnej moż-
liwej długości toru max(si), gdzie długość toru si jest funkcją energii cząstek,
składu pierwiastkowego wokseli i żądanej dokładności. Rzeczywista długość
toru w danym kroku to minimalna wartość si, wyrażona w gęstości powierzch-
niowej (grubości materiału), tj. g/cm2. Modele ciągłe są następnie stosowane
do śledzonej cząstki, określając średnią stratę energii, fluktuację energii i śred-
ni kąt rozpraszania. Koniec kroku odpowiada przekroczeniu granicy woksela
lub dyskretnemu punktowi oddziaływania. W pierwszym przypadku aktuali-
zowana jest pozycja cząstki w siatce symulacji, w drugim oceniane są przekroje
poprzeczne dla oddziaływań, a występujące oddziaływanie jest określane za
pomocą procedury próbkowania. W każdej interakcji cząstki mogą być wy-
twarzane przez zderzenia typu knock-on lub fragmentację jądra zarówno poci-
sku, jak i jądra tarczy. Wtórne cząstki są ustawiane w kolejce do późniejszego
śledzenia, jeśli ich energia przekracza wartość progową lub są wygaszane lo-
kalnie w wokselu. Na tym etapie pierwotna cząstka jest aktualizowana pod
względem położenia, kierunku i energii, a proces tworzenia kolejnych kroków
zostaje wznowiony. Śledzenie cząstki kończy się, gdy opuści fantom lub gdy
jej energia spadnie poniżej wartości progowej.

W kodzie FRED zaimplementowano tylko kluczowe modele oddziaływań
fizycznych w porównaniu do kodów MC ogólnego przeznaczenia, takich jak
Geant4 lub FLUKA. Miało to na celu przyspieszenie czasu symulacji przy jed-
noczesnym zachowaniu dokładności obliczeń. W kodzie są zaimplementowa-
ne następujące modele fizyczne, obliczające wartości:

– ciągłe:

◦ średnia strata energii - w zakresie energii istotnym dla radioterapii
protonowej (10 – 300 MeV), protony tracą energię podczas przecho-
dzenia przez materię, głównie poprzez oddziaływania z elektrona-
mi atomów ośrodka. Średnia strata energii jest obliczana ze wzoru
Bethego-Blocha [143]. Kod wykorzystuje wartości zdolności hamo-
wania z tabeli Proton Stopping Power and Range (PSTAR) [144] do cał-
kowania strat energii dla danej długości kroku s. Strata energii wyra-
żona jest wzorem:

dT = S(T) · ρdz = S(T)ds, (3.1)

gdzie S - całkowita zdolność hamowania danego materiału, ρ - gę-
stość materiału, dz - rzeczywista długość toru cząstki, a ds - odpowia-
dająca jej gęstość powierzchniowa.

◦ fluktuacje energii - rozkład całkowitej straty energii dla każdego eta-
pu jest opisany funkcją prawdopodobieństwa strat energii, której
kształt zależy od kilku parametrów odnoszących się do cząstki i wła-
ściwości materiału. Można wyróżnić dwa reżimy przeprowadzenia
obliczeń. W reżimie grubego absorbera liczba zderzeń generowanych
przez proton jest duża, a fluktuacje energii można dobrze przybliżyć
za pomocą rozkładu Gaussa wokół średniej wartości strat energii po-
danej przez zdolność hamowania z poprzedniej sekcji. W przypadku
bardzo cienkich warstw materiału, liczba zderzeń nie wystarcza, aby
doprowadzić do normalnego rozkładu strat energii. Wtedy wahania
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energii dobrze opisują modele opracowane przez Landaua [145] i Va-
vilova [146].

◦ wielokrotne rozpraszanie kulombowskie - naładowane cząstki prze-
chodzące przez materię ulegają dużej liczbie odchyleń pod małymi
kątami z powodu elastycznego rozpraszania kulombowskiego. Cał-
kowity kąt odchylenia dobrze opisuje teoria Moliera [147]. Przyjęto
przybliżenie dla małych kątów do wyznaczenia kąta rozpraszania θ,
który jest istotny dla większości trajektorii cząstek w przypadku pro-
tonów i cięższych jonów. Rozkład kątów jest w przybliżeniu gaus-
sowski dla małych kątów odchylenia, ale przy większych kątach roz-
kład można opisać rozpraszaniem Rutherforda. W kodzie zaimple-
mentowano kilka rozkładów, równoważących dokładność z czasem
próbkowania.

– dyskretne:

◦ nieelastyczne oddziaływania jądrowe - oddziaływania nieelastyczne
w radioterapii protonowej są odpowiedzialne za wytwarzanie wtór-
nych protonów, deuteronów i trytonów oraz innych fragmentów, emi-
towanych na ogół pod dużym kątem i w szerokim zakresie energii
kinetycznej. Proces ten ma wpływ na rozproszenie wiązki ołówko-
wej przy oddziaływaniu z materią. Raport ICRU 63 [148] i bazy da-
nych Evaluated Nuclear Data File (ENDF) [149] różniczkowego prze-
kroju czynnego oddziaływania proton - materiał (w przedziale ener-
gii od 10 do 250 MeV) zostały wykorzystane do obliczenia prawdo-
podobieństwa nieelastycznego oddziaływania jądrowego, kąta emisji
i energii cząstki po interakcji. Materiały zawarte w tabelach ICRU 46
[150] stanowią zdecydowaną większość tkanek ludzkiego ciała.

◦ sprężyste oddziaływania jądrowe - model sprężystego rozpraszania
jądrowego przyjęty w FRED ściśle odpowiada podejściu przedsta-
wionemu przez Fippela i Soukupa [151]. Makroskopowy przekrój
czynny jest obliczany przy użyciu dopasowania z Fippel i Soukup
[151] dla oddziaływań elastycznych proton−proton i proton−tlen.
Kinematyka rozpraszania proton−proton jest rozwiązywana w środ-
ku masy, a następnie przekształcana transformacją Lorentza z po-
wrotem do układu laboratoryjnego. Oba protony są traktowane jako
cząstki wtórne i umieszczane w kolejce do śledzenia, jeśli przekra-
czają zadany próg energii. W przypadku oddziaływania elastyczne-
go proton−tlen, tlen ze zderzenia deponuje swoją energię lokalnie,
podczas gdy rozproszony proton jest transportowany dalej.

Oprócz geometrii pacjenta można uwzględnić zdefiniowane przez użyt-
kownika materiały o określonym składzie, co umożliwia prowadzenie symu-
lacji transportu protonów w elementach pasywnych, takich jak dyskryminator
zasięgu. Ponadto FRED oferuje obliczenia LETd, RBE oraz DRBE.

Obliczenia strat energii protonów w FRED zostały porównane z obliczenia-
mi kodów transportu ogólnego przeznaczenia, co przedstawiono na Rysunku
3.1. Zgodność ze stratami energii z FLUKA i Geant wynosi 1-2% w piku Brag-
ga, dla wszystkich modeli oddziaływań w zakresie energii 50 - 250 MeV.
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RYSUNEK 3.1: Strata energii na jednostkę drogi dla protonów w wo-
dzie o energiach od 100 MeV do 250 MeV. Oddziaływania jądro-
we włączano/wyłączano, aby sprawdzić wpływ każdego modelu na
straty energii. Przedstawiono obliczenia za pomocą kodów: FRED
(czerwony), FLUKA (niebieski) i Geant4 (zielony). Środkowy rysu-
nek pokazuje wycinek wykresu dla protonów 200 MeV obrazujący

różnice uzyskane z wykorzystaniem różnych kodów [21].

W celu otrzymania rozkładów DRBE w FRED zostały zaimplementowa-
ne fenomenologiczne modele radiobiologiczne oparte o model LQ i rozkła-
dy LETd, takie jak model Wilkensa & Oelfke [119], Carabe [121], Chen [152],
Wedenberg [122] i McNamara [43]. Wszystkie te modele przewidują, że RBE
wiązki protonowej jest zależne od LETd, dawki na frakcję i parametrów pro-
mieniowrażliwości komórki dla referencyjnego promieniowania fotonowego
(αx, βx). Opis danych wejściowych do przeprowadzenia symulacji w FRED
został przedstawiony w Dodatku C.

3.1.2 TOPAS MC

TOPAS (TOol for PArticle Simulation) [18] jest nakładką na kod transportu pro-
mieniowania Geant4 [153]. TOPAS pozwala na korzystanie z dokładnych ob-
liczeń strat energii w materiałach zaimplementowanych w Geant4 w postaci
ogólnodostępnego, łatwego w użyciu narzędzia. Jest to oprogramowanie roz-
wijane od 2009 do dnia dzisiejszego, a dostępność kodu oraz duża liczba użyt-
kowników i instytucji korzystających z tego oprogramowania, pozwoliła na
wielokrotną walidację kodu względem różnych danych eksperymentalnych
[154].
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Metody MC w programie TOPAS dostarczają informacji nie tylko o dawce,
ale także o rozkładzie LETd [155]. TOPAS oferuje możliwość przeliczenia daw-
ki uwzględniające modele zmiennego RBE [57] i został wykorzystany w kilku
badaniach dotyczących efektów zmiennego RBE u pacjentów poddanych ra-
dioterapii protonowej [156], [157], [158].

Szczegółowe informacje odnośnie działania programu TOPAS można zna-
leźć w publikacjach [18] i [154] oraz w dokumentacji [159].

3.1.3 Algorytm analityczny - Eclipse 13.6

Algorytmy analityczne stosują uproszczenia, które mogą skutkować niedo-
kładnymi obliczeniami dawki od wiązki protonów. Jedno z ograniczeń wy-
nika z trudności prowadzenia obliczeń przy kącie padania wiązki różnym od
kąta prostego w stosunku do napromienianej powierzchni. W celu zmniejsze-
nia wpływu tego ograniczenia, algorytmy analityczne dzielą szeroką wiązkę
protonów na wiązki elementarne (ang. beamlets). Wiązka elementarna to wiąz-
ka protonów o następujących właściwościach:

– wszystkie protony poruszają się po tej samej linii prostej i przechodzą
przez ten sam punkt na powierzchni ośrodka, a kąt padania wynosi zero,

– widmo energetyczne protonów w wiązce jest gaussowskie, o wartości
średniej równej energii nominalnej wiązki.

W algorytmie systemu Eclipse całkowity trójwymiarowy rozkład dawki wiąz-
ki elementarnej w dowolnym punkcie jednorodnego ośrodka ma symetrię osio-
wą. Jest to suma energii zdeponowanej przez protony pierwotne, protony wtór-
ne i cząstki odrzutu (protony, ciężkie cząstki odrzutu):

Dbeamlet(r, z) =
1

ρH20

[
Ipp(d(z)) + Irp(d(z))

]
× Klat,prim(r, d(z))+

1
ρH20

[
Isp(d(z)) + Iheavy(d(z))

]
× Klat,sec(r, d(z)),

(3.2)

gdzie ρH20 jest gęstością wody, Ipp jest składową krzywej głębokościowego roz-
kładu dawki protonów pierwotnych (pp - primary protons), Isp jest składową
krzywej głębokościowej protonów wtórnych (sp - secondary protons), Irp jest
składową krzywej głębokościowej protonów i neutronów odrzutu (rp - reco-
il particles), Iheavy jest składową krzywej głębokościowej ciężkich cząstek od-
rzutu, Klat są rozkładami Gaussa lub sumami rozkładów Gaussa, ale mają in-
dywidualne wartości σ dla każdego przekroju poprzecznego wiązki dla po-
szczególnych cząstek (prim - primary, sec - secondary), r jest odległością od osi
centralnej wiązki, z jest położeniem wzdłuż osi centralnej wiązki, a d(z) to od-
ległość ekwiwalentu wody do położenia z. Straty energii składające się na roz-
kład dawki obliczony w Eclipse przedstawiono na Rysunku 3.2.

Eclipse wykorzystuje analityczny algorytm superpozycji konwolucji roz-
kładów dawek Dbeamlet dla protonów (ang. proton convolution superposition, PCS)
do obliczania i optymalizacji dawki [141].
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RYSUNEK 3.2: Składowe strat energii wiązki protonowej o energii 250
MeV w wodzie, obliczone według algorytmu używanego w systemie

Eclipse 13.6 [141].

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

3.2.1 Symulacje w fantomie wodnym - bez systemu formowania
wiązki

W celu zaimplementowania do kodu FRED modelu wiązki protonowej uży-
to planów wygenerowanych w TPS Eclipse 13.6 oraz dane, uzyskane podczas
pomiarów wykonanych w okresie uruchamiania stanowisk terapeutycznych
w CCB. Dobrano wtedy wstępne wartości parametrów wiązki dla obliczeń w
fantomie wodnym. Symulacje zostały przygotowane we współpracy z Agatą
Skrzypek i zostały opublikowane w jej pracy dyplomowej [160].

Parametry modelu wiązki charakteryzują podłużne i poprzeczne profile
wiązki ołówkowej, jak również kalibrację dozymetryczną. Energia (ang. ener-
gy, E) i rozrzut energii (ang. energy spread, Es) charakteryzują głębokościowy
rozkład dawki wiązki ołówkowej (profil podłużny). Energia wiązki była zde-
terminowana zgodnością zasięgu wiązki R80%, natomiast rozrzut energii sze-
rokością połówkową piku Bragga (FWHM). Czynnik skalujący, czyli przelicz-
nik liczby jednostek monitorowych na liczbę cząstek (ang. scaling factor, SF),
charakteryzujący integralną dawkę głęboką (ang. integral depth dose, IDD), uzy-
skano za pomocą pomiaru dawki na głębokości 2 cm, zgodnie z protokołem
uruchomienia systemu do planowania leczenia i innymi odniesieniami [141],
[73], [161]. Każdy parametr został wyznaczony dla całego przedziału energii
dostępnej w systemie Proteus 235 (od 70 do 226,1 MeV) z krokiem co 10 MeV.
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Do opracowania pierwszego modelu wiązki wykorzystano poprzeczne pro-
file wiązki protonowej mierzone w powietrzu oraz głębokościowe rozkłady
dawki uzyskane w fantomie wodnym. Parametry przestrzeni fazowej, które
charakteryzują model wiązki protonów w CCB muszą być tak dobrane, aby
uzyskać zgodność, w określonym zakresie, wyników obliczeń MC z wynikami
eksperymentalnymi. Wdrożone zostały narzędzia opracowane w środowisku
Matlab [162], które pozwoliły zaproponować wstępne parametry wejściowe
do kodu FRED, takie jak średnia energia wiązki i jej rozrzut, rozmiar wiązki
i liczba protonów przypadająca na jednostkę monitorową.

Układ do symulacji składał się z fantomu wodnego o wymiarach
10 × 10 × 40 cm3 (rozmiar woksela 0,6 × 0,6 × 1 mm3) dla obliczeń transportu
pojedynczych wiązek oraz fantom o wymiarach 40 × 40 × 40 cm3 (rozmiar
woksela 0,6 × 0,6 × 1 mm3) dla symulacji planów dozymetrycznych „kostek”
o zadanym zasięgu i modulacji. Izocentrum znajdowało się na głębokości 2 cm
od krawędzi fantomu. Fantom znajdował się w odległości 200 cm od wirtual-
nego źródła wiązki protonowej (patrz Rysunek 3.3).

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

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

Przy opracowywaniu dokładniejszego modelu wiązki, uwzględniono w ukła-
dzie symulacyjnym położenie magnesów skanujących oraz obecność dyskry-
minatora zasięgu. Do walidacji wyników obliczeniowych wykorzystano po-
nownie wyniki pomiarów wykonanych podczas uruchamiania stanowisk te-
rapii w CCB. Ponadto wykonano dodatkowe pomiary rozmiaru wiązki w pły-
tach RW3 detektorem Lynx, które są częścią wyników wspólnej publikacji
w Gajewski i in. [89].

Rysunek 3.4 pokazuje, w jaki sposób wiązka protonów jest transportowana
z głowicy terapeutycznej w kierunku detektora/fantomu. Układy do pomia-
rów parametrów wiązek przedstawiono schematycznie odpowiednio na Ry-
sunkach 3.4A i 3.4B, natomiast dodatkowo wykonany pomiar rozmiaru wiąz-
ki w fantomie RW3 przedstawiono na Rysunku 3.4C. Podczas napromieniania
wiązka jest odchylana w pionie i poziomie przez magnesy skanujące i prze-
chodzi przez pozycjoczułą komorę jonizacyjną (ang. ionisation chamber, IC). Ko-
mora ta służy do pomiaru położenia wiązki oraz ładunku proporcjonalnego
do jednostek monitorowych MU. Obliczenia transportu wiązki z wykorzysta-
niem programu FRED prowadzone były dla geometrii pokazanej na Rysun-
kach 3.4A i 3.4B. Wirtualne źródło wiązki znajdowało się w pozycji magnesu
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skanującego znajdującego się bliżej izocentrum. Wiązka protonów była pro-
pagowana zarówno bez, jak i z dyskryminatorem zasięgu. Symulacje FRED
w wodzie przeprowadzono na wirtualnych fantomach o wymiarach 40 × 40
× 40 cm3 i wymiarach woksela 1 × 1 × 1 mm3 (Rysunek 3.4A). Poprzeczną
propagację protonowej wiązki ołówkowej scharakteryzowano poprzez mode-
lowanie emitancji wiązki opisanej w podrozdziale 2.1.4.4. Średni potencjał jo-
nizacyjny wody ustalono na 80 eV zgodnie z zaleceniami ICRU [164]. Roz-
miar wiązki był walidowany przez symulacje propagacji wiązki w powietrzu.
Całkowity czas symulacji FRED MC obejmuje czas śledzenia cząstek, czas po-
trzebny na alokację pamięci i zapis pliku. Szybkość śledzenia cząstek w symu-
lacji podaje się jako liczbę śledzonych protonów na sekundę (p+/s).
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RYSUNEK 3.4: Schemat pomiaru i symulacji rozkładu dawki dla fan-
tomu wodnego (A), pomiarów profili poprzecznych wiązki w powie-
trzu (B) i pomiarów rozmiaru wiązki na płytach fantomu RW3 (C). Po
lewej stronie pokazano elementy głowicy terapeutycznej (magnesy
skanujące i komory monitorowania wiązki (ang. beam monitor, BM)),
nieuwzględnione w symulacjach MC (przedstawione w skali szaro-
ści). W symulacjach MC protony są generowane w wirtualnym źródle
i transportowane przez dyskryminator zasięgu (ang. range shifter, RS)
(niebieski) lub tylko przez powietrze do fantomów lub/i detektorów.

Rysunek nie jest w skali [89].

3.2.3 Walidacja rozkładu LETd

Średni LET ważony dawką (LETd) w kodzie FRED jest obliczany na podstawie
wzoru (2.4). LETd był generowany przez uśrednienie każdej depozycji energii
w każdym wokselu na siatce obrazu CT pacjenta lub fantomu. Obliczenia z
kodu FRED zostały porównane z wynikami obliczeń programu TOPAS.
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3.2.3.1 Krzywa kalibracji dla skanera CT

Jednym z niezbędnych elementów do wykonania obliczeń dawki na obrazach
tomograficznych jest krzywa kalibracji dostosowana do używanego skane-
ra CT. Krzywa kalibracyjna, oparta na kalibracji stechiometrycznej [165], pre-
zentuje zależność pomiędzy fizykochemicznymi właściwościami materiałów,
reprezentowanymi przez HU, a względną zdolnością hamowania protonów
(RPSP). Przygotowano krzywą kalibracji, bazującą na składzie atomowym tka-
nek i innych materiałów pojawiających się na obrazie CT. Dane te dotyczyły
składów zarówno materiałów imitujących tkanki w fantomie CIRS (patrz Ry-
sunek 3.5), jak i elementów unieruchomienia pacjenta lub implantów, i pocho-
dziły z publikacji [166], [167], [168].

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

W systemie planowania leczenia Eclipse 13.6 możliwe jest wyłącznie ręcz-
ne wprowadzenie zależności RPSP od HU, a wartości pomiędzy tymi punk-
tami są interpolowane liniowo. Kliniczna krzywa kalibracji CCB składa się
obecnie z 67-miu punktów. Liczba punktów krzywej jest ograniczona tylko
do tych, dla których odchylenie od przebiegu liniowego RPSP poprzednich
dwóch punktów krzywej było większe niż 5%. Wprowadzone do TPS punk-
ty krzywej kalibracji wyznaczają wyłącznie miejsca zmiany przebiegu funkcji
liniowej i nie mają powiązania z materiałami wykorzystywanymi do jej two-
rzenia.

Rysunek 3.6 przedstawia krzywą kalibracji zaimplementą w systemie do
planowania leczenia w CCB oraz punkty materiałów tkankopodobnych, z któ-
rych składa się krzywa kalibracji dla FRED. Ponadto pokazano przykładowe
trzy tkanki, zawierające się w krzywej kalibracji - płuca na wdechu (ang. lung
inhale), krew (erytrocyty) (ang. blood (erythrocytes)) i gęstą tkankę kostną (ang.
dense bone).
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RYSUNEK 3.6: Kliniczna krzywa kalibracji (kolor niebieski) i punkty
materiałów tkankopodobnych użyte w symulacjach FRED.

3.2.4 Walidacja kodu Monte Carlo FRED

Po przygotowaniu fizycznego modelu wiązki protonowej i krzywej kalibracji
do obrazów CT, wykonano walidację działania kodu FRED. Walidacja polega-
ła na sprawdzeniu:

– profili poprzecznych wiązki w powietrzu,

– profili poprzecznych wiązki w materiale równoważnym wodzie,

– zasięgów wiązek o różnych energiach początkowych w wodzie,

– dawki na głębokości 2 cm w wodzie,

– rozkładów dawki 3D w wodzie i w niejednorodnym fantomie.

Dokładność obliczeń FRED została zweryfikowana względem danych eks-
perymentalnych. Pozytywna walidacja FRED umożliwiła użycie go do pracy
na danych klinicznych pacjentów leczonych w CCB.

3.3 Baza danych pacjentów

W pracy wykorzystano obrazy CT, wykonane na skanerze Siemens Somatom
Definition AS, plany leczenia, kontury struktur i rozkłady dawek 95 pacjen-
tów z guzami mózgu i podstawy czaszki wygenerowane w systemie plano-
wania leczenia Eclipse 13.6. Pacjenci byli napromieniani od listopada 2016 do
września 2018 w CCB. Radioterapia protonowa pacjentów została zaplanowa-
na techniką IMPT z dawkami frakcyjnymi w zakresie 1,8 – 2,0 Gy(RBE) i daw-
kami całkowitymi w zakresie 36–74 Gy(RBE). Plany leczenia przygotowano
z optymalizacją wielopolową (ang. multi field optimization, MFO) i przeprowa-
dzono w 1-3 etapach, gdzie etapy 2 i 3 były planami dopromienienia (ang.
boost) objętości leczonej.
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TABELA 3.1: Kryteria podziału bazy danych pacjentów pogrupowa-
nych według typu guza.

Grupa 1: Nowotwory mózgu
(pacjenci o numerach 1-50)

Grupa 2: Nowotwory podstawy czaszki
(pacjenci o numerach 51-95)

Liczba pacjentów
(liczba etapów

leczenia)

1 etap 50
Liczba pacjentów

(liczba etapów
leczenia)

1 etap 14

2 etapy 28
suma 50 3 etapy 3

suma 45
Rodzaj nowotworu glejak 50 Rodzaj nowotworu struniak 28

chrzęstniakomięsak 17

Dawka przepisana
[Gy(RBE)]

maks. 61,2 Dawka przepisana
[Gy(RBE)]

maks. 74,0

min. 36,0 min. 70,0
mediana 54,0 mediana 74,0

Liczba pól
maks. 4

Liczba pól
maks. 6

min. 2 min. 2
mediana 3 mediana 4

(α/β)x PTV [Gy] 6 (α/β)x PTV [Gy] 4

Pacjentów podzielono ze względu na typ guza na dwie grupy, tj. pacjentów
z nowotworami mózgu i pacjentów z nowotworami podstawy czaszki, co
przedstawiono w Tabeli 3.1. Dążąc do spójności danych i najbardziej repre-
zentatywnych klinicznie wyników, wykluczyliśmy z bazy danych pacjentów
z lokalizacją guza inną niż mózg lub głowa i szyja, przypadki pediatrycz-
ne, ponownie napromienianych pacjentów i plany leczenia zoptymalizowane
przy użyciu techniki SFUD. Dane o wszystkich pacjentach znajdują się w Ta-
belach D.1 i D.2 w Dodatku D.

W grupie pacjentów z nowotworami podstawy czaszki osobno poddano
analizie pacjentów, u których zdiagnozowano zmiany w mózgu po zakończe-
niu leczenia. Pierwsze kontrolne badania MRI po leczeniu wykonano po około
3 miesiącach od zakończenia terapii. Następnie powtarzano je co najmniej raz
na 6 miesięcy, gdy u pacjenta nie wystąpiły objawy uszkodzenia mózgu. MRI
wykonywano przy użyciu systemu 1,5T Avanto (Siemens), badając obszar za-
interesowania przy użyciu dedykowanej cewki do badania głowy i szyi. Przed
dożylnym podaniem kontrastu uzyskano obrazy ważone T1 w płaszczyźnie
koronowej, strzałkowej i poprzecznej oraz obrazy ważone T2 w płaszczyźnie
poprzecznej. Po podaniu kontrastu, powtórzono sekwencje T1 o takich samych
parametrach jak poprzednio.
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RYSUNEK 3.7: Przekrój obrazowania MRI z nakreślonym PTV (czer-
wony), martwicą (pomarańczowy) i obrzękiem (magenta) Pacjenta

90.

Zmiany radiograficzne mózgowia, czyli zmiany w mózgu ze wzmocnie-
niem kontrastowym (ang. contrast-enhancing brain lesions, CEBL), były obryso-
wane przez lekarza na podstawie pierwszych obrazów MRI, na których wy-
kryto zmiany, jak pokazano na Rysunku 3.7. Wykryte zmiany, objawowe lub
bezobjawowe, podzielono na obrzęk ze stopiem martwicy 1, widoczny głów-
nie w akwizycjach T2/FLAIR, lub/i martwicę o stopniu od 2 do 3, rozpozna-
waną w akwizycjach T1 z kontrastem [169], [170].

W Tabeli 3.2 przedstawiono charakterystykę pacjentów, u których zdiagno-
zowano zmiany w mózgu po radioterapii protonowej.
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TABELA 3.2: Parametry guzów, metod i wyników napromieniania pa-
cjentów ze zdiagnozowanymi zmianami w mózgu.

Nr
pacjenta

Diag-
noza

Charakte-
rystyka

nowotwo-
ru

Dp [Gy
(RBE)]

Obj.
PTV
[cm3]

Lokal.
mart-
wicy

Stopień
martwi-

cy

Obja-
wy

Dyna-
mika

powik-
łań

Obj.
martwicy/
obrzęku

[cm3]

57 CHS pierwotny
70

(54+16)
165,5,
138,9

B 1 nie
stabil-

ny
brak/
0,22

63 CH wznowa 74 99,8
LTL, LH,

BS
2 tak regres

5,96/
48,29

81 CHS pierwotny
70

(54+16)
105,4,
67,6

RTL 1 nie
stabil-

ny
1,37/
7,46

82 CH pierwotny 70 64,3 LTL 1 nie
prog-

res
0,25/
1,25

89 CHS pierwotny
70

(54+16)
85,7,
65,3

LTL, LH 1 nie
prog-

res
4,22/
29,61

90 CH pierwotny 74 95,7
RTL,

LTL, RH
1 nie

prog-
res

0,3/
2,89

91 CHS wznowa
74

(54+20)
87,3,
30,7

LTL, LH 2 tak
prog-

res
0,09/
brak

92 CHS wznowa
70 (54
+16)

147,3,
66,9

LTL, LH 3 tak
prog-

res
0,36/
6,55

95 CHS pierwotny
74

(54+16
+4)

123,0,
83,8,
29,3

RTL, RH 2 tak
prog-

res
brak/
35,1

Oznaczenia: Dp - dawka przepisana, CH - struniak (chordoma), CHS - chrzęstniakomięsak
(chondrosarcoma), B - mózg (brain), LTL - lewy płat skroniowy (left temporal lobe), RTL - prawy
płat skroniowy (right temporal lobe), BS - pień mózgu (brainstem), LH - lewy hipokamp (left
hippocampus), RH - prawy hipokamp (right hippocampus).

3.3.1 Wykonanie obliczeń kodem Monte Carlo FRED

Szczegóły, odnośnie metodyki przeprowadzenia symulacji oraz link do doku-
mentacji kodu transportu promieniowania FRED, znajdują się w Dodatku A
niniejszej pracy.

Danymi wejściowymi do przeprowadzenia symulacji były:

– model wiązki zawierający informacje o rozmiarze wiązki oraz przeliczni-
ka MU na liczbę protonów, w funkcji energii wiązki (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 wejściowy do symulacji (patrz Dodatek A).

Symulowano 104 protonów pierwotnych na wiązkę ołówkową dla każde-
go planu leczenia. Obliczenia wykonano na anatomii pacjenta określonej na
podstawie jego obrazów CT. W celu przyspieszenia obliczeń, zmieniono roz-
dzielczość obrazów z oryginalnej siatki o wymiarach woksela 0,67 × 0,67 ×
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1,2 mm3 do 1,5 × 1,5 × 1,5 mm3.

Do obliczeń współczynników RBE należało określić wartości αx i βx dla po-
szczególnych grup nowotworów oraz zdrowych tkanek. Współczynniki α/β
dla danego typu nowotworu zostały wybrane z prac przeglądowych van Le-
euwen i in. [115] oraz Jones i Dale [116]. Zastosowano współczynniki αx/βx =
6 Gy dla pacjentów z nowotworami mózgu i αx/βx = 4 Gy dla pacjentów z no-
wotworami podstawy czaszki. Dla zdrowych tkanek wybrano wartość αx/βx
= 2 Gy. Rozkłady wartości RBE z wartościami αx/βx dla nowotworu i tkanki
zdrowej obliczono indywidualnie dla każdego pacjenta.

3.4 Metody analizy wyników

3.4.1 Porównanie rozkładów dawek ze stałym i zmiennym RBE

Aby porównać rozkłady DRBE, obliczone ze stałym RBE (ang. constant RBE,
cRBE) i zmiennym RBE (ang. variable RBE, vRBE), z DVH dla każdego pacjen-
ta wyznaczono średnie i maksymalne dawki w PTV, a także w pniu mózgu
i skrzyżowaniu nerwów wzrokowych. Dla pacjentów ze zdiagnozowanymi
zmianami w mózgu przeanalizowano również rozkłady DRBE i LETd w obry-
sowanych strukturach obrzęku i martwicy oraz w płatach skroniowych. DVH
zostały wygenerowane przy użyciu biblioteki dicompyler-core [171]. Cała ana-
liza danych została przeprowadzona przy użyciu skryptów Python, przygoto-
wanych w ramach tej pracy.

3.4.2 Kwantyfikacja zwiększenia biologicznie efektywnego zasięgu

Jednym z celów rozprawy było opracowanie metody obliczania biologicznie
efektywnego zasięgu, co zostało opisane w pracy [172]. Większość planów pa-
cjentów składała się z 3 – 4 pól terapeutycznych wokół objętości PTV, więc bio-
logicznie efektywny zasięg wiązki mógł ulec zwiększeniu w różnych kierun-
kach. Do oceny zwiększenia tego zasięgu wykorzystane zostało przybliżenie,
że objętości pokrywające co najmniej 95% przepisanej dawki (V95) obliczone
za pomocą cRBE i vRBE mają kształt kulisty (patrz Rysunek 3.8).

Zwiększenie biologicznie efektywnego zasięgu zostało zdefiniowane jako
różnica między promieniami:

Rext = RvRBE − RcRBE, (3.3)

gdzie: RvRBE - promień kuli o objętości V95 obliczony za pomocą vRBE, RcRBE
- promień kuli o objętości V95 obliczony za pomocą cRBE.

3.4.3 Niepewności fizyczne i biologiczne

Oceniono fizyczną i biologiczną niepewność planów leczenia, porównując
DVH rozkładów DRBE dla struktur CTV i OAR, obliczonych z użyciem cRBE i
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RYSUNEK 3.8: Schematyczne przedstawienie metody obliczania
zwiększenia zasięgu.

vRBE z wynikami analizy odporności planów z użyciem cRBE. Analiza odpor-
ności została przeprowadzona w kodzie FRED, zgodnie z procedurą klinicz-
ną wdrożoną w CCB: każdy plan leczenia został przeliczony ze stałym RBE
12-krotnie modyfikując wartości HU obrazu CT o ±3,5% i zmieniając pozycję
izocentrum planu leczenia o ±2 mm w kierunku x, y i z. DVH z obwiedniami
błędu zostały wygenerowane dla CTV i OARs. Celem było sprawdzenie, czy
zmiany wynikające z translacji CT i niepewności wartości HU, spowodowa-
ne kalibracją skanera CT są większe niż niepewności biologiczne związane z
obliczeniami DRBE z modelem zmiennego RBE. Aby określić ilościowo różnice
między DVH dla modeli cRBE i vRBE, porównano D95 (dawka dostarczona do
95% objętości struktury) i D05 (dawka dostarczona do 5% objętości struktury)
odpowiednio dla CTV i OAR według wzorów:

CTVdi f f Robust = D95cRBE − min(D95)Robust, (3.4)

CTVdi f f RBE = D95vRBE − D95cRBE, (3.5)

OARdi f f Robust = max(D05)Robust − D05cRBE, (3.6)

OARdi f f Robust = D05vRBE − D05cRBE. (3.7)

3.4.4 Dawka ważona RBE, rozkład LETd i korelacja z obserwowany-
mi obszarami martwicy

DRBE i limity dawek w przypadku martwicy mózgu Dawki maksymalne
(Dmax) w mózgu i obszarach zmian radiograficznych w mózgu (martwicy lu-
b/i obrzęku), porównano z limitami dawek zaproponowanymi przez Marksa
i in. [80], które zawierają zalecenia dotyczące analizy ryzyka wystąpienia ob-
jawowej martwicy. Dawkę w prawym płacie skroniowym (ang. right temporal
lobe, RTL) i lewym płacie skroniowym (ang. left temporal lobe, LTL) porównano
z ograniczeniami dawki z Pehlivan i in. [173]. Jako reprezentatywny parametr
dla dawki dostarczanej do płatów skroniowych, wybrano D02 (dawka dostar-
czana do 2% objętości narządu), co w przypadku płatów skroniowych odnosi
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się do objętości około 2 cm3 (D2cc), jak sugerowali Pehlivan i in. [173] oraz Feng
i in. [174].

Regiony o wysokim DRBE/LETd i martwica mózgu Dla każdego pacjenta
określone zostały obszary o podwyższonym DRBE, czyli większym niż 100%
dawki przepisanej, oraz o wartościach LETd przekraczających 3 i 5 keV/µm,
tak jak zaproponowano w Garssberger i in. [175] i Ödén i in. [176]. Celem tych
obliczeń było zbadanie, czy wielkość i lokalizacja objętości wysokiego DRBE i
LETd są skorelowane z rozwiniętą martwicą. Przeanalizowano woksele z wy-
soką dawką dla podanych wyżej granicznych wartości LETd, korzystając z roz-
kładów LETd, dla każdego pola terapeutycznego osobno, oraz z rozkładu daw-
ki ważonego zmiennym RBE. Obliczono również odsetek objętości podwyż-
szonego DRBE i LETd, która nakłada się na obszary zmian radiograficznych w
mózgu w stosunku do całej objętości zmiany. Jako czynnik objętościowy wska-
zujący potencjalnie na korelację, zastosowano stosunek objętości martwicy lub
obrzęku wystawionej na działanie wysokiego DRBE i LETd w odniesieniu do
całkowitej objętości tej zmiany.

3.5 Statystyki

Testy statystyczne użyte w analizie wyników W analizie rozkładów dawek
obliczonych z użyciem stałego i zmiennego RBE nie poczyniono założeń a prio-
ri o rozkładzie zmiennych. 95% przedziały ufności (ang. confidence interval,
CI) (2,5 - 97,5 percentyla, CI95%) obliczono metodą nieparametryczną boot-
strap (100000 iteracji) wokół wartości mediany dla względnych wartości DRBE
i zwiększenia zasięgu. Aby ocenić różnicę między dawkami i zmianami w za-
sięgu protonów przy użyciu cRBE i vRBE, przeprowadzono dwustronny test
znakowanych rang Wilcoxona [177].

Do porównania dawki w prawym płacie skroniowym (RTL) i lewym pła-
cie skroniowym (LTL) wykorzystano metodę Wilsona [178]. Przy użyciu tej
metody wyznaczono prawdopodobieństwu zaobserwowania zmian radiogra-
ficznych w mózgu przy przekroczeniu dawki 77,7 Gy(RBE), odpowiadającej
105% dawki przepisanej z 74 Gy(RBE) [173]. Statystyka I-kwadrat (I2) charak-
tryzuje zróżnicowanie pomiędzy badaniami, które wynika z heterogeniczności
danych [179]. Dlatego statystyka I2 została przyjęta jako metryka niejednorod-
ności do analizy pacjentów z martwicą i obrzękiem. Wykresy pudełkowe zo-
stały wykorzystane do podsumowania analizy opartej na wokselach, dla do-
pasowanych par wokseli pod względem wartości dawki.

W celu zbadania związku między LETd a ryzykiem pojawienia się zmian
radiograficznych w mózgu, przeprowadzono analizę opartą na wokselach, zgod-
nie z metodą zaproponowaną przez Niemierko i in. [36]. Dla każdego pacjenta
zidentyfikowano woksele z martwicą lub obrzękiem, a woksele z dopasowaną
dawką uzyskano przez losowe próbkowanie ze zbioru wokseli poza martwicą
lub obrzękiem. Woksele dopasowane do dawki wyekstrahowano zakładając
próg dawki 0,1 Gy dla okna wyboru. Porównanie między wokselami mar-
twiczymi i niemartwiczymi przeprowadzono na podstawie rozkładu LETd i
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parametru D·(1+0,05LETd), który jest stosowany jako substytut dawki ważo-
nej RBE [180]. Ta sama procedura została zastosowana do analizy obszarów
obrzękowych.
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Rozdział 4

Wyniki

Wyniki zaprezentowane w pracy zostały częściowo opublikowane w następu-
jących artykułach:

1. Garbacz i in. "Proton Therapy Treatment Plan Verification in CCB Krakow
Using Fred Monte Carlo TPS Tool". W: Lhotska L., Sukupova L., Lacko-
vić 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, artykuł 567300, https://doi.org/10.3389/fphy.2020.567300.
(2021) [89],

3. Garbacz i in. ". "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 wiązki i walidacja kodu Monte Carlo FRED
w Centrum Cyklotronowym Bronowice

4.1.1 Symulacje w fantomie wodnym - bez systemu formowania
wiązki

Wyniki obliczeń głębokościowego rozkładu dawki wykonane kodem FRED
MC, dla wstępnego modelu wiązki dopasowanego do rozkładu dawki poje-
dynczych wiązek, obliczonych za pomocą TPS Eclipse 13.6 o energiach 100,
150 i 200 MeV, przedstawiono na Rysunku 4.1.

Metodą iteracyjną osiągnięto zgodne zasięgi wiązek dla symulacji FRED
i obliczeń TPS w fantomie wodnym z dokładnością lepszą niż 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: Porównanie rozkładu głębokościowego dawki dla ob-
liczeń TPS (linie przerywane) i symulacji FRED (linie ciągłe) [163].

RYSUNEK 4.2: Porównanie profili poprzecznych dla obliczeń TPS (li-
nie przerywane) i symulacji FRED (linie ciągłe) [163].

Rysunek 4.2 przedstawia profile poprzeczne wiązek z obliczeń dawki
w TPS i FRED. W powyższych obliczeniach nie uwzględniono asymetrii roz-
miaru poprzecznego wiązki. Zgodność rozmiaru poprzecznego wiązek (σ),
obliczonych z wykorzystaniem FRED oraz Eclipse 13.6, osiągnięto na pozio-
mie poniżej 0,2 mm.

Do kolejnej weryfikacji przygotowano plany dozymetryczne napromienia-
nia “kostek" (objętości tarczowych o kształcie prostopadłościanów) wygene-
rowane za pomocą TPS Eclipse 13.6. Przykład takiego planu leczenia został
przeliczony za pomocą kodu FRED z wykorzystaniem parametrów przestrze-
ni fazowej modelu wiązki opracowanych dla pojedynczych wiązek. Przygoto-
wany plan napromieniania kostki o modulacji 10 cm i zasięgu 20 cm składał się
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z 8001 wiązek ołówkowych. Energia wiązek protonowych mieściła się w za-
kresie od 114,9 do 172,8 MeV. Symulacje przeprowadzono w fantomie wod-
nym o wymiarach 40 × 40 × 40 cm3. Obliczenia dawki przeprowadzono sy-
mulując transport 1,6 × 109 protonów w ciągu 7 min i 20 s korzystając z kla-
stra obliczeniowego Prometheus w Akademickim Centrum Komputerowym
Cyfronet Akademii Górniczo-Hutniczej w Krakowie.

RYSUNEK 4.3: Dwuwymiarowe rozkłady dawki z TPS (górny rząd),
z symulacji FRED (środkowy rząd) i wartości gamma 3%/3 mm (dol-
ny rząd) w podłużnym (lewa kolumna) i bocznym (prawa kolumna)

profilu zmierzone w środku kostki [163].
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Do oceny i porównania rozkładów dawek obliczonych za pomocą TPS (Ry-
sunek 4.3, górny rząd) i FRED (Rysunek 4.3, środkowy rząd) zastosowano trój-
wymiarową analizę indeksu gamma (patrz sekcja 2.2.1 Etapy planowania lecze-
nia, Indeks gamma) z różnymi kryteriami różnicy dawki ∆D i odległości DTA.
Oceniano jedynie woksele o dawce powyżej 5% maksymalnej wartości daw-
ki. Odsetek wokseli spełniających kryteria akceptacji (γ < 1), wynosił 96,6%
i 81,7% odpowiednio dla kryteriów ∆D/DTA 3%/3 mm (Rysunek 4.3, dolny
rząd) i 2%/2 mm.

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

W celu poprawienia jakości wyników symulacji w kodzie FRED, uwzględnio-
no parametry geometrii stanowisk gantry w CCB, tj. odległość magnesów ska-
nujących oraz obecność dyskryminatora zasięgu na drodze wiązki. Procedura
przygotowania modelu wiązki została szczegółowo opisana w Gajewski i in.
[89].

RYSUNEK 4.4: Profile dawki głębokiej dla wiązek protonów w wo-
dzie oraz względne różnice między pomiarem w CCB a symulacjami

FRED [89].

Położenie dystalnych krawędzi profilu dawki głębokiej były zgodne z po-
miarami zasięgu (R80%) wiązek w wodzie w granicach 0,02 mm (patrz Rysunek
4.4). Względna różnica dawki wzdłuż profilu wiązki ołówkowej nie przekra-
czała 4%.

W celu zamodelowania poprzecznych rozmiarów wiązki dla punktów po-
miarowych określono emitancję wiązki, opisaną w sekcji 2.1.4.4, uwzględniają-
cą jej asymetrię osiową (patrz sekcja 2.1.5 Cyklotron i systemy formowania wiązki).
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RYSUNEK 4.5: Rozmiary plamki w powietrzu kierunkach X i Y zmie-
rzone w CCB oraz zamodelowane w FRED [89].

Dostosowując parametry emitancji w symulacjach FRED do danych pomiaro-
wych, otrzymano bezwzględną różnicę między modelowanymi a zmierzony-
mi rozmiarami wiązki mniejszą niż 0,05 mm (patrz Rysunek 4.5).

RYSUNEK 4.6: Porównanie rozmiarów plamki wiązek protonowych
(σ) o energiach 100 MeV, 150 MeV i 200 MeV dla danych pomiaro-

wych i z symulacji FRED w fantomie RW3 [89].

Wartości σx/y uzyskane z pomiarów zgadzały się z wartościami symulo-
wanymi dla większości przypadków w granicach 0,1 mm, co pokazują słupki
błędów na Rysunku 4.6. Wyniki mieszczą się w kryterium akceptacji wielkości
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plamki stosowanym przez CCB i wynoszącym ±0,6 mm.

4.1.3 Walidacja w ośrodku niejednorodnym

Kalibracja stechiometryczna zaimplementowana w FRED MC została zwery-
fikowana eksperymentalnie przy użyciu pomiarów matrycą MatriXX (IBA Do-
simetry) w wodzie, umieszczoną za antropomorficznym fantomem głowy
CIRS. MatriXX jest matrycą komór jonizacyjnych i umożliwia pomiar z roz-
dzielczością przestrzenną 7,6 mm. Fantom napromieniano jednorodnymi po-
lami o wielkości 10 × 10 cm2 i energiach wiązki 100, 150 i 200 MeV, a pomiary
wykonywano z krokiem 0,5 cm.

RYSUNEK 4.7: Rozkłady dawki w fantomie wodnym dla wiązek prze-
chodzących przez element fantomu antropomorficznego CIRS. Gór-
ny rząd: (lewa strona) rozkład dawki obliczony w FRED, (prawa stro-
na) rozkład dawki zmierzony przy użyciu matrycy MatriXX dla mo-
noenergetycznych wiązek o energii 150 MeV. Dolny rząd: mapa 2D
wartości γ (2%/2mm) uzyskana przez porównanie eksperymentu

z symulacjami FRED [182].

Rysunek 4.7 przedstawia przykład porównania symulacji FRED dla energii
wiązki 150 MeV z danymi eksperymentalnymi oraz mapę 2D wartości gamma
po analizie GI. Dla każdej z badanych energii wykonano dwa pomiary dawki
3D, jeden z dyskryminatorem zasięgu, a drugi bez niego. W przypadku ob-
liczeń kodem FRED, dla wszystkich badanych energii, procent wokseli speł-
niających kryteria ∆D/DTA o wartościach 2%/2 mm był większy niż 99%.
Porównując obliczenia TPS i pomiary, procent wokseli spełniających kryteria
wynosił średnio (z odchyleniem standardowym) 93,2(8,4)%.
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4.1.4 Walidacja FRED względem planów leczenia

Dokładność obliczeń FRED MC z zaimplementowanym modelem wiązki zo-
stała zweryfikowana w odniesieniu do pomiarów dozymetrycznych planów
leczenia w wodzie wykonanych za pomocą matrycy komór jonizacyjnych Ma-
triXX. Zastosowano kryteria lokalnej różnicy dawki i odległości odpowied-
nio 2% i 2 mm. Średni procent wokseli (z odchyleniem standardowym) speł-
niających kryteria, po analizie 182 warstw z rozkładów dawek przeliczonych
w FRED i zmierzonych, wyniósł 96,28(3,3)%.

RYSUNEK 4.8: Rozkład dawki 2D uzyskany z symulacji FRED MC
(lewy panel), zmierzony za pomocą matrycy komór jonizacyjnych
MatriXX w fantomie wodnym (panel środkowy) i wartości gamma
obliczone przez porównanie symulacji FRED i pomiaru z kryteriami
2%/2 mm (prawy panel). Procent wokseli spełniających kryteria wy-

nosił 98,64% [182].

4.1.5 Walidacja rozkładu LETd względem symulacji w programie
TOPAS

Z powodu braku danych eksperymentalnych rozkłady LETd zostały zwalido-
wane względem obliczeń programu TOPAS, który opisano w podrozdziale
3.1.2 TOPAS MC.

Obliczenia rozkładów DRBE i LETd w FRED zostały sprawdzone z wyni-
kami symulacji z McNamara i in. [25] (patrz Rysunek 4.9). Symulacja FRED
rozkładu dawki dla objętości prostopadłościanu o szerokości modulacji od 150
do 250 mm została przeprowadzona w wirtualnym fantomie wodnym ze sta-
tystyką 104 protonów pierwotnych na wiązkę. Maksymalna różnica w DRBE
obliczona za pomocą modelu zmiennego RBE (vRBE) wyniosła 3%. Różnica
między maksymalnymi wartościami LETd w obliczonych rozkładach nie prze-
kraczała 13%.
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RYSUNEK 4.9: Porównanie DRBE i LETd dla obliczeń przeprowadzo-
nych programami FRED (linie ciągłe) i TOPAS (linie przerywane, za-

adaptowane z [25]).

4.2 Analiza DRBE i RBE w PTV i w narządach krytycz-
nych dla grupy pacjentów napromienianych w CCB

4.2.1 Dawki ważone RBE w PTV i narządach krytycznych

Dla każdego pacjenta przeanalizowano trzy rozkłady dawki obliczone za po-
mocą: TPS (ważone o stałe RBE), FRED ze stałym RBE (cRBE) oraz FRED ze
zmiennym RBE (vRBE). Dla tych rozkładów wygenerowano DVH, a następnie
przeanalizowano wskaźniki istotne w ocenie planów leczenia, tj. dawkę śred-
nią w PTV (Dmean), dawkę w 95% i 5% objętości PTV (D95 i D05) oraz dawkę
maksymalną (Dmax) dla pojedynczego woksela, w wybranych narządach kry-
tycznych.

W celu oceny jakości dostarczenia dawki przepisanej (Dp) do objętości PTV
porównano stosunek Dmean/Dp oraz parametry D95 i D05, osobno dla każdej
grupy pacjentów. W przypadku pacjentów z nowotworami podstawy czaszki,
leczonych w kilku etapach, stosunek Dmean/Dp został uśredniony dla wszyst-
kich etapów, natomiast parametry D95 i D05 zostały przedstawione dla każ-
dego etapu osobno.

Dawki maksymalne (Dmax) w wybranych narządach krytycznych, czyli
w pniu mózgu oraz skrzyżowaniu nerwów wzrokowych, zostały przedsta-
wione w celu porównania wyników obliczeń z limitami dawek, jakie stosuje
się podczas przygotowywania planu leczenia. Wartości Dmean, Dmax, Dp, D95
i D05 dotyczą dawek ważonych RBE.
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RYSUNEK 4.10: Dawki w PTV u pacjentów z nowotworami mózgu. (Górny panel) Stosunek średniej dawki (Dmean) w PTV i dawki
przepisanej (Dp) wyrażona w procentach. (Środkowy panel) D95 w PTV. (Dolny panel) D05 w PTV.
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RYSUNEK 4.11: Maksymalne dawki (Dmax) w OAR u pacjentów z no-
wotworami mózgu. (Górny panel) Pień mózgu. Fioletowe linie poka-
zują ograniczenia dawki dla powierzchni pnia mózgu (linia przery-
wana) i rdzenia pnia mózgu (linia kropkowana). (Dolny panel) Skrzy-
żowanie nerwów wzrokowych. Fioletowa linia przerywana pokazuje

ograniczenie dawki dla skrzyżowania nerwów wzrokowych.
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RYSUNEK 4.12: Dawki w PTV u pacjentów z nowotworami podstawy czaszki. (Górny panel) Stosunek średniej dawki (Dmean) w PTV
i dawki przepisanej (Dp) wyrażona w procentach. (Środkowy panel) D95 w PTV. (Dolny panel) D05 w PTV. Liczby w nawiasach obok

numerów pacjentów oznaczają etapy leczenia.
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RYSUNEK 4.13: Maksymalne dawki (Dmax) w OAR u pacjentów z no-
wotworami podstawy czaszki. (Górny panel) Pień mózgu. Fioletowe
linie pokazują ograniczenia dawki dla powierzchni pnia mózgu (linia
przerywana) i rdzenia pnia mózgu (linia kropkowana). (Dolny panel)
Skrzyżowanie nerwów wzrokowych. Fioletowa przerywana linia po-
kazuje ograniczenie dawki dla skrzyżowania nerwów wzrokowych.

Dawki są zsumowane po wszystkich etapach leczenia.

Wskaźniki Dmean/Dp, D95 i D05 dla dawek ważonych stałym i zmiennym
RBE w PTV przedstawiono na Rysunkach 4.10 i 4.12, wraz z wartościami śred-
nimi (Mean), medianami (Med), minimalnymi i maksymalnymi dawkami (Mi-
n/Max) dla wszystkich pacjentów. Pacjenci zostali posortowani rosnąco we-
dług parametru Dmean/Dp. Przedziały ufności (CI95%) u pacjentów z nowo-
tworami mózgu dla mediany wynosiły [98,93%, 99,83%] i [99,28%, 100,29%],
odpowiednio dla obliczeń z modelami cRBE i vRBE. W przypadku pacjentów
z nowotworami podstawy czaszki CI95% dla mediany wynosiły [98,04%,
98,56%] i [102,23%, 102,87%], odpowiednio dla modeli cRBE i vRBE. Wartość
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p z testu Wilcoxona, przeprowadzonego pomiędzy DRBE obliczonymi w FRED
z modelami cRBE i vRBE, wyniosła p < 0,05, co oznacza, że względne daw-
ki w PTV istotnie się różnią. CI95% dla mediany wynosiły [98,07%, 98,60%]
i [102,41%, 102,92%] odpowiednio dla modeli cRBE i vRBE.

Wyznaczono Dmax w pniu mózgu i skrzyżowaniu nerwów wzrokowych
dla obu grup pacjentów, a wyniki przedstawiono na rysunkach 4.11 i 4.13.
Dawki maksymalne w OARs zostały również porównane z limitami dawek na
narządy krytyczne, które wynoszą odpowiednio 54 Gy(RBE) i 64 Gy(RBE) dla
rdzenia i powierzchni pnia mózgu oraz 54 Gy(RBE) dla skrzyżowania nerwów
wzrokowych. Dmax w narządach krytycznych w przypadku obliczeń z mode-
lem cRBE (TPS i FRED) są zasadniczo poniżej lub nieco powyżej ograniczeń
dawki. Dla modelu vRBE Dmax były wyższe i często przekraczały ogranicze-
nia dawki, nawet do 14 Gy(RBE) powyżej limitu. U pacjentów z nowotworami
podstawy czaszki przekroczenia te stanowiły 75% przypadków.

4.2.2 Rozkład RBE z modelu vRBE

Wyniki obliczeń wartości RBE dla pacjentów z nowotworami mózgu i podsta-
wy czaszki przedstawiono w Tabeli 4.1. RBE w PTV dla pacjentów z nowotwo-
rami mózgu zostały obliczone z αx/βx = 6 Gy, a dla pacjentów z nowotwo-
rami podstawy czaszki z αx/βx = 4 Gy. W OARs (pień mózgu i skrzyżowanie
nerwu wzrokowego) RBE zostało obliczone dla αx/βx = 2 Gy.

TABELA 4.1: Zestawienie wartości RBE dla pacjentów z nowotwora-
mi mózgu i podstawy czaszki w strukturze PTV, pniu mózgu oraz

skrzyżowaniu nerwu wzrokowego.

Wskaźnik
Pacjenci z nowotworami

mózgu
Pacjenci z nowotworami

podstawy czaszki
RBEmean (PTV) (std) 1,11 (0,01) 1,15 (0,01)

[RBEmin, RBEmax] (PTV) [1,07, 1,31] [1,09, 1,49]
RBEmean (pień mózgu) (std) 0,81 (0,32) 1,03 (0,23)

[RBEmin, RBEmax] (pień mózgu) [0,01, 2,71] [0,01, 2,36]
RBEmean (skrzyżowanie nerwu

wzrokowego) (std)
1,16 (0,25) 1,23 (0,23)

[RBEmin, RBEmax] (skrzyżowanie
nerwu wzrokowego)

[0,01, 2,16] [0,01, 2,19]

Rysunek 4.14 przedstawia rozkłady DRBE, LETd i RBE z konturami PTV
i OAR dla przykładowego pacjenta z nowotworem mózgu (Rysunek 4.14 a-f)
i pacjenta z nowotworem podstawy czaszki (Rysunek 4.14 g-l). Różnica dawek
między obliczeniami FRED cRBE i vRBE jest szczególnie widoczna dla obu
przypadków wokół obszaru PTV. Wzrost DRBE obliczony z modelem McNa-
mara jest konsekwencją zwiększonego LETd, co daje zwiększone RBE w dy-
stalnej części pól promieniowania.
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RYSUNEK 4.14: Rozkłady dawki, LETd i RBE dla przykładowego pa-
cjenta z nowotworem mózgu (dwa górne rzędy, Pacjent 49): (a) daw-
ka obliczona w TPS, (b) dawka obliczona w FRED z cRBE, (c) daw-
ka obliczona w FRED z vRBE, (d) różnica dawek (vRBE - cRBE), (e)
LETd, (f) wartości RBE (model McNamara). Rozkłady dawki, LETd
i RBE dla przykładowego pacjenta z nowotworem podstawy czasz-
ki (dwa dolne rzędy, Pacjent 94 (1)): (g) dawka obliczona w TPS,
(h) dawka obliczona w FRED z cRBE, (i) dawka obliczona w FRED
z vRBE, (j) różnica dawek (vRBE - cRBE), (k) LETd, (l) wartości RBE
(model McNamara). Kontury struktur: PTV (biały), pień mózgu (ró-

żowy) i skrzyżowanie nerwów wzrokowych (jasnoniebieski).

4.3 Zwiększenie biologicznie efektywnego zasięgu

Objętości V95 dla pacjentów z nowotworami mózgu obliczone za pomocą cRBE
mieściły się w zakresie od 59,8 do 1067,0 cm3, a dla modelu vRBE od 100,4
do 1286,7 cm3. Zastosowanie vRBE do obliczenia dawki ważonej RBE spo-
wodowało zwiększenie średniej objętości (z odchyleniem standardowym) V95
o 118,9 (60,2) cm3. Dla pacjentów z nowotworami podstawy czaszki V95 były
w zakresie od 8,30 do 575,5 cm3 dla cRBE i od 19,8 do 727,2 cm3 dla modelu
vRBE. Średni wzrost objętości V95 wyniósł 63,3 (34,0) cm3. Test Pearsona, dla
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poziomu istotności α = 0,05, między objętością V95 a zwiększeniem zasięgu
nie wykazał korelacji dla obu grup pacjentów.

RYSUNEK 4.15: Objętości V95 przeliczone przy zastosowaniu cRBE
(ciemnoniebieskie gwiazdki), vRBE (jasnoniebieskie gwiazdki) oraz
zwiększenie biologicznie efektywnego zasięgu (Rext, czerwone trój-
kąty) dla pacjentów z nowotworami mózgu. Ciągła czerwona linia
przedstawia średnie zwiększenie zasięgu przy zastosowaniu vRBE.
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RYSUNEK 4.16: Objętości V95 przeliczone przy zastosowaniu cRBE (ciemnoniebieskie gwiazdki), vRBE (jasnoniebieskie gwiazdki)
oraz zwiększenie biologicznie efektywnego zasięgu (Rext, czerwone trójkąty) dla pacjentów z nowotworami podstawy czaszki. Ciągła

czerwona linia przedstawia średnie zwiększenie zasięgu przy zastosowaniu vRBE.
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Na Rysunku 4.15 i 4.16 przedstawiono objętości V95 z rozkładów dawek
ważonych cRBE oraz vRBE, jak i obliczone zwiększenie biologicznie efektyw-
nego zasięgu (Rext). Średni RcRBE dla nowotworów mózgu wynosił 4,26 cm z
CI95% [4,02, 4,51] cm, a RvRBE wynosił 4,70 cm z CI95% [4,45, 4,96] cm, podczas
gdy dla pacjentów z nowotworami podstawy czaszki RcRBE wynosił 3,00 cm z
CI95% [2,84, 3,16] cm i dla RvRBE 3,45 cm z CI95% [3,29, 3,62] cm. Średnie zwięk-
szenie zasięgu (z odchyleniem standardowym) Rext, obliczone na podstawie
wzoru (3.3), dla pacjentów z nowotworami mózgu wynosiło 0,44 (0,14) cm, a
dla pacjentów z nowotworami podstawy czaszki 0,45 (0,11) cm. Wyniki poka-
zują, że zwiększenie biologicznie efektywnego zasięgu nie różni się istotnie w
zależności od lokalizacji i typu nowotworu.

4.4 Odporność planu leczenia względem przesunięć CT,
niepewności krzywej kalibracji i zmiennego RBE

Korzystając z histogramów dawka-objętość (DVH) przeanalizowano parame-
try D95 i D05 dla każdego pacjenta w trzech strukturach: CTV, pniu mózgu
i skrzyżowaniu nerwów wzrokowych. Różnice między dawką obliczoną we
FRED ze stałym RBE a dawką wynikającą z analizy odporności planu, dla
translacji obrazu CT i zmiany wartości HU, obliczono korzystając ze wzorów
(3.4) – (3.7). Podobną analizę przeprowadzono dla zmiennego RBE dla para-
mentów D95 i D05 dla pnia mózgu i skrzyżowania nerwów wzrokowych. Wy-
niki wartości średnich (z odchyleniem standardowym) zostały przedstawione
w Tabeli 4.2.

TABELA 4.2: Średnie różnice dawki (z odchyleniem standardowym)
obliczona dla wszystkich pacjentów odpowiednio z nowotworami

mózgu i podstawy czaszki.

Parametr dawka-objętość [Gy(RBE)]
Pacjenci

z nowotworami
mózgu

Pacjenci
z nowotworami

podstawy czaszki
Różnice ze względu na analizę odporności - równania (3.4) i (3.6)

D95(CTV)diffRobust 0,7 (1,0) 3,2 (2,6)
D05(pień mózgu)diffRobust 1,4 (2,0) 2,6 (1,6)

D05(skrzyżowanie nerwów
wzrokowych)diffRobust

1,7 (2,4) 2,3 (3,5)

Różnice ze względu na zmienne RBE - równania (3.5) i (3.7)
D95(CTV)diffRBE 3,9 (0,7) 3,4 (1,8)

D05(pień mózgu)diffRBE 4,5 (2,3) 3,2 (1,9)
D05(skrzyżowanie

nerwów wzrokowych)diffRBE
4,3 (2,3) 3,4 (2,3)

Różnice dawek przedstawione w Tabeli 4.2 dla pacjentów z nowotworami
mózgu i podstawy czaszki pokazują, że włączenie modelu vRBE może znaczą-
co podwyższyć dawkę w porównaniu z modelem cRBE, od 3,2 do 4,5 Gy(RBE).
Różnice w dawce wynikające z obliczeń z vRBE są większe niż te spowodowa-
ne niewspółosiowością pacjenta lub niepewnością jednostek HU, które wyno-
siły od 0,7 do 3,2 Gy(RBE).
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RYSUNEK 4.17: Analiza odporności planu leczenia modelu FRED
cRBE (obszary zacienione) dla pacjenta z nowotworem mózgu
(Pacjent 49, górny panel) i pacjenta z nowotworem podstawy czaszki

(Pacjent 94 (1), dolny panel).

Wyniki analizy odporności dla przykładowych pacjentów zostały przed-
stawione jako DVH wraz z obwiedniami dla objętości CTV (krzywe fioletowe),
skrzyżowania nerwów wzrokowych (krzywe zielone) i pnia mózgu (krzywe
niebieskie) na Rysunku 4.17. Wyniki dla wybranych pacjentów z nowotwo-
rami mózgu i podstawy czaszki pokazują, że ze względu na podwyższenie
dawki, włączenie modelu vRBE znacznie modyfikuje kształt DVH w porów-
naniu z modelem cRBE. Poziom tych zmian jest porównywalny lub większy
niż zmiany spowodowane translacją obrazu CT lub HU (obszary zacienione).
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4.5 Analiza zależności między rozkładami DRBE i LETd a
obszarami zmian radiograficznych w mózgu

Poniższe wyniki dotyczą grupy pacjentów z nowotworami podstawy czaszki
(Pacjenci 51 - 95).

RYSUNEK 4.18: Przekroje z obrazowania MRI (a i d), rozkłady dawki
(b i e) i rozkłady LETd (c i f) z konturami: PTV (czerwony), płatów
skroniowych (żółty), martwicy (pomarańczowy) i obrzęku (fioleto-

wy) u Pacjenta 63 (lewa kolumna) i Pacjenta 81 (prawa kolumna).

Rysunek 4.18 przedstawia przekroje z obrazowania MRI oraz obliczone
rozkłady DRBE i LETd dla przykładowych pacjentów. Gdy plan obejmował wię-
cej niż jeden etap, obliczono dla każdego woksela średnią wartość LETd ważo-
nego dawką na danym etapie.
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RYSUNEK 4.19: Histogramy LETd-objętość dla struktur: PTV, martwi-
ca i obrzęk dla przypadku pacjentów 63 i 81.

Rysunek 4.19 przedstawia histogramy LETd-objętość, na których można za-
uważyć, że w obszarach zakwalifikowanych jako martwice obecne są wyższe
wartości LETd niż w PTV. Dla każdego pacjenta przeanalizowano DRBE obli-
czone modelem cRBE i modelem McNamara przy założeniu αx/βx = 4 Gy dla
PTV i αx/βx = 2 Gy dla mózgu, lewego i prawego płata skroniowego. Wybór
stosunku αx/βx oparto na typie nowotworu i danych przedstawionych w van
Leeuwen i in. [115] oraz Gutierrez i in. [183].

4.5.1 Obszary o wysokich wartościach DRBE i LETd a zmiany radio-
graficzne mózgu

Analizie poddano obszary charakteryzujące się wysokimi wartościami DRBE
obliczonymi dla modelu vRBE i obszarami wysokiego LETd. Dla pacjentów
ze zdiagnozowanym zmianami w mózgu obliczono również objętość obsza-
ru martwicy lub obrzęku objętego podwyższonymi wartościami DRBE(vRBE)
i LETd. Objętości obszarów z wysoką dawką i LETd wyznaczono osobno w
całym obrazie CT, oraz w obszarach martwicy i obrzęku, dla wszystkich pa-
cjentów. Wyniki dla każdego pacjenta przedstawiono na Rysunkach 4.20 i 4.21,
natomiast podsumowanie wyników przedstawiono w Tabeli 4.3.

TABELA 4.3: Objętości z wartościami dawki większej niż dawka prze-
pisana oraz wartościami LETd większymi niż 3 i 5 keV/µm. Dane po-

dzielono na pacjentów z i bez zdiagnozowanych zmian w mózgu.

Objętość
spełniająca

kryteria

Pacjenci z nowotworami podstawy
czaszki - ze zdiagnozowaną

martwicą/obrzękiem

Pacjenci z nowotworami podstawy
czaszki - bez zdiagnozowanej

martwicy/obrzęku

DRBE >Dp,
LETd >3 keV/µm

DRBE >Dp,
LETd >5 keV/µm

DRBE >Dp,
LETd >3 keV/µm

DRBE >Dp,
LETd >5 keV/µm

Mediana [cm3] 105,9 24,8 118,2 26,4
Min. [cm3] 56,9 10,7 24,8 5,6

Maks. [cm3] 167,3 76,8 372,3 126,6
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RYSUNEK 4.20: Objętości o dawce większej niż dawka przepisana
i wartościach LETd większych niż 3 keV/µm.

RYSUNEK 4.21: Objętości o dawce większej niż dawka przepisana
i wartościach LETd większych niż 5 keV/µm.

Podsumowanie danych, dotyczących procentu obszarów martwicy lub
obrzęku, spełniających kryteria dawki DRBE(vRBE) > Dp i LETd > 3 i 5 keV/µm,
przedstawiono w Tabeli 4.4.
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TABELA 4.4: Procent objętości martwicy lub obrzęku z wartościami
dawki większej niż dawka przepisana i wartościami LETd większymi

niż 3 i 5 keV/µm.

Objętość wewnątrz
martwicy spełniająca
kryteria względem
objętości martwicy

Pacjenci z nowotworami
podstawy czaszki - ze

zdiagnozowaną martwicą

Pacjenci z nowotworami
podstawy czaszki - ze

zdiagnozowanym obrzękiem

DRBE >Dp,
LETd >3 keV/µm

DRBE >Dp,
LETd >5 keV/µm

DRBE >Dp,
LETd >3 keV/µm

DRBE >Dp,
LETd >5 keV/µm

Mediana [%] 86,7 6,5 36,0 5,3
Min. [%] 43,6 0 0 0

Maks. [%] 100,0 82,2 90,2 21,4

Współczynniki korelacji Pearsona, między objętością LETd > 3 keV/µm
a pojawieniem się martwicy, wynosiły -0,18, a dla LETd > 5 keV/µm 0,01, co
oznacza brak istotnej korelacji między objętością DRBE(vRBE)/LETd a martwi-
cą. Dla obrzęku, współczynniki korelacji między objętością LETd > 3 keV/µm
a obecnością obrzęku wynosiły -0,12, a dla LETd > 5 keV/µm 0,04. W tym przy-
padku również nie wykazano korelacji.

4.5.2 Dawki w mózgu i w płatach skroniowych a zmiany radiogra-
ficzne mózgu

Przeanalizowano Dmax w mózgu dla każdego pacjenta z nowotworem podsta-
wy czaszki. Wyniki porównano z limitami dawek z Marks i in. [80].

RYSUNEK 4.22: Dmax w strukturach mózgu, w martwicy i obrzęku, z
zaznaczonymi limitami dawki dla mózgu (linie w kolorze magenta).
Ryzyko objawowej martwicy według pracy [80]: <3% (linia ciągła),

<5% (linia przerywana) i <10% (linia kropkowo-przerywana).

Rysunek 4.22 przedstawia wartości Dmax w mózgu, martwicy i/lub w obrzę-
ku na podstawie rozkładów dawek obliczonych za pomocą cRBE i vRBE. Na
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Rysunku 4.22 oznaczono limity dawek równe 60, 72 i 90 Gy(RBE), co odpo-
wiada odpowiednio 3%, 5% i 10% ryzyku martwicy [80]. W przypadku vRBE,
Dmax w mózgu przekraczały najwyższy limit dawki u 38% pacjentów, gdzie
przy założeniu cRBE limit nie został przekroczony u żadnego pacjenta. War-
tości Dmax w martwicy lub obrzęku, w większości przypadków, były zbliżone
do wartości Dmax w całym mózgu.

RYSUNEK 4.23: D02 dla prawego płata skroniowego (RTL) obliczone
ze stałym i zmiennym RBE. Dmax w martwicy i obrzęku zostały obli-
czone z vRBE. Ciągła fioletowa linia wskazuje ograniczenie dawki na

poziomie 77,7 Gy(RBE).

RYSUNEK 4.24: D02 dla lewego płata skroniowego (LTL) obliczone
ze stałym i zmiennym RBE. Dmax w martwicy i obrzęku zostały obli-
czone z vRBE. Ciągła fioletowa linia wskazuje ograniczenie dawki na

poziomie 77,7 Gy(RBE).

Parametr D02 obliczono dla lewego płata skroniowego (LTL) i prawego
płata skroniowego (RTL) wraz z Dmax w martwicy i/lub obrzęku (Rysunek 4.23
i 4.24). Dmax obserwowane w martwicy i obrzęku wykazuje wartości zbliżone
do parametru D02 w LTL i RTL. Dawka obliczona za pomocą vRBE, w prze-
ciwieństwie do dawki obliczonej za pomocą cRBE, przekraczała limit dawki u
ponad połowy pacjentów w przypadku obu płatów skroniowych. Zaobserwo-
wano, że martwica pojawiała się, gdy dawki obliczone za pomocą vRBE były
wyższe niż 77,7 Gy(RBE) zarówno dla lewego jak i prawego płata skroniowe-
go. Prawdopodobieństwo zmian radiologicznych w LTL, po przekroczeniu li-
mitu dawki, wynosiło 0,15 [CI95%: 0,07, 0,29], podczas gdy dla RTL 0,22 [CI95%:
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0,12, 0,38], co wyznaczono prawdopodobieństwem warunkowym opisanym
w podrozdziale 3.5 Statystyki.

4.5.3 Biologicznie efektywny zasięg i zmiany radiograficzne mózgu

Dla grupy pacjentów z nowotworami podstawy czaszki analiza z użyciem
vRBE wykazała średnie zwiększenie biologicznie efektywnego zasięgu o 0,45
± 0,11 cm (patrz podrozdział 4.3 Zwiększenie biologicznie efektywnego zasięgu). W
celu zbadania potencjalnego wpływu tego zasięgu na powstawanie zmian w
mózgu, przygotowano zwiększoną objętość PTV, która została zdefiniowana
jako izotropowe rozszerzenie PTV z planu leczenia o margines 5 mm. Odpo-
wiadało to rozszerzeniu marginesu o 4,5 mm, zaokrąglonego z dokładnością
1 mm dozwoloną przez TPS. Dla każdego pacjenta ze zdiagnozowaną zmianą
w mózgu przeanalizowano obszary nakładania się zmian w mózgu i objętości
PTV lub PTV+5 mm.

RYSUNEK 4.25: Względne objętości martwicy i obrzęku nakładające
się na obszar PTV i rozszerzonego PTV, dla pacjentów ze zdiagnozo-

wanymi zmianami w mózgu.

W ramach analizy zwiększenia biologicznie efektywnego zasięgu, porów-
nano objętość martwicy i obrzęku, które nakładają się na PTV i PTV+5 mm
(Rysunek 4.25). Wyniki pokazują, że część objętości martwicy, która znajduje
się wewnątrz PTV+5mm, była średnio o 23% większa w porównaniu do części
objętości martwicy związanej z pierwotnym PTV. Podobnie część wspólna ob-
jętości obrzęku wzrosła średnio o 13% dla rozszerzonego PTV, w porównaniu
z pierwotnym PTV. Ponadto zauważono, że dla 4 z 7 pacjentów z martwicą,
100% objętości martwicy było pokryte rozszerzonym PTV. U pozostałych pa-
cjentów rozszerzone PTV obejmowało co najmniej 55% obszaru martwiczego.
Najmniejsze wartości pokrycia otrzymano dla części wspólnej obrzęku i pier-
wotnego PTV (od 0% do 60%).

4.5.4 Analiza oparta na wokselach

Rysunek 4.26 przedstawia odpowiednie wykresy pudełkowe dla każdego pa-
cjenta z wartościami LETd dla obszarów martwicy (szary) i poza martwicą (po-
marańczowy). Wartości odstające są identyfikowane jako pojedyncze punkty
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poza wykresami pudełkowymi. Wskaźnik niejednorodności I2 miał wartość
57% dla tej grupy danych.

RYSUNEK 4.26: Wartości LETd w martwicy oraz poza martwicą dla
wokseli o odpowiadających sobie wartościach dawki [181]. Długość
wykresu pudełkowego odpowiada rozstępowi między pierwszym
i trzecim kwartylem, a wąsy wykresu uwzględniają przedział mię-
dzykwartylowy. Linia pionowa wewnątrz wykresu przedstawia war-
tość mediany. Pojedyncze punkty przedstawiają wartości odstające.

Tabela 4.5 przedstawia średni LETd dla wszystkich pacjentów ze zdiagno-
zowanymi martwicami po przeanalizowaniu obszarów martwicy i dopasowa-
nych, pod względem wartości dawki, obszarów bez zmian martwiczych.

Jak wynika z Tabeli 4.5, liczba wokseli z martwicą wykazuje dużą zmien-
ność, od 102 do 7602, co odpowiada objetościom od 0,09 cm3 do 48,3 cm3. Po-
równując LETd w wokselach, w obszarze martwicy i poza martwicą, można
zauważyć nieznaczne zwiększenie LETd dla wokseli w obszarze martwicy od-
powiednio z 2,77 na 2,99 keV/µm. U Pacjenta 92 zaobserwowano wyższy LETd
w wokselach poza martwicą, a u Pacjentów 89 i 90 średni LETd był praktycznie
identyczny. Można zauważyć, że LETd w obszarach martwic jest przesunięty
w kierunku wyższych wartości, niż w przypadku obszarów bez martwic, ze
średnią różnicą 0,22 keV/µm.
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TABELA 4.5: Podsumowanie analizy na wokselach dla wartości LETd
dla pacjentów z martwicą.

Numer
pacjenta

Średni LETd [keV/µm] Różnica
średnich [keV/µm]

Liczba wokseli
z martwicą

Martwica Poza martwicą
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

Średnia 2,99 2,77 0,22 2456

Wyniki tej samej analizy, dla obrzęku i obszarów poza obrzękiem, przed-
stawiono na Rysunku 4.27. Wskaźnik niejednorodności I2 miał wartość 89,2%
dla tej grupy danych. Dla obrzęków (Rysunek 4.27) różnica ta była jeszcze
mniejsza i wynosiła -0,17 keV/µm. Statystyki I2 wykazały silniejszą hetero-
geniczność w przypadku analizy wokseli z obrzękiem (I2 = 89%) niż w przy-
padku analizy wokseli martwic (I2 = 57%). W Tabeli 4.6 podsumowano wyniki
analizy LETd dla pacjentów ze zdiagnozowanymi obrzękami.

RYSUNEK 4.27: Zakres wartości LETd w obrzęku oraz poza obrzę-
kiem dla wokseli o odpowiadających sobie wartościach dawki [181].
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TABELA 4.6: Podsumowanie analizy na wokselach dla wartości LETd
dla pacjentów z obrzękiem.

Numer
pacjenta

Średni LETd [keV/µm] Różnica
średnich [keV/µm]

Liczba wokseli
z obrzękiem

Obrzęk Poza obrzękiem
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

Średnia 2,44 2,61 -0,17 24009

Dodatkowo przeanalizowano iloczyn dawki z LETd zgodnie z formułą:
D·(1+0,05LETd), co jest proponowane jako odpowiednik dawki ważonej RBE
[180]. Dla wokseli z oraz bez zmian martwiczych przeprowadzono analizę na
wokselach używając dawki ważonej LETd, a wyniki przedstawiono na Rysun-
ku 4.28.

RYSUNEK 4.28: Zakres wartości D·(1+0,05LETd) w martwicy oraz po-
za martwicą dla wokseli o odpowiadających sobie wartościach dawki

[181].

Tabela 4.7 pokazuje średnie wartości D·(1+ 0,05LETd) dla obszarów mar-
twicy i obszarów bez martwicy dla każdego pacjenta, wraz z różnicą ich war-
tości. Wskaźnik niejednorodności I2 miał wartość 92,2% dla tej grupy danych.
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TABELA 4.7: Podsumowanie wyników analizy na wokselach dla war-
tości D·(1+0,05LETd) dla pacjentów z martwicą.

Numer
pacjenta

Średnie D·(1+0,05LETd) Różnica
średnich

Liczba wokseli
z martwicą

Martwica Poza martwicą
92 88,31 88,79 -0,48 ± 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

Średnia 87,01 86,17 0,84 ± 0,13 2456

Rysunek 4.29 przedstawia zbiór wyników dla obszarów obrzęku. Anali-
za przeprowadzona dla parametru D·(1+0,05LETd) zasadniczo odzwierciedla
zachowanie obserwowane dla samych wartości LETd. Wskaźnik niejednorod-
ności I2 miał wartość 98,7% dla tej grupy danych.

RYSUNEK 4.29: Zakres wartości D·(1+0,05LETd) w obrzęku oraz poza
obrzękiem dla wokseli o odpowiadających sobie wartościach dawki

[181].

W Tabeli 4.8 przedstawiono podsumowanie wyników z Rysunku 4.29.
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TABELA 4.8: Podsumowanie wyników analizy na wokselach dla war-
tości D·(1+0,05LETd) dla pacjentów z obrzękiem.

Numer
pacjenta

Średnie D·(1+0,05LETd) Średnia
różnica

Liczba wokseli
z obrzękiem

Obrzęk Poza obrzękiem
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

Średnia 64,22 64,69 -0,47 ± 0,05 24009

4.5.5 Czas obliczeń

Czas wykonania obliczeń FRED omówiono wcześniej w pracach Schiavi i in.
[21] i Gajewski i in. [89]. W obliczeniach prowadzonych dla danych klinicz-
nych symulowano transport 104 protonów w wiązce ołówkowej dla każde-
go planu leczenia. Obliczenia wykonano lokalnie na komputerze posiadają-
cym dwie karty graficzne NVIDIA. Średni czas (z odchyleniem standardo-
wym) symulacji dla pacjentów z nowotworami mózgu wyniósł 2,75 (1,35) min,
a dla pacjentów z nowotworami podstawy czaszki 1,74 (0,94) min, co sprawia,
że obliczenia FRED są wystarczająco szybkie, aby można było je zastosować
w rutynowej praktyce klinicznej.
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Napromienianie guzów mózgu i podstawy czaszki wymaga zachowania szcze-
gólnej ostrożności, ponieważ zmiany nowotworowe są często zlokalizowane
blisko lub nawet wewnątrz narządów krytycznych, takich jak pień mózgu
lub skrzyżowanie nerwów wzrokowych. W radioterapii protonowej przygo-
towując plan leczenia unika się kierowania dystalnych obszarów piku Bragga
w okolice narządów krytycznych, głównie ze względu na niepewność zasię-
gu wiązki protonowej oraz podwyższoną skuteczność biologiczną na końcu
jej drogi. Jest to istotne z klinicznego punktu widzenia, ponieważ może to pro-
wadzić do niedopromienienia obszaru zmiany nowotworowej lub do dostar-
czenia zbyt wysokiej dawki do tkanek zdrowych.

Niepewność efektywnego zasięgu biologicznego wiązki protonowej wyni-
ka zarówno z czynników fizycznych, takich jak niejednorodność ośrodka na-
promienianego, czy niedokładność modelu wiązki, oraz biologicznych, głów-
nie sprowadzających się do różnej promieniowrażliwości tkanek. W niniejszej
pracy skupiono się na niepewnościach wynikających z modelowania warto-
ści względnej skuteczności biologicznej (RBE) dla wiązki protonowej. Istnieje
coraz więcej przesłanek ku temu, że koncepcja stałego RBE = 1,1 może być nie-
właściwym podejściem w planowaniu leczenia [11]. Argumentami za zmianą
podejścia do wartości RBE są wyniki pomiarów in vivo i in vitro, przeprowa-
dzone na różnych liniach komórkowych. Pokazano w nich, że zależność RBE
od końcowego efektu biologicznego, dawki, LET oraz rodzaju napromienianej
tkanki, co w konsekwencji prowadzi do zmiany wartości RBE na drodze wiąz-
ki [10], [109]. Argumentem przeciwko stosowaniu zmiennego RBE jest duża
niepewność eksperymentów radiobiologicznych i brak klinicznych dowodów
na niekorzystny wpływ obecnie stosowanej wartości 1,1 [11]. Podejmowane
próby wyznaczenia wartości klinicznego RBE, połączone z opracowywaniem
metod zmniejszenia niepewności zasięgu, stanowią jedne z kluczowych za-
gadnień badawczych we współczesnej radioterapii protonowej. Praca ta po-
dejmuje oba zagadnienia, stosując do analizy dane kliniczne pacjentów leczo-
nych w CCB w Krakowie oraz model zmiennego RBE, z zastosowaniem metod
Monte Carlo (MC) obliczeń transportu wiązki protonowej.

Dostępne kody transportu wiązki oparte o metody MC pozwalają na obli-
czenia z wymaganą dokładnością (od 1 do 3%) dawki dostarczonej do objętości
leczonej. Narzędzia tego typu nie są wystarczające do odtworzenia warunków
klinicznych dostępnych w danym ośrodku radioterapii protonowej. Dlatego
pierwszym etapem do wprowadzenia obliczeń MC, jako narzędzia do oceny
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planów leczenia, jest przygotowanie modelu wiązki oraz uwzględnienie ele-
mentów ją formujących. Część wyników tej pracy przedstawia walidację ko-
du transportu FRED względem danych pomiarowych wykonanych w CCB,
w której osiągnięto submilimetrową zgodność rozmiaru oraz zasięgu wiązki
protonowej w wodzie lub w materiale równoważnym wodzie. Weryfikacja ta
pozwoliła na zastosowanie tego narzędzia obliczeniowego do badań na da-
nych klinicznych pacjentów leczonych w CCB. Dokładność oraz szybkość ob-
liczeń FRED są wystarczające do włączenia go do rutyny klinicznej i wykorzy-
stania do dodatkowej oceny przygotowanych planów leczenia.

Kolejna część pracy dotyczyła analizy rozkładu dawki u pacjentów z no-
wotworami mózgu oraz podstawy czaszki. Dla planów leczenia, przygotowa-
nych z zastosowaniem stałej wartości RBE = 1,1, zmiana na model vRBE po-
woduje wzrost dawki w PTV i OAR (Rysunek 4.10 - 4.13), co z kolei zwiększa
zasięg obszaru objętego wysokim DRBE. Dla pacjentów z nowotworami mózgu
oraz głowy i szyi Yepes i in. [184] wykazali, że wartości RBE w przypadku tych
grup pacjentów są odpowiednio wyższe niż 1,4 i 1,3 (αx/βx = 2 Gy) w bada-
nych narządach krytycznych. Jest to wynik zbliżony do uzyskanych w ramach
niniejszej pracy, gdzie wartości mediany dochodziły do 1,28 (patrz Tabela 4.1).
Z wyników tej rozprawy pracy można wywnioskować, że dla nowotworów
mózgu o przyjętym stosunku αx/βx = 6 Gy model McNamara nie przewiduje
wartości RBE znacznie wyższych niż 1,1 (RBEmean = 1,11), natomiast w przy-
padku nowotworów podstawy czaszki o stosunku αx/βx = 4 Gy otrzymano
RBEmean = 1,15. Przedstawione wyniki potaiwrdziły wpływ stosunku αx/βx na
przewidywania wartości RBE, co było też podkreślane w pracach [10], [47],
[24].

Analizując woksele, otrzymujące co najmniej 95% przepisanej dawki za po-
mocą vRBE, otrzymano średnie zwiększenie biologicznie efektywnego zasię-
gu wynoszące ponad 0,4 cm w stosunku do uzyskanego przy zastosowaniu
cRBE. Wynik ten jest zgodny z przewidywaniami innych grup badawczych,
gdzie zwiększenie biologicznie efektywnego zasięgu, stosując model vRBE,
uzyskano przez porównanie lokalizacji dystalnych krawędzi profili dawek dla
zasięgu R80% [31], [44], [24]. Warto dodać, że przytoczone prace zostały przy-
gotowane na podstawie pojedynczych przypadków klinicznych lub dozyme-
trycznych. Wyniki tej rozprawy pokazały po raz pierwszy analizę zwiększenia
biologicznie efektywnego zasięgu wiązki protonowej ze względu na zmien-
ne RBE dla dużej grupy pacjentów. To wskazuje, że włączenie modelu vRBE,
zwiększa zasięg wysokich dawek DRBE u pacjentów z nowotworami mózgu
i podstawy czaszki na podobnym poziomie oraz nie jest to skorelowane z wiel-
kością objętości tarczowej (Rysunek 4.15 - 4.16).

Analiza odporności planów leczenia pokazała, że obliczenie rozkładów da-
wek z użyciem modelu vRBE może bardziej modyfikować kształt krzywej
DVH niż zmiany wartości HU lub translacja izocentrum obrazu CT. Jest to
zgodne z wynikami analizy przeprowadzonej z użyciem modelu RBE We-
denberg w Ödén i in. [126] oraz modelu Carabe [121]. Przedstawione w ra-
mach tej rozprawy wyniki potwierdzają, że ocena planu odporności powinna
uwzględniać możliwą zmienność wartości RBE, co również zostało zasugero-
wane
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w Ödén i in. [11] i Gutierrez i in. [183].

W dalszej części pracy przeanalizowano DRBE, obliczone z wykorzysta-
niem modeli cRBE i vRBE, oraz rozkłady LETd dla pacjentów z nowotwora-
mi podstawy czaszki, pod kątem ryzyka powstania obrzęku i/lub martwicy
w mózgu. Na podstawie analizy dawek w mózgu obliczonych z vRBE stwier-
dzono, że prawie wszyscy pacjenci mieli co najmniej 5% ryzyko rozwoju mar-
twicy, zgodnie z poziomem ryzyka ustalonym w Marks i in. [80]. Wartości Dmax
(Rysunek 4.22) w martwicy i obrzęku miały podobne wartości do Dmax w całej
strukturze mózgu, co może wskazywać, że lokalizacja martwicy była zwią-
zana z obszarami o najwyższej dawce DRBE. W radioterapii konwencjonalnej
podczas napromieniania całego mózgu (ang. whole-brain radiotherapy, WBRT)
lub w przypadku zastosowania radiochirurgii stereotaktycznej (ang. stereotac-
tic radiosurgery, SRS) przypadki martwicy pojawiają się u od 5% do 25% pacjen-
tów, biorąc pod uwagę różne przeglądy badań [34]. Z kolei w przeglądzie Fos-
sati i in. [130] przeanalizowano pacjentów ze zdiagnozowanymi oponiakami
podstawy czaszki leczonymi techniką IMRT, gdzie skutki uboczne radioterapii
zaobserwowano u 3% pacjentów. W tym samym przeglądzie przeanalizowa-
no również pacjentów ze zdiagnozowanymi struniakami lub chrzęstniakomię-
sakami leczonych radioterapią protonową. Z tych danych wynika, że skutki
uboczne pojawiają się w niewielkim odsetku pacjentów, z porównywalną czę-
stością do pacjentów leczonych wiązkami fotonowymi.

Obszarami w mózgu, w których najczęściej pojawiały się zmiany radiogra-
ficzne, były płaty skroniowe. Porównano dawki w tych strukturach z limitem
dawki dla płata skroniowego przy użyciu parametru D02, który w Pehlivan
i in. [173] wynosił 77,7 Gy(RBE). Nasze badanie pokazały, że martwica lub
obrzęk pojawiły się u pacjentów z D02 < 80 Gy(RBE) w płatach skroniowych
dla obliczeń z vRBE (Rysunki 4.23 - 4.24), co jest zgodne z limitami ustalonymi
w Pehlivan i in. [173]. Warto zauważyć, że w przypadku obliczeń z cRBE limit
ten nie został przekroczony u żadnego pacjenta.

Analiza oparta na wokselach wskazała na niewielki wpływ LETd na ry-
zyko rozwoju obrzęku i/lub martwicy. W przypadku większości pacjentów,
porównanie dopasowanych pod względem dawki zbiorów wokseli wykazało
podobne średnie wartości LETd w wokselach bez zmian w mózgu i w wokse-
lach z obrzękiem lub martwicą (Rysunek 4.26 - 4.27). W niektórych przypad-
kach wyższy średni LETd występował w tkankach bez martwicy lub obrzę-
ku. Otrzymane w niniejszej pracy wyniki są zbliżone do tych, które opubli-
kował Niemierko i in. [185]. Przyczyną tego może być duża zmienność mię-
dzy pacjentami i heterogeniczność obserwowanych zmian w mózgu, które
mogą ukrywać korelację. Ponadto pomimo podobieństwa wartości średnich,
zaobserwowaliśmy znaczące różnice w rozkładach LETd dla tkanek zdrowych
w porównaniu z obszarami martwicy. Jest to widoczne również na wykresach
pudełkowych na Rysunkach 4.26 - 4.27 wskazujących, że wąski rozkład LETd
był zwykle związany z wokselami martwiczymi, podczas gdy znacznie szer-
sze rozkłady obserwowano w przypadku tkanek poza martwicą (patrz Ry-
sunki E.1 i E.2 w Dodatku E). Może to wskazywać, że pojedynczy woksel
o wysokiej wartości LETd nie był wystarczający do przewidywania miejsca
rozwoju martwicy. Dalsze badania, oparte na większej statystyce pacjentów,
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są potrzebne do dokładniejszego zbadania tej hipotezy.

Niepewność biologicznie efektywnego zasięgu wiązki protonowej może
spowodować dostarczenie wyższej dawki w regionach poza PTV. Oprócz do-
brze znanych fizycznych źródeł niepewności, takich jak modelowanie fizycz-
ne, kalibracja CT, ruchy pacjenta, vRBE wnosi dodatkowe źródło niepewności
biologicznej, które obejmuje niepewność stosunku αx/βx, jak omówiono w Un-
derwood i in. [186] i Paganetti [10]. Przeprowadzona w ramach tej pracy ana-
liza wykazała, że u wszystkich chorych wykazujących martwicę 2 i 3 stopnia,
zmiana była przynajmniej częściowo zlokalizowana w obszarze powiększo-
nego PTV (PTV+5mm, Rysunek 4.25). Jest to argumentem za tym, że analiza
biologicznie efektywnego zasięgu wiązki protonowej może wskazać regiony,
w których istnieje większe prawdopodobieństwo rozwoju martwicy wyższe-
go stopnia, ale niekoniecznie obrzęku.

Ze względu na małą częstość występowania zmian w mózgu w badanej
grupie pacjentów, w ramach niniejszej pracy została przeanalizowana stosun-
kowo nieduża liczba takich przypadków. Wynikało to z, wspomnianej we wstę-
pie, ograniczonej listy wskazań nowotworów kwalifikowalnych do radiotera-
pii protonowej, co skutkowało stosunkowo małą liczbą pacjentów leczonych
wiązką protonową w Polsce. Ten fakt, w połączeniu z dużą heterogennością
pacjentów oraz objętości i lokalizacji zmian, utrudniał opracowanie ilościo-
wego modelu predykcyjnego. Ostatecznie, stosując modele zaproponowane
przez inne grupy badawcze, nie znaleziono bezpośredniej korelacji między
obszarami o wysokim LETd lub DRBE a pojawieniem się zmian martwiczych.
Potwierdziło to wnioski z niedawno opublikowanych badań przez Bertolet
i in. [38]. Jednakże, wyniki uzyskane w tej pracy dają ważną informację od-
nośnie specyfiki zaobserwowanych zmian u pacjentów i ich potencjalnym po-
wiązaniem z biologicznie efektywnym zasięgiem wiązki protonowej, co nie
było wcześniej analizowane razem na jednej grupie pacjentów.
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Radioterapia protonowa w porównaniu z konwencjonalnie stosowaną radio-
terapią fotonową charakteryzuje się dwoma szczególnymi cechami. Po pierw-
sze, daje możliwość zmniejszenia dawki wlotowej oraz dawki za obszarem tar-
czowym. Druga własność to wyższa względna skuteczność biologiczna, która
może okazać się pomocna w leczeniu pewnych typów nowotworów. Wiązki
protonowe umożliwiają precyzyjne dostraczenie dawki, wykorzystując skoń-
czony zasięg wiązki i podwyższenie dawki w obszarze piku Bragga. Z tych
względów wiele ośrodków stosuje radioterapię protonową w przypadku ta-
kich lokalizacji, takich jak centralny układ nerwowy, mózgowie, czy podstawa
czaszki [187]. Szereg nowotworów w tych lokalizacjach znajduje się na liście
wskazań do radioterapii protonowej ustalonej przez Ministerstwo Zdrowia
w Polsce (rozporządzenie Ministra Zdrowia z 22 listopada 2013 r. w sprawie
świadczeń gwarantowanych z zakresu leczenia szpitalnego). Aby bezpiecznie
wykorzystać zalety wiązki protonowej, należy brać pod uwagę niepewności
oceny rozkładu dawki, analizując zarówno fizyczne jak i biologiczne ich źró-
dła.

Współczesne kody transportu promieniowania, oparte o metody Monte
Carlo, zapewniają wiarygodne wyniki obliczeń zasięgu oraz dawki z dokład-
nością 2-3%. [188]. Jednakże większość kodów transportu ogólnego zastoso-
wania nie oferuje szybkości obliczeń wymaganej w rutynie klinicznej. Obecnie
można rozwiązać ten problem prowadząc obliczenia równoległe na kartach
graficznych. Skraca to czas obliczeń dawki dla planu terapeutycznego do kil-
ku minut. Dlatego, podczas realizacji tej pracy, dostosowano kod transportu
protonów FRED i użyto go do weryfikacji planów leczenia w Centrum Cyklo-
tronowym Bronowice (CCB).

W tym celu przygotowano i zaimplementowano do kodu transportu pro-
mieniowania FRED model wiązki, stosowanej w systemach planowania lecze-
nia dla stanowisk gantry w CCB. Obliczenia wykonane kodem FRED zwali-
dowano względem wyników pomiarów eksperymentalnych i planów lecze-
nia pacjentów. Dokładność obliczeń rozkładu dawki dostarczonej do jedno-
rodnego fantomu była na poziomie 2%, natomiast w niejednorodnym fanto-
mie sięgała 4% [89]. Średni czas obliczeń pojedynczego planu leczenia z wy-
korzystaniem dwóch kart graficznych NVIDIA wynosił 2 min 28 s. Przygo-
towany system obliczeniowy umożliwia wykonywanie obliczeń dawki, daw-
ki ważonej modelami RBE oraz rozkładów LETd. Dzięki temu może wspierać
ocenę kliniczną planów, pomagając zidentyfikować regiony potencjalnie nara-
żone na zwiększony LETd i/lub DRBE. Wykonane symulacje MC wykazały, że
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rzeczywisty rozkład dawki może być bardziej niejednorodny niż rozkłady ge-
nerowane przez systemy TPS z algorytmami analitycznymi. Może to skutko-
wać niższą średnią dawką w PTV niż w przypadku stosowania stałej wartości
RBE =1,1 [189]. Pokazano też, że regiony zwiększonego DRBE, obliczone z wy-
korzystaniem modeli fenomenologicznych, są silnie skorelowane z obszarem
o podwyższonym LETd, zarówno wewnątrz jak i poza planowanym obszarem
tarczowym.

Dla grupy pacjentów z nowotworami w obrębie głowy i szyi wykazano, że
średnie wartości RBE między pacjentami mogą się różnić nawet o kilkanaście
procent, co potwierdziło doniesiania innych autorów [190]. W niniejszej pracy
pokazano, że włączenie vRBE znacząco modyfikuje rozkład DRBE, prowadząc
do dodatkowego źródła niepewności dawki ważonej RBE, a w konsekwencji
niepewności biologicznie efektywnego zasięgu w planowaniu leczenia. Oka-
zało się, że rozszerzenie zasięgu biologicznego po zastosowaniu do obliczeń
vRBE, może być większe niż stosowane w radioterapii protonowej marginesy
tworzące PTV. Zaproponowane w tej pracy podejście do oceny efektywnego
zasięgu biologicznego może być stosowane do planów IMPT, w których wiąz-
ki pochodzą z różnych kierunków wokół objętości PTV i są mniej wrażliwe
na niejednorodności wynikające z obliczeń Monte Carlo. Można oczekiwać, że
minimalizacja rozszerzenia zasięgu protonów i zachowywanie limitów dawek
w zdrowych tkankach, będzie czynnikiem ograniczającym skutki uboczne ra-
dioterapii u pacjentów w obszarze mózgu [191]. Wyniki uzyskane w tej pracy
sugerują, że należy uwzględniać niepewności rozkładu DRBE w planowaniu
leczenia, szczególnie w obszarach wysokiej dawki i w sąsiedztwie narządów
krytycznych.

Z wykorzystaniem opracowanej w pracy metody, przeanalizowano wyni-
ki napromieniania grupy pacjentów z nowotworami podstawy czaszki, u któ-
rych zdiagnozowano zmiany radiograficzne w mózgu po radioterapii proto-
nowej. Większość dotychczasowych badań nad występowaniem martwicy, ja-
ko efektu ubocznego radioterapii protonowej, przeprowadzono dla systemów
terapii wyposażonych w pasywne rozpraszanie wiązki [63]. Technika IMPT,
stosowana w CCB do napromieniania pacjentów z nowotworami w obsza-
rze mózgowia i podstawy czaszki, zapewnia niższe, w porównaniu z rozpra-
szaniem pasywnym, dawki w obszarze proksymalnym oraz ogranicza dawki
od promieniowania wtórnego. IMPT zmniejsza kumulację cząstek o wysokim
LETd na krawędziach pól promieniowania, co zmniejsza ryzyko wystąpienia
efektów ubocznych po radioterapii protonowej [192]. W badaniach przepro-
wadzonych w ramach tej pracy nie znaleziono bezpośredniej korelacji między
wielkościami fizycznymi, takimi jak dawka ważona RBE lub LETd, a praw-
dopodobieństwem wystąpienia martwicy. Analizując dawki dostarczone do
płatów skroniowych stwierdzono, że ryzyko zmian w mózgu pojawia się po
przekroczeniu dawki 77,7 Gy(RBE), choć nie u wszystkich pacjentów zaobser-
wowano zmiany, u których limit ten został przekroczony. Analizę dodatko-
wo utrudniał fakt, że poza czynnikami fizycznymi związanymi z radioterapią
na powstanie martwicy w mózgu mają również wpływ czynniki związane z
pacjentem i rodzajem nowotworu [193], [194]. Wyniki zaprezentowane w tej
rozprawie zostały częściowo opublikowane w czasopiśmie Radiotherapy and
Oncology [181] i stanowią jedne z pierwszych w świecie analiz tego typu dla



Rozdział 6. Podsumowanie 101

protonowych wiązek skanujących.

Zagadnienie zmiennego RBE w radioterapii protonowej jest bardzo aktual-
nym tematem badawczym. W ostatnim przeglądzie tego zagadnienia opubli-
kowanym przez Sørensen i in. [195] przedstawiono dane przedkliniczne wią-
żące LET z RBE, aktualne dane dotyczące podwyższonego RBE oraz strate-
gie kliniczne, mające służyć kontrolowaniu niepewności wynikających z RBE.
W tym kontekście, przeprowadzenie badań międzyinstytucjonalnych i standa-
ryzacja metod analizy, w tym spójność w obliczaniu LET, mogą być niezbędne
do określenia związku między uszkodzeniem mózgu a efektami DRBE i LETd
[58], [196].

Wyniki tej rozprawy doktorskiej pokazały, jak pierwszoplanową rolę
w planowaniu leczenia w radioterapii protonowej odgrywają zagadnienia
zmiennego RBE, jego zależności od LET i niepewności zasięgu. Metody przed-
stawionej analizy będą dalej rozwijane i wykorzystane w CCB do badań zwią-
zanych z wpływem RBE na efekty klinicznie terapii protonowej, w tym do
dalszego udoskonalenia planowania leczenia i ewentualnej analizy efektów
ubocznych radioterapii protonowej.
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DOI: 10.1118/1.4824321. URL: https://doi.org/10.1118/1.4824321.

[45] 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.

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

[47] 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.

[48] 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).

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

[50] 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.

[51] 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.

[52] 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.

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

[54] 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.

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

[56] Paweł Olko. “Fluctuations of energy deposited in biological targets by
ionizing radiation”. Prac. dokt. Institute of Medicine, KFA Jülich, FRG,
Institute if Nuclear Physics, Kraków, Poland, 1989.

[57] 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.

[58] Kalholm F i in. “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] Radhe Mohan, Michael T. Gillin, Shiao Y. Woo, Andrew K. Lee. Proton
Therapy. URL: https://oncohemakey.com/proton-therapy/ (term. wiz.
15. 08. 2021).

[60] 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.

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

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

[63] 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.

[64] 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.

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

[66] 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.

[67] 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.

[68] URL: https://ccb.ifj.edu.pl/pl.cyklotron_proteus_c_235.html
(term. wiz. 21. 01. 2021).

[69] Particle Therapy Co-Operative Group. URL: http://www.ptcog.ch/ (term.
wiz. 21. 01. 2021).

[70] URL: https://www.ifj.edu.pl/badania/publikacje/raporty/2017/
2101.pdf (term. wiz. 16. 10. 2021).

[71] 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.

[72] Haberer T i in. “The Heidelberg Ion Therapy Center”. W: Radiother. On-
col 73 (2004), S186–S190.

[73] 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.

[74] Grevillot L i in. “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
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Dodatek A

Tabela z limitami dawek
QUANTEC

TABELA A.1: Przybliżone dane dotyczące dawki/objętości/wyni-
ków dla kilku narządów przy konwencjonalnym frakcjonowaniu

[80].

Struktura krytyczna Objętość
Dawka/
Objętość

Dmax
Ryzyko
powikłań

Skutek

Mózg Cały organ - <60 Gy(RBE) <3% Objawowa martwica
Mózg Cały organ - 72 Gy(RBE) 5% Objawowa martwica
Mózg Cały organ - 90 Gy(RBE) 10% Objawowa martwica

Pień mózgu Cały organ - <54 Gy(RBE) <5%
Neuropatia
lub martwica

Pień mózgu D1-10 cc <= 59 Gy - <5% Neuropatia lub martwica
Pień mózgu Cały organ - <64 Gy(RBE) <5% Neuropatia lub martwica
Nerw wzrokowy /
skrzyżowanie
nerwów wzrokowych

Cały organ - <55 Gy(RBE) <3% Neuropatia wzrokowa

Nerw wzrokowy /
skrzyżowanie
nerwów wzrokowych

Cały organ - 55-60 Gy(RBE) 3-7% Neuropatia wzrokowa

Nerw wzrokowy /
skrzyżowanie
nerwów wzrokowych

Cały organ - >60 Gy(RBE) >7-20% Neuropatia wzrokowa

Rdzeń kręgowy Cały organ - 50 Gy(RBE) 0,2% Mielopatia
Rdzeń kręgowy Cały organ - 60 Gy(RBE) 6% Mielopatia
Rdzeń kręgowy Cały organ - 69 Gy(RBE) 50% Mielopatia
Ślimak Średnia <=45 Gy - <30% Niedosłuch odbiorczy
Ślinianka przyuszna,
obustronnie

Średnia <=25 Gy - <20%
Długotrwałe zaburzenia
wydzielania śliny <25%

Ślinianka przyuszna,
obustronnie

Średnia <=39 Gy - <50%
Długotrwałe zaburzenia
wydzielania śliny <25%

Ślinianka przyuszna,
jednostronnie

Średnia <=20 Gy - <20%
Długotrwałe zaburzenia
wydzielania śliny <25%

Zwieracze gardła Średnia <=50 Gy - <20%
Objawowa dysfagia i
przydech

Krtań Cały organ - <66 Gy(RBE) <20% Dysfunkcja głosu
Krtań Średnia <50 Gy - <30% Przydech
Krtań Średnia <44 Gy - <20% Obrzęk
Krtań V50 <27% - <20% Obrzęk

Oznaczenia: Dmax – dawka maksymalna, D1cc – dawka dostarczona do 1 cm3 (ang. cubic
centimeters, cc), V50 – objętość pokryta dawką co najmniej 50 Gy(RBE).



116

Dodatek B

Schemat przygotowania danych
do kodu transportu FRED
i narzędzi do analizy

RYSUNEK B.1: Schemat blokowy przedstawiający przygotowanie pli-
ków do symulacji (pomarańczowe, żółte i szare pola), narzędzia do
analizy (niebieskie pola), dane wyjściowe (zielone pola) oraz pro-
gram do symulacji (czerwone pole). Schemat dzięki uprzejmości Jana

Gajewskiego.
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Dodatek C

Dane wejściowe do symulacji
w FRED z opisem

– definicja fantomu, w tym odnośnik do pliku z siatką CT oraz rodzaj zapi-
sywanych wartości fizycznych, tj. LETd,

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

– krzywa kalibracji,

include: HU2Mat_CCB_CTCTA_simplified_Air0HU.inp

– informacje o materiałach elementów pasywnych,

### Materials ###
include: materials.inp

– definicja obszaru symulacji zawierająca np. konstrukcje gantry i dyskry-
minatory zasięgu dla konkretnego pokoju terapeutycznego w ośrodku te-
rapii,

### Regions ###
include: regions.inp

– konfiguracje pól napromieniania i powiązane informacje o wiązce.

### Beam ###
include: rtplan.inp
nprim=1e4
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w FRED z opisem

Plik rtplan.inp posiada nagłówek przedstawiony poniżej i zawiera nastę-
pujące informacje:

##### Beam plan for GTR3 machine prepared in getPlan v.3.4
##### DICOM plan RN.1.2.246.352.71.5.611383788610.53536.20180426141954.dcm
##### numPB 8807, totNumParticles 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. Służy do ustanawiania relacji między
wszystkimi obiektami w określonej konfiguracji,

– O - pochodzenie źródła,

– f - przedni wektor źródła,

– u - wektor górny źródła,

– numPB - liczba wiązek w planie,

– exitWindowPlane - odległość źródła od fantomu,

– totNumParticles - całkowita liczba protonów uzyskana przez przeskalo-
wanie jednostek monitorowych,

– pbmaster - wiązka dla przypisanego numeru pola,

– Xsec - uruchomienie danego modelu propagacji wiązki,

– emittanceRefPlaneDistance - odległość od źródła wiązki w płaszczyźnie
odniesienia, w której obliczono poprzednie parametry.

Dla każdej pojedynczej wiązki definiowane są następujące parametry:

columns=[P.x,P.y,P.z,v.x,v.y,v.z,T,pSpread,N,twissAlphaX,twissBetaX,emittanceX,
twissAlphaY,twissBetaY,emittanceY]

gdzie:

– P - pozycja wiązki w odniesieniu do jej pola,

– v - kierunek wiązki w odniesieniu do jej pola (domyślnie wiązka jest skie-
rowana równolegle do pola, a wektor jest wewnętrznie znormalizowany
do wektora jednostkowego),

– T - średnia energia kinetyczna cząstek pierwotnych [MeV],

– pSpread - częściowy rozrzut pędu (FWHM z rozkładu Gaussa),

– N - liczba pierwotnych protonów,

– twissAlpha - parametr Twiss alfa emitancji,

– twissBeta - parametr Twiss beta emitancji,

– emittance - emitancja.

Definiowanie wartości fizycznych materiałów oraz wartości odcięcia,

gdzie:

– IonizPotential - średni potencjał jonizacyjny ciekłej wody wyrażony
w elektronowoltach (eV),
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### Physics ###
IonizPotential=80
stoppowPathlengthCutoff=0.00055

– stoppowPathlengthCutoff - długość drogi resztkowej cząstki, która jest
używana do określenia energii odcięcia śledzenia, wyrażona w centyme-
trach (cm).

Współczynniki radiobiologiczne, tj. wybór modelu i wartości α oraz β.

### Radiobiology ###
lRBE_McNamara=t
RBE_alphaX = 2
RBE_betaX = 1

gdzie:

– lRBE_McNamara - aktywacja modelu RBE McNamara,

– RBE_alphaX - wartość współczynnika α dla promieniowania X (αx),

– RBE_betaX - wartość współczynnika β dla promieniowania X (βx).

Definicja fantomu

Symulacje w FRED odbywały się w zdefiniowanym przez użytkownika
fantomie wodnym:

### Phantom ###
Lx=40
Ly=40
Lz=40
nx=1
ny=1
nz=400
lWaterPhantom=t

gdzie:

– Lx, Ly, Lz - rozmiar regionu w kierunku X, Y i Z,

– nx, ny, nz - liczba podpodziałów objętości wzdłuż każdego kierunku,

– lWaterPhantom - zdefiniowanie regionu jako fantom wodny (przyjmuje
wartości logiczne: t - prawda lub f - fałsz),

lub wyeksportowanych obrazach trójwymiarowych CT z anatomią pacjenta
w jednostkach Hounsfielda:
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w FRED z opisem

### Phantom ###
fHU2Materials=’HU2Mat_CCB.txt’
CTfname=’CT.mhd’

gdzie:

– fHU2Materials - ścieżka do pliku z krzywą kalibracji CT,

– CTfname - ścieżka do trójwymiarowego obrazu w jednostkach HU.

Dokumentacja znajduje się na stronie: http://arpg-serv.ing2.uniroma1.it/
fred/Manual_3.50/index.html

Dostępność kodu po kontakcie z głównym deweloperem Prof. Angelo Schia-
vi (angelo.schiavi@uniroma1.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 według lokalizacji nowotworu
z informacjami o dawce przepisanej, objętości obszaru tarczowego

oraz diagnozie.

Nowotwory mózgu Nowotwory podstawy czaszki
Nr
pacjenta

Dp
[Gy(RBE)]

Obj. PTV
[cm3]

Diag-
noza

Nr
pacjenta

Dp
[Gy(RBE)]

Obj. PTV
[cm3]

Diag-
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: Ciąg dalszy: Pacjenci pogrupowani według lokalizacji
nowotworu z informacjami o dawce przepisanej, objętości obszaru

tarczowego oraz diagnozie.

Nowotwory mózgu Nowotwory podstawy czaszki
Nr
pacjenta

Dp
[Gy(RBE)]

Obj. PTV
[cm3]

Diag-
noza

Nr
pacjenta

Dp
[Gy(RBE)]

Obj. PTV
[cm3]

Diag-
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: Dp - dawka przepisana, GLI - glejak (glioma), CH - struniak (chordoma), CHS
- chrzęstniakomięsak (chondrosarcoma).
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Dodatek E

Rozkłady wartości LETd
u pacjentów ze zmianami
radiograficznymi w mózgu

RYSUNEK E.1: Rozkład gęstości wartości LETd dla dopasowanych
pod względem dawki wokseli z obszarów martwicy i bez martwicy.
Pionowe linie wyznaczają wartości średnie dla poszczególnych roz-

kładów.
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Dodatek E. Rozkłady wartości LETd

u pacjentów ze zmianami radiograficznymi w mózgu

RYSUNEK E.2: Rozkład gęstości wartości LETd dla dopasowanych
pod względem dawki wokseli z obszarów obrzęku i bez obrzęku.
Pionowe linie wyznaczają wartości średnie dla poszczególnych roz-

kładów.


