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Streszczenie

Wspomaganie decyzji w planowaniu spersonalizowanej terapii protonowej
w oparciu o0 modelowanie radiobiologiczne

Organizmy zywe wykazuja ztozong reakcje na dawki promieniowania
jonizujacego. Reakcja na promieniowanie jest czesto kwantyfikowana poprzez
przezywalno$¢ komorek biologicznych i silnie zalezy od wielu czynnikow, zaréwno
fizycznych jak i1 biologicznych. Dla poréwnania dzialania réznych modalnosci
promieniowana stosuje si¢ pojecie Wzglednej Skutecznosci Biologicznej (ang. Relative
Biological Effectiveness, RBE), ktore okresla stosunek dawek promieniowania
referencyjnego i badanego, wywolujacych ten sam efekt biologiczny np. przezywalnosé.
Obecnie w radioterapii protonowej stosuje si¢, zgodnie z zaleceniami ICRU i AAPM,
stalg wartos¢ RBE = 1,1, ktora stuzy do wyliczenia aktualnych wartosci tzw. dawek
biologicznych (Dree). Wyniki wielu eksperymentow in vitro i in vivo pokazuja, ze pod
koniec toru protonu, w obszarze rosngcej gestosci jonizacji (tzw. pik Bragga) RBE rosnie
powyzej wartosci 1,1, co moze mie¢ wplyw na wynik leczenia. Dost¢gpne modele
radiobiologiczne, oparte na danych uzyskanych z eksperymentéw in vitro, wiaza
zmienno$¢ RBE dla protonéw z liniowym transferem energii (ang. Linear Energy
Transfer, LET) i stosunkiem o/ z modelu liniowo-kwadratowego (Linear —Quadrtic,
LQ).

W niniejszej pracy przeanalizowano model radiobiologiczny Wedenberg,
zbudowany na bazie wynikéw 34 eksperymentéw dla 10 réznych linii komoérkowych,
napromienianych monoenergetycznymi wigzkami protondw o wartosciach LET
z zakresu od 6 keV-pm™! do 30 keV-pm~!. Model ten ma jeden wolny parametr
q = 0.434 Gy - um - keV ™1 uzyskany z dopasowania zbioru warto$ci parametrow o, 8
w funkcji LET. Parametr ten ma kluczowe znacznie, tagczy bowiem warto$¢ RBE
z parametrami o, . Jednak zbior wartosci parametrow a, f wykazuje znaczny rozrzut, co
sugeruje, ze warto$¢ wolnego parametru  moze silnie zaleze¢ od niepewnosci danych
radiobiologicznych. Dlatego w ramach tej pracy zaproponowano probabilistyczne
podejscie do modelu Wedenberg, polegajace na wyznaczeniu rozkladu parametru
d(a, ref, Pres, LET) i analizie wptywu zmienno$ci tego parametru na zmienno$¢ RBE.
Do propagacji niepewnos$ci zastosowano metody statystyczne typu bootstrap i Monte
Carlo, proponujac tzw. poszerzony model Wedenberg.

Wynikiem tego podejscia byto uzyskanie nowego rozktadu wartosci RBE, ze
Srednig porownywalng z oryginalnym modelem Wedenberg. Pokazano, Zze niepewnosci
parametrow modelu LQ (a i f) na poziomie 40% - 60% prowadzg do niepewnosci RBE
na poziomie 5%-7%. Poszerzony model Wedenberg umozIliwit analiz¢ niepewnosci
danych radiobiologicznych i ich wptyw na dawke biologiczng, stosowang w planowaniu
leczenia w radioterapii protonowej. Przeprowadzone pordwnania potwierdzity, ze mimo
stosowania uproszczonej analizy niepewnosci, wyniki modelu Wedenberg niewiele
odbiegaja od bardziej zaawansowanej analizy i moga by¢ stosowane do planowania
leczenia w radioterapii protonowej.
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Abstract

Decision support in planning personalized proton therapy based on radiobiological
modelling

Living organisms demonstrate a complex response after their exposure to a dose
of ionizing radiation. This response, often quantified via survival of cells in culture, may
significantly depend on several biological and physical factors. To compare between
effects of different radiation modalities, the concept of Relative Biological Effectiveness
(RBE) is applied, defined as the ratio of doses of reference and tested radiation resulting
in the same biological effect, such as the level of cellular survival. Presently, in proton
radiotherapy the ICRU and AAPM recommend a constant value of RBE = 1,1 to be
applied in calculating the so-called biological doses (Drge) in proton radiotherapy
planning. Many in-vitro and in-vivo experiments indicate however that at the distal end
of the proton beam where ionization density rapidly increases (within the so-called Bragg
peak), RBE values exceed 1,1, which may affect the outcome of proton radiotherapy. The
available radiobiological models based on results of in vitro experiments relate the
variability of proton RBE with linear energy transfer (LET) and the o/ ratio of the linear-
quadratic (LQ) model.

In this study the model of Wedenberg, based on 34 experiments using 10 different
cell lines irradiated by monoenergetic proton beams of LET values ranging between
6 keV - um~! and 30 keV - pm™1, was analysed. This model features one free parameter,
q = 0,434 Gy - pm - keV ™1, which results from fitting a set of values of the o and B
parameters as a function of LET. The q parameter is of key importance in relating the
value of RBE with the a and S parameters. However, the set of a and B values varies
broadly, suggesting that the value of this free g parameter may be significantly affected
by the uncertainty of radiobiology data. Therefore, within this work, a probabilistic
approach to the Wedenberg model was proposed whereby the distribution of the
q(a, aret, Pref, LET)) parameter was determined and the influence of the variability of this
parameter on the value of RBE analysed. For uncertainty propagation bootstrap and
Monte Carlo statistical methods were applied, and thus the so-called extended model of
Wedenberg proposed.

As a result of this approach, a new distribution of RBE values was obtained, its
average value being comparable with that of the original Wedenberg model. It was shown
that uncertainties in the parameters of the LQ model (o and B values) of the order of
40%-60% lead to an uncertainty of the RBE value of some 5%-7%. Application of the
extended Wedenberg model allowed a detailed analysis of the uncertainties in
radiobiological data and of their influence on the value of biological dose, to be
performed. These comparisons confirmed that despite its cruder uncertainty analysis,
results of the original Wedenberg model do not differ widely from results of its more
extensive analysis and that they may be applied in proton beam therapy planning.
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1. Wstep

1.1. Wprowadzenie

Radioterapia jest obok chirurgii, chemioterapii i hormonoterapii podstawowa metoda
leczenia nowotworow. W radioterapii wykorzystuje si¢ glownie wigzki fotonowe (X, v),
wiagzki czastek natadowanych (protony, elektrony, czastki a, cigzkie jony) lub wigzki
neutronowe (Baskar et al., 2012). Dla fotonow stosowanych w radioterapii maksymalna
warto$¢ dawki wystepuje na stosunkowo niewielkiej glebokosci, skorelowanej
Z glebokoscig penetracji elektrondéw wtornych generowanych przez wigzke. Dla
protondéw energia przekazywana wzdhuz toru czastki rosnie z malejacg predkoscig i pod
koniec swego zasiegu osigga maksimum, okreslane jako pik Bragga (ang. Bragg Peak)
(Newhauser, 2009), (Wilson, 1946). Dodatkowa, na glgbokosciach przekraczajacych

zasieg wiazki, dawka jest praktycznie rowna zero. Te dwie cechy wigzki protonowe;j
umozliwiajg istotne zwigkszenie doktadnosci napromieniania.

W radioterapii podaje si¢ wymagang dawke na objetos¢ leczong, przy minimalizacji
dawek do zdrowych tkanek, w szczegdlnosci tych, ktorych uszkodzenie grozi
powiktaniami (Kooy etal., 2015). Zatem precyzja radioterapii protonowej jest szczegolnie
korzystna w przypadku nowotwordéw, ktore znajdujg si¢ w sgsiedztwie narzadow
krytycznych (ang. Organ at Risk) (Moreno et al., 2019). Efekt biologiczny oddzialywania
protonow zalezy od wielu czynnikéw, sposrod ktérych najwazniejsze to rodzaj badanego
efektu, rodzaj tkanki, dawka, mocy dawki, i energia czastki. W celu skwantyfikowania
tego efektu, wprowadzone zostalo pojecie wzglednej skutecznosci biologicznej
(ang. Relative Biological Effectiveness, RBE), definiowane jako stosunek dawki fotonow
do dawki pochodzacej od badanej czastki (w tym przypadku protonow), wywotujacej ten
sam efekt biologiczny (Jikel, 2008) (Gerweck et al., 1999). lloczyn dawki pochlonigte;
i RBE nazywamy dawkg wazong po RBE, Dree (Newhauser, 2009). W wielu publikacjach
Dree jest nazywana tez dawka biologiczng, a powszechnie stosowang w literaturze
jednostkg byt Gy(RBE) (Wambersie et al.,, 2002), (Garbacz et al., 2021), (Odén, 2019),
(Kase et al., 2011). Ostatnie rekomendacje (ICRU93, 2016) uznajg za legalne stosowanie
Dree W jednostkach grej [Gy]. W tej pracy przyjeto te whasnie konwencje.

Obecnie w radioterapii protonowej dla celow planowania leczenia przyjmuje si¢ stala
warto$¢ RBE réwng 1,1, niezaleznie od parametréw fizycznych wigzki protonowej, czy
tez radioczuto$ci napromienianego narzadu (Gerweck et al., 1999). Oznacza to, iz do
uzyskanie tego samego efektu terapeutycznego potrzebna jest dawka protonowa 10%
mniejsza od fotonowej tzn. D = Dgpr/1,1. Eksperymenty komorkowe in-vitro (Paganetti,
2014) wykazaty, ze RBE zalezy od dawki fizycznej, rodzaju napromienianej tkanki oraz
liniowego przekazu energii (ang. Linear Energy Transfer, LET) (Mohan etal., 2017).
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W raporcie Miegdzynarodowej Komisji ds. Jednostek Promieniowania i Pomiardéw
(ICRU78, 2007) zaleca si¢ stosowanie statego RBE do celéw planowania leczenia dla

wigzek protonowych. Raport zwraca uwage, ze w dystalnej czegsci zasiegu protondow
warto$¢ RBE wzrasta (Newhauser, 2009). Jednoczesnie, dla wejsciowej wiazki

protonowej efekt biologiczny moze by¢ przeszacowany, jezeli zastosuje si¢ statg wartos¢
RBE = 1,1 (Sethi etal., 2014) (Odén et al., 2017).

Aby  uwzgledni¢  zmienno$¢ dawki  biologicznej w funkcji  parametréw
charakteryzujacych penetracj¢ wigzki opracowano szereg fenomenologicznych modeli
radiobiologicznych do obliczenia RBE w radioterapii protonowej (Wilkens et al., 2004)
(Carabe et al., 2012) (Wedenberg et al., 2013), (McNamara et al., 2015).

Modele te konstruowane sg w oparciu 0 matematyczny model liniowo-kwadratowy
(ang. Linear-Quadratic Model), dopasowany do krzywych przezywalno$ci,
pochodzacych z napromieniania in vitro roznych linii komérkowych. Dzigki tym
modelom, w planie leczenia, oprocz rozktadu dawki fizycznej, mozemy wyliczaé rozktad
dawki biologicznej, uwzgledniajgcy zmienne RBE. Ten rozktad dawki biologicznej moze
stanowic przestanke do korekty planu leczenia w przypadku, gdy przy danej konfiguracji
wigzek moze dojs¢ do nadmiernej ekspozycji, w szczegolnosci narzadow krytycznych.
Odpowiedzi komorek i tkanek na promieniowanie jonizujace charakteryzuje si¢ duza
zmiennoscia, co determinuje skale niepewnosci parametréw biologicznych. Niepewnosci
RBE zwigzane z parametrami dopasowania modelu liniowo-kwadratowego wptywaja na
niepewno$¢ koncowsg wyliczanej dawki biologicznej, w zaleznosci od pacjenta oraz
leczonego narzadu. Wynika z tego, ze plany leczenia wykonywane dla statego RBE
réwnego 1,1, mogg zawiera¢ niedoszacowang dawke¢ w narzadach krytycznych (Resch et
al, 2017). Znajgc zmienno$¢ oraz niepewnosci RBE mozna optymalizowaé leczenie
uwzgledniajacej zaleznos¢ dawki biologicznej od parametréw wigzki.

Celem planowania leczenia jest takie podanie wigzek promieniowania, aby zwiekszy¢
prawdopodobienstwo miejscowego wyleczenia nowotworu (ang. Tumour Control
Probability, TCP) i zmniejszy¢ prawdopodobienstwo komplikacji zdrowych tkanek (ang.
Normal Tissue Complication Probability, NTCP). Szczegélnej uwagi w radioterapii
protonowej wymaga uwzglednienie niepewnos$ci zasiggu oraz towarzyszace pikowi
Bragga zwigkszone RBE. Obecnie stosowane narzedzia do planowania leczenia
W radioterapii protonowej umozliwiaja ocen¢ wielu scenariuszy leczenia, biorac pod
uwage marginesy terapeutyczne(Newhauser, 2009),(van_Herk, 2004). Znajomos¢
zmiennosci efektow biologicznych pozwolitaby na dodanie kolejnego czynnika
niepewnos$ci do planu leczenia, ato umozliwiloby kompleksowa ocen¢ planu
protonowego ijego odporno$ci na zmiany (ang. Robustness). Jest to wazne z tego
wzgledu, ze zakwalifikowanie pacjenta do przeprowadzenia leczenia metoda radioterapii

protonowej opiera si¢ na wybraniu najkorzystniejszego planu, oraz redukcji skutkow
ubocznych. W ostatnich latach pojawia si¢ coraz wiecej doniesien dotyczacych wynikow
leczenia pacjentow metoda radioterapii protonowej, a takze jej toksycznosci.
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Badania te obejmuja gtdéwnie nowotwory pediatryczne, migsaki, chrzestniakomigsaki
podstawy czaszki, nowotwory ztosliwe naskorka (Chen et al., 2013) (Gunther et al., 2015)
(Nanda et al, 2017) (Stacchiotti et al, 2015) (Weber et al, 2016). W zwiazku ze
stosowaniem RBE rownego 1,1, formuluje si¢ teze, ze niepewnos$ci rozktadu dawki
biologicznej przyczyniaja si¢ do wystgpienia nieprzewidzianych toksyczno$ci lub
niepowodzenia w leczeniu (Mohan et al.,, 2017). Jednak zalozenie statego RBE uzasadnia
si¢ niepewnosciami dostgpnych danych radiobiologicznych i klinicznych.

Empiryczne modele radiobiologiczne oparte na modelu liniowo-kwadratowym
i stosowane do wyliczania RBE w radioterapii protonowej, wyliczaja niepewnos¢ RBE
poprzez niepewno$¢ parametrow a i 3, uzyskanych poprzez ich dopasowanie do wynikoéw
eksperymentalnych. W ten sposob usrednione wartosci parametrow i ich niepewnosci
przenoszone sg na niepewnosci RBE. Jednym z najczesciej dyskutowanych modeli RBE
w radioterapii protonowej jest model Wedenberg (Wedenberg et al., 2013), ustalajacy
liniowa zalezno$¢ migdzy wartosciag RBE i usrednionym po dawce Liniowym Przekazem
Energii (LET). Model Wedenberg posiada jeden wolny parametr ¢, uzyskany
z dopasowania zbioru warto$ci parametrow a, f W funkcji LET. Rozrzut wartosci
parametréw a, S sugeruje, ze warto$¢ wolnego parametru q moze silnie zaleze¢ od
niepewnosci danych radiobiologicznych. Dlatego w ramach tej pracy zaproponowano
probabilistyczne podejscie do modelu Wedenberg, polegajace na wyznaczeniu rozktadu
parametru q i analizie wptywu jego zmiennos$ci na RBE.

1.2. Cel pracy

Celem pracy byto zbadanie wiasnosci zmodyfikowanego modelu radiobiologicznego
Wedenberg, uwzgledniajacego nowe podejscie do propagacji niepewnosci
radiobiologicznych i jego wplywu na planowanie leczenia w radioterapii protonowe;j.
Takie podejscie moze zweryfikowa¢ uzyteczno$¢ obecnie proponowanych modeli RBE
w radioterapii protonowej oraz dostarczy¢ dodatkowych informacji potrzebnych do
podejmowaniu decyzji w procesie leczenia.

1.3. Zakres pracy

W ramach pracy przygotowano modyfikacj¢ empirycznego modelu Wedenberg, opartego
na dobrze ugruntowanym modelu liniowo-kwadratowym i skonstruowanym na
opublikowanych wynikéw badah przezywalnosci komorek klonogennych. Metoda
wlgczenia niepewnos$ci RBE do modelu Wedenberg polega na analizie statystycznej
danych radiobiologicznych, w szczegélnosci na analizie niepewnosci danych
pomiarowych i ich propagacji. Bazowano tu na surowych, samodzielnie opracowanych,
danych radiobiologicznych dostepnych w literaturze (Paganetti, 2014), (Friedrich et al.,
2012).

23



Zaproponowana metoda pozwala na generowanie rozkladu Dgpp Z uwzglednieniem
niepewnos$ci zmiennej RBE. Takie rozklady dawek Dy moga by¢ wykorzystywane przy
poréwnywaniu planéw protonowych migdzy sobg oraz planu protonowego z fotonowym,
ze szczegblnym uwzglednieniem dawek w strukturach krytycznych iich niepewnosci.
Poszerzony model radiobiologiczny Wedenberg zastosowano do obliczenia
przestrzennego rozktadu dawki biologicznej w planie leczenia pacjenta. W tym celu
konieczne bylo modelowanie transportu protonéw dla konkretnego planu leczenia,
wygenerowanie fluencji wigzki protondw, odpowiadajacego mu przestrzennego rozktadu
dawki fizycznej, anastepnie przeliczenia dla tego rozktadu dawki niepewnosci
biologicznych. W wyniku propagacji niepewnosci parametrow modelu liniowo-
kwadratowego na niepewnosci RBE otrzymano nowy rozktad dawki biologicznej, co
umozliwito weryfikacje przenoszenia niepewnosci w modelu Wedenberg.

W ramach pracy nie wykonywano eksperymentow radiobiologicznych.

Przedstawione w pracy wyniki obliczen w wigkszo$ci wykonane zostaty osobiscie przez
Autorke pracy pod opieka promotora prof. dr hab. Pawla Olko oraz promotora
pomocniczego dr Leszka Grzanki z Zaktadu Badan Radiacyjnych i Radioterapii
Protonowej w Instytucie Fizyki Jadrowej Polskiej Akademii Nauk. Kody zrodiowe
przygotowane w tej pracy sa zawarte w publicznie dost¢pnych projektach na licencjach
Open-Source, co0 zapewnia latwiejsza wspolprace 1 uniwersalno$¢ tworzonego
oprogramowania.

Symulacje transportu promieniowania stosowane w radioterapii wymagajg znacznej
mocy obliczeniowej, dlatego do efektywnego przeprowadzenia symulacji wykorzystano
zasoby superkomputera Prometheus, udostepnionego przez Infrastrukture PLGRID.

Analiza statystyczna danych wrozdziale 5 zostala przeprowadzona z pomocg
prof. dr hab. n. med. Ireny Roterman-Koniecznej z Katedry Bioinformatyki
i Telemedycyny Collegium Medicum Uniwersytetu Jagiellonskiego.

Wyniki przedstawione w podrozdziale 6.1.1 opracowano m.in. na podstawie wynikow
symulacji Monte Carlo, do ktorych pliki wejSciowe charakteryzujace sktad wiazki
przygotowat dr Leszek Grzanka.

Cze$¢ badan przedstawionych w niniejszej pracy =zostaly wykonane w Centrum
Cyklotronowym  Bronowice  w Instytucie Fizyki Jadrowej im. Henryka
Niewodniczanskiego Polskiej Akademii Nauk w Krakowie. Plan leczenia Pacjenta
przedstawiony w rozdziale 7.2 zostat w Pracowni Planowania Leczenia CCB przez
mgr Magdaleng Garbacz pod opiekg dr hab. inz. Renate Kope¢ oraz mgr inz. Tomasza
Kajdrowicza.

Stworzony model moze by¢ wykorzystany w Centrum Cyklotronowym Bronowice
pierwszym i jedynym osrodku w Polsce oferujagcym radioterapi¢ protonowa.
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2. Oddzialywanie promieniowania
Z materia

Rozdzial ten zawiera wprowadzenia do fizyki oddziatywan fotonéw i protondw z materig
oraz do koncepcji dawki pochtonigtej i liniowego przekazu energii LET. Promieniowanie
jonizujace oddziatujace z materig prowadzi do jonizacji i wzbudzan atomow osrodka. Do
promieniowania bezposrednio jonizujacego zaliczamy czastki natadowane, oddziatujace
gtownie poprzez sity kulombowskie. Do tej grupy zaliczaja si¢ m.in. elektrony, miony,
protony, czastki alfa i ci¢zkie jony. Fotony i neutrony zaliczamy do promieniowania
posrednio jonizujgcego. Nie posiadaja one tadunku elektrycznego 1 w wyniku
oddziatywania z jadrem atomowym lub powlokg elektronowg atomow produkuja
natadowane czastki wtorne. Fotony jonizujg glownie za posrednictwem elektronow
komptonowskich, fotoelektronow oraz czastek produkowanych podczas kreacji par
elektron-pozyton. Neutrony jonizujg najczesciej za posrednictwem protondow odrzutu lub
innych czgstek natadowanych, wyzwalanych w wyniku reakcji jadrowych.

czastki jonizujace — /‘J‘»’n}'
bezposrednio: LN :
czgstka alfa »m& aith
proton (p) ————f»’-*.’.’é:z_s:#:.";‘-:.i' :
elektron (e) o et e n iy

czgstki jonizujgce ; s R

posrednio:
neutron (n)

'/ jonizacja przez
proton odrzutu

fa i .|~ Jonizacja przez

foton () mmmapns elektron odrzutu

.y
T
"
.'0‘

Rysunek 1.1. Jonizacja materii przez czastki jonizujace bezposrednio: czastka alfa, proton,
elektron i czastki jonizujgce posrednio: neutron, foton (Dziunikowski, 1990).

2.1. Oddzialywanie fotonow z materia

W przypadku, gdy energia kwantu rozproszonego jest taka sama jak kwantu pierwotnego,
mamy do czynienia z rozpraszaniem koherentnym. Gdy energia kwantu rozproszonego
jest mniejsza, mamy do czynienia z rozpraszaniem niekoherentnym. Fotony (kwanty,
promieniowanie rentgenowskie, X) moga oddzialywa¢ zaréwno z elektronami na
powtokach atomowych, jak 1 z jadrami atomowymi. Ponizej zostaly przedstawione
podstawowe rodzaje oddzialywan kwantow y z materig (Dziunikowski, 1990).
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2.1.1. Efekt Comptona

Efekt Comptona polega na niekoherentnym rozpraszaniu fotoné6w na elektronach.
W wyniku zderzenia cze$¢ energii fotonu zostaje przekazana elektronowi, ktory w ten
sposob zyskuje energi¢ kinetyczng (energi¢ odrzutu), a sam foton tracac energi¢, zmienia
kierunek toru lotu (réwnanie 1.1) (Evans, 1958).

-
P

f
T

Rysunek 1.2. Schemat niekoherentnego rozproszenia fotonu na elektronie walencyjnym (Pluta,
2004).

Kat rozproszenia fotonu ¢ moze przyjmowaé wartosci od 0°do 180°, w odniesieniu do
pierwotnego kierunku. Energie fotonu hv', ktory zostat rozproszony pod okre$lonym
katem ¢, wyznacza si¢ korzystajac z zaleznosci:

hv (1.1)

h' =

hv,
M2 (1 —cosyp)

1+

gdzie:

my ~ 9.11-1073'kg - masa spoczynkowa elektron
c = 299792458 m/s predkos¢ Swiatta w prézni

hv - energia fotonu przed rozproszeniem

Dla organizméw zywych zjawisko to jest istotne w zakresie energii fotonéw od okoto
20 keV do 30 MeV.

2.1.2.  Efekt fotoelektryczny

Dla fotonéw o energiach ponizej kilkudziesigciu keV, rosnie prawdopodobiefstwo
oddziatywania poprzez efekt fotoelektryczny, w ktdorym energia kwantow jest w cato$ci
zaabsorbowana. Foton o energii hv, wigkszej od energii wigzania elektronu na jednej
z wewnetrznych powtok elektronowych atomu E,,, przekazuje temu elektronowi calg
swoja energi¢. W wyniku tego foton znika, a z atomu emitowany jest elektron
(fotoelektron) z energig kinetyczng Ej, rowng (Dwek et al., 1996):
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Ek == hv— EW (12)

—

Rysunek 1.3. Schemat zjawiska fotoelektrycznego.

Odwzbudzanie atomu, po wybiciu elektronu z powloki wewnetrznej, moze nastgpic
poprzez:

. emisj¢ charakterystycznego kwantu promieniowania X,

. emisj¢ elektronu Auger’a.
Dla zywych organizmow, zbudowanych glownie z lekkich pierwiastkow, emisja
elektronu Auger’a jest podstawowym szlakiem odwzbudzania atomow.

2.1.3.  Tworzenie par elektron-pozyton

Kolejnym sposobem oddzialywania fotondw z materig jest tworzenie par czgstek
I antyczgstek (elektron-pozyton). Zjawisko to nastepuje w polu kulombowskim jader
atomowych, przy spetnionym warunku, ze foton posiada energi¢ wigksza lub réwna
dwoém masom spoczynkowym elektronu mgyc? i wynoszaca 1.02 MeV (Feynman, 2018).

hv = 2mgc?
hv > 1.02MeV

Rysunek 1.4. Schemat zjawiska tworzenia pary proton-elektron.
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Powstala para czastek dzieli migdzy siebie nadwyzke energii fotonu ponad energi¢
progowa jej wytworzenia. Nastgpnie pozyton, po uprzednim spowolnieniu, anihiluje
z jednym  zelektronéw absorbenta emitujgc dwa lub wigcej kwantow y.
Prawdopodobienstwo produkcji par dla lekkich pierwiastkow jest proporcjonalne do
kwadratu liczby atomowej atomoéw o$rodka Z2. Zjawisko to staje si¢ istotne dla
stosunkowo duzych energii fotonu, przekraczajacych 10 MeV.

Sposob oddziatywania fotonow z materig zalezy przede wszystkim od ich energii oraz
liczby atomowej absorbenta. Na rysunku 1.5 przedstawiono obszary dominacji
poszczegblnych efektow. W tkance migkkiej, ktorej sktad atomowy mozna przyblizy¢
liczbg atomowg Z = 7, dominuje efekt fotoelektryczny, jezeli energia fotonow nie
przekracza okoto 30 keV. Powyzej tej energii zaczyna przewaza¢ efekt Comptona
I utrzymuje si¢ az do okoto 24 MeV. Po przekroczeniu tej energii fotonéw, przewaza
kreacja par.

100
< &
E 80 1 Fotoabsorpcja Produkcja par
§ -
| 60 ]
N -
S 40 A
= -
S 20 Efekt
<
< i} Comptona
]
S I T T T
— 0,1 1,0 10 100

Energia fotonow (MeV)

Rysunek 1.5. Obszary dominacji poszczeg6élnych rodzajow oddzialywania fotonow z materia
(NCBJ).

2.2. Oddzialywanie czastek naladowanych
Z materig

Ciezkie czastki naladowane, przechodzac przez materie, tracg energie¢ poprzez jonizacj¢
i wzbudzenia atomow, a takze przez oddzialywania silne z jadrami atomowymi.
W zalezno$ci od parametréw zderzenia mozliwe jest:
. Wwzbudzenie atomu, czyli przeniesienie elektronu na wyzszy poziom
energetyczny,
. jonizacja, czyli usunigcie elektronu z atomu.

Jesli wybity elektron posiada wystarczajaco wysoka energi¢ jest zdolny do produkcji
dalszych elektrondw, zwanych ,.elektronami delta” (ang. delta rays). Zasi¢g elektronow
d jest na ogdt mniejszy niz zasieg czastki pierwotnej. Oznacza to, ze efekty jonizacyjne
zwigzane z elektronami d zachodzg gtéwnie blisko trajektorii czastki pierwotne;j.
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2.2.1. Oddzialywanie elektromagnetyczne

Czastki natadowane, przechodzace przez materig¢, tracg swoja energi¢ kinetyczng
w wyniku dominujacych oddziatywan elektromagnetycznych, ktore polegaja na
wzbudzaniu i jonizacji atoméw. Jesli powstale w wyniku proceséw jonizacji elektrony 6
majg wystarczajaco duza energie, to beda rowniez wzbudzad i jonizowaé atomy. Jednak
energia, przekazywana osrodkowi na jednostke drogi, jest zwykle nizsza niz energia
tracona w wyniku zderzen. Dzieje si¢ tak, poniewaz § elektrony o wysokiej energii moga
zosta¢ catkowicie pochtonigte daleko od miejsca ich wygenerowania lub opusci¢ osrodek.
Szczegolowe obliczenia strat energii dla czastek naladowanych przechodzacych przez
osrodek wykraczaja poza zakres tej pracy i mozna je znalez¢ na przyktad w (Ziegler,
1999).

Oddzialywania protondéw z elektronami atomow

W obszarze wejSciowym protony pierwotne tracg swoja energi¢ gtownie w wyniku
oddziatywan kulombowskich z elektronami walencyjnymi atoméw osrodka, powodujac
ich wzbudzenie lub jonizacje. W pojedynczym akcie jonizacji czy wzbudzenia strata
energii jest niewielka, wigc nie powoduje znaczacego odchylenia toru protonu w tym
obszarze. Zasieg elektronow wtornych, dla typowych wigzek protonowych stosowanych
w radioterapii, jest mniejszy niz kilka mm, ale wigkszo$¢ energii jest absorbowana
lokalnie, w odlegtosciach ponizej 1 [Jm od toru czastki. Pomimo, ze oddzialywaniom
kulombowskim protonow z materig towarzysza wzglednie mate straty energii (rzgdu
Kilku- kilkunastu eV), to ze wzglgdu na ich czesto$¢ wystepowania, stosunkowo duza
frakcja energii (okoto 50%) jest przekazywana do osrodka (Attix, 2008). Co wigcej,
oddziatywaniom z elektronami towarzysza niewielkie zmiany kierunku pedu protonu. Te

wielokrotne zmiany te wzajemnie si¢ kompensujg, w wyniku czego czgstka porusza si¢
W przyblizeniu po linii prostej wyznaczonej przez pierwotny kierunek jej pedu,
a zwigzane jest to m.in. z jej masg spoczynkowa— masa spoczynkowa protonu jest 1823
razy wieksza niz masa spoczynkowa elektronu (Paganetti, 2018).

Oddzialywania protonéw z jadrami atomow

Protony mogg oddziatywa¢ z jadrami atomowymi o$rodka w zderzeniach elastycznych
i nieelastycznych. Protony wchodza w reakcje jadrowe z jadrami osrodka
(Breuer et al., 2000), prowadzac najpierw do utworzenia wzbudzonego jadra ztozonego,
a nastepnie do emisji z jadra nukleondéw lub innych lekkich czastek wtornych np. proton,
deuteron, czastki alf, protony odrzutu, neutrony oOraz promieniowanie y. Udzialy
w pochlonigtej dawce przez rozpraszanie nieelastycznym wynosza ok. 1% dla 25 MeV
energii protonow (ICRU63, 2000), a przy energii 200 MeV ok. 25%. Czastki wtorne moga
by¢ emitowane pod duzymi katami wzgledem toru pierwotnej czastki prowadzac do
rozproszenia ~ wigzki. Ten typ  oddzialywania  wystgpuje  w przypadku
wysokoenergetycznych czastek, a wzgledne prawdopodobienstwo jego wystapienia
ro$nie wraz ze wzrostem energii protonow.
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Nieelastyczne oddzialywania protondw zjadrami atomoéw ma miejsce w czesci
proksymalnej krzywej Bragga i wptywa gtownie na wysokos¢ dawki wejsciowej. Z kolei
zasieg czastek wtornych generowanych podczas tego rodzaju oddzialywania moze
przyczynic¢ si¢ do poszerzenia zasiggu pierwotnej wigzki i wystgpienia w czesci dystalnej
krzywej Bragga tzw. ,,ogona”— charakterystycznego dla wigzki jonéw o wigkszej liczbie
atomowej Z niz protony, np. dla wigzki weglowej (Breuer et al., 2000).

W przypadku oddziatywan elastycznych protonow z jadrami atomowymi tkanki, masy
obiektow uczestniczacych w takim zderzeniu sg tego samego rzgdu. Skutkuje to zmiang
kierunku toru czgstki padajacej. Oddzialywania elastyczne prowadza do wzglednie
duzych strat energii, podczas gdy tylko niewielka frakcja energii przekazywana jest do
jadra. Przykladowo, dla protonéw o energii 1 MeV rozproszonych na jadrze wegla,
maksymalna strata energii wynosi w przyblizeniu 90 keV. Jednak prawdopodobienstwo
takiego oddziatywania jest niewielkie ~ 0.1% i maleje wraz ze wzrostem energii. Dlatego,
w przypadku jonow o energii powyzej 1 MeV, oddziatywania te zwykle s3 pomijane
(Breuer et al, 2000). Protony poruszajac si¢ w osrodku materialnym ulegaja wielu
oddziatywaniom tego typu, stad proces ten okreslany jest jako wielokrotne rozpraszanie
kulombowskie (ang. Multiple Coulomb Scattering, MCS).

2.2.2. Zdolnos¢ hamowania

Zaro6wno wzbudzenie jak 1 jonizacja zachodzg kosztem energii czastki natadowanej, co
skutkuje zmniejszeniem jej predkosci. Z zasady zachowania pedu w mechanice
nierelatywistycznej wynika, ze maksymalna energia AE4x przekazana elektronowi [
w jednym akcie rozpraszania to:

AE =Ey——
MAX 0(M+m0)2

gdzie:

E, — energia padajacego jonu

M — masa jonu

my, — masa spoczynkowa elektronu

Ze wzoru 1.3 wynika, ze padajacy proton moze przekaza¢ maksymalnie tylko okoto 1/500
swojej energii wybitemu elektronowi, co oznacza, ze energia tracona w pojedynczym
akcie jonizacji stanowi niewielki procent energii kinetycznej czastki. Poniewaz do
wytracenia energii czastki wymagana jest duza liczba aktow jonizacji, straty energii maja
charakter kwazi-ciagty i mozna je scharakteryzowac poprzez $rednie straty energii czastki
na jednostke jej drogi w o$rodku materialnym. Straty te zalezne sg od tadunku i energii
czastki, a takze od wlasnosci o$rodka.
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Wielkoscig fizyczng charakteryzujaca efektywnos¢ tego oddzialywania w osrodku jest
liniowa zdolno$¢ hamowania: S = —dE/dx, gdzie dE jest stratg energii czastki
naladowanej na jednostke drogi, dx, zwykle wyrazong w jednostkach MeV - cm™? lub
keV - um™?1. (Hrynkiewicz, 2001). Wielko$¢ S = -dE/dx zalezy od rodzaju i energii czastki
oraz od wlasnosci o$rodka. Rysunek 1.6 przedstawia straty energii protonéw o energii
kinetycznej w zakresie od 1073 MeV do 10* MeV w wodzie z podziatem na elektronowe
i jadrowe straty energii (Kordyuk et al., 2005). W przypadku protonéw o energiach
z zakresu 70-250 MeV dominujacg rolg odgrywajg ich oddziatywania kulombowskie
z elektronami orbitalnymi (Sigmund, 1998).
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Rysunek 1.6. Straty energii protonéw w wodzie w oddziatywaniach z elektronami i jadrami
osrodka. Wykres sporzadzono na podstawie danych wyliczonych programem PSTAR.

Przyblizone réwnanie (Newhauser et al, 2015) opisujgce strate energii —2—5 czastki

natadowanej, przechodzacej przez os$rodek z predkoscia v = fc , z uwzglednieniem
efektow relatywistycznych, jest formuta Bethe’go Blocha (1.4) (Bloch, 1933):

C (1.4)
7]

gdzie:

N, — liczba Avoadro ~6.022 - 1023mol~1

1, — klasyczny promien elektronu ~2.817 - 10~°>m
m, — masa elektronu ~9.109 - 10731kg

m
¢ — predkos¢ $wiatta ~ 3 - 108?
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z — tadunek czastki jonizujacej (protonu)

— Sredni potencjal jonizacyjny materiatu oSrodka
— korekta wynikajaca z przystaniania tadunku czastki padajacej przez pole
elektronéw osSrodka, istotna dla materiatoéw o duzej gestosci
C — korekta powtokowa,istotna dla energii protonéw poréwnywalnych
z energia elektronéw atomowych

Z — liczba atomowa absorbenta
A — masa atomowa atomoéw oSrodka
v
F=s
v — predkos$c¢ czastki natadowanej (jonu przechodzacego przez materie)
y =J1-p
I
6

2.2.3.  Liniowy Przekaz Energii

Chociaz dawka pochtonigta jest uwazana za gldéwny czynnik odpowiadajacy za skutki
biologiczne w radioterapii, efekty wynikajace z jakosci promieniowania (ggstosci
jonizacji) nie sg pomijalne w przypadku czastek natadowanych. Oznacza to, ze rOwne
dawki dla r6znych rodzajow promieniowania niekoniecznie wywotujg jednakowe skutki
biologiczne.

Liniowe przekazanie energii, LET to wielko$¢ opisujgca $rednig energi¢ zdeponowang
dE w medium przez czastke natadowana, przemierzajaca dystans dl w tym osrodku
(Attix, 2008), (Linear Energy Transfer or restricted electronic stopping power) (ICRU16
1970).

LET = — (1.5)

LET zgodnie ze wzorem 1.5 jest zdefiniowany w punkcie. Jednakze w realistycznym
przypadku napromieniania protonami, mamy do czynienia z transportem promieniowania
0 pewnym rozktadzie energetycznym w danej objgtosci.

Dlatego w praktyce LET jest usredniany w rozwazanej obj¢tosci i dla danego widma
energii natadowanych czastek (wzory 1.6 i 1.7). LET, jest $rednig warto$cia zdolnosci
hamowania czastek, wazong po widmie fluencji protonow. W LET,; wzgl¢dny udziat
dawki kazdego zdarzenia jest traktowany jako czynnik wazacy (Paganetti,
2014),(Grassberger et al., 2011).

J,” ®(x) S(E) dE

LET(x) = [° @ (x) dE

(1.6)
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J,  ®(x) S*(E) dE

LETa(x) = [ ®(x)S(E) dE

(1.7)

gdzie @(x) jest widmowa fluencjg protonéw wchodzacych do punktu X z wartoscia
energii kinetycznej miedzy energig E i E + dE, a S(E) jest zalezng od energii zdolnosciag
hamowania tych protonow.

Rysunek 1.7 pokazuje dawke wzgledng w fantomie wodnym dla szerokiej,
monoenergetycznej wigzki protonow 0 energii 120 MeV oraz odpowiadajace jej
zaleznosci LET,;i LET; w funkcji glgbokosci. Obie wielkosci LET zostaty obliczone
Z uwzglednieniem zarowno pierwotnych, jak 1 wtérnych protondéw, podczas gdy udziat
cigzszych czastek wtornych zostat pominiety.
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Rysunek 1.7. Profil gl¢bokosciowy dawki w wodzie, dla protonéw o energii 120 MeV,
znormalizowany do dawki maksymalnej (lewa 0$) oraz rozktady LET, i LET, (Odén, 2019).

Przy malejacej energii czastki ros$nie strata energii na jednostk¢ drogi, zgodnie
Z rdbwnaniem Bethe’go-Blocha (réwnanie 1.4). Zaleznos$¢ opisujacg strate energii protonu
w osrodku w funkcji drogi okreslana jest potocznie jako krzywa Bragga (Rys. 1.7).
W radioterapii protonowej zwykto si¢ tez okresla¢ krzywa Bragga jako glebokosciowy
rozktad dawki. Gleboko$ciowy rozktad dawki roznig si¢ dla szerokiej, rownolegtej wiazki
protonéw oraz dla waskiej wiazki otdwkowej, stosowanej we wspolczesnej radioterapii
protonowej. Roznica ta wynika z rozpraszania wigzki pod koniec toru, gdzie $rednica
komory jonizacyjnej uzytej do pomiaru jest mniejsza od szerokos$ci wigzki.
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2.2.4. Dawka pochtoni¢ta

Oddziatywania fotondéw i protonow, opisane w rozdziale 2.1, prowadza do depozycji
energii w materii. Energi¢ promieniowania jonizujacego, zaabsorbowang w materii na
jednostke jej masy, nazywamy dawka pochtonigta. Dawka jest podstawowa wielkoscia
fizyczng stosowang w radioterapii do kwantyfikowania efektow biologicznych
napromienienia.

W raporcie nr 85 ICRU, Fundamental Quantities and Units for lonizing Radiation, dawka
pochtonigta, D, jest zdefiniowana jako (ICRU85, 2012):

D=— (1.8)

gdzie de jest $rednig energig przekazang przez promieniowanie jonizujgce do materii
0 masie dm. Energia przekazana do danej obje¢tosci materii jest okreslona przez rGwnanie:

&= z & = Z(Ein,i — Eouti T 0Q,) (1.9)

gdzie ¢; jest energia przekazang w pojedynczym oddziatywaniu i, &;,; jest energia
padajacej czastki jonizujacej powodujacej oddziatywanie i (z wylgczeniem energii
spoczynkowej), &,,¢; jest suma energii wszystkich czastek jonizujacych powstalych
w wyniku oddziatywania i (czgstki naladowane i nienatadowane, z wylgczeniem energii
spoczynkowej), a Q; to zmiana energii jadra i czastek powstatych w wyniku reakcji i. Jesli
Q jest dodatnie, to energia spoczynkowa maleje , a jesli Q jest ujemne to, energia
spoczynkowa rosnie (ICRU85, 2012).

W Miedzynarodowym Uktadzie Jednostek Miar (SI) jednostka dawki pochtonietej jest
1 Grej [Gy], rowny dzulowi na kilogram. W przypadku radioterapii jonowej dawke
pochtonieta mnozy si¢ zwykle przez wzgledna skuteczno$¢ biologiczna RBE, otrzymujac
dawke wazong po RBE (Dgpr) z jednostka Gy(RBE) (ICRU78,2007). Dla tej samej dawki
fotonow w Gy i protonéw Dree W GY(RBE), efekt biologiczny, bedacy przedmiotem
zainteresowania, powinien by¢ rowny.

Nowe rekomendacje ICRU (ICRU93, 2016) zalecajg stosowanie tylko jednostek [Gy] tzn.
jednostka dawki Dree jest Gy. Dlatego, w ramach tej rozprawy ta konwencja jest
konsekwentnie stosowana.
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2.2.5. Reakcje jadrowe i ich wptyw na LET

Fizyczny opis przejscia jonow ci¢zszych od protonéw w tkankach i materiatach
ostonowych jest przedmiotem zainteresowania radiobiologii i radioterapii. Straty energii
na drodze cigzkich jonéw mozna traktowaé jako procesy ciagle, dobrze opisane przez
algorytmy liniowego przekazu energii (LET), rozrzutu energii (ang. energy straggling)
oraz wielokrotnego rozpraszania. Oddziatywania jadrowe prowadza do znacznie
wigkszej lokalnej depozycji energii niz zderzenia atomowo-czasteczkowe, a dodatkowo
zmieniajg sktad wigzek ciezkich jonow, prowadzac do produkcji jader wtornych.

Gdy jony wnikaja glebiej w osrodek, glowng role zaczynaja odgrywaé zaro6wno
fragmentacja jadra, jak 1 wielokrotne rozpraszanie kulombowskie. Czastki wigzki sg
zastepowane 1zejszymi fragmentami w przyblizeniu o tej samej energii, a tym samym
nizszym LET (Rovituso et al., 2017). Jony pierwotne zmieniajg swoj poczatkowy tor
Z powodu wielokrotnego rozpraszania kulombowskiego 1 koncza, tracagc swoja energie,
poza pierwotnym torem wigzki. Zaré6wno procesy kulombowskie, jak i jadrowe,
powodujg zmniejszenie catkowitej depozycji dawki w kierunku poczatkowym. Z drugie;j
strony, wtorne czastki pochodzace z fragmentacji jader, moga mie¢ bardzo wysoki LET,
a tym samym przyczyniajg si¢ do wzrostu dawki w wigzce pierwotnej. Zaleznos¢ LET od
Z? sprawia, ze fragmentacja jader osrodka jest istotna dla opisu oddziatywania
terapeutycznej wigzki protondw.

2.3. Zrédla promieniowania jonizujacego
stosowane w radiobiologii

Gtownymi rodzajami promieniowania jonizujgcego emitowanego podczas rozpadu
radioaktywnego sg czastki alfa, czastki beta 1 promienie gamma. Inne rodzaje, takie jak
promieniowanie rentgenowskie, moga wystepowac naturalnie, jak 1 mozna je wytworzy¢
sztucznie. Czastki alfa sg na 0got emitowane w wyniku rozpadu tylko najci¢zszych jader
radioaktywnych, takich jak uran, aktyn i rad. Chociaz czastki alfa sa bardzo energetyczne
i maja silne wlasciwosci jonizujace, tracag one swoja energi¢ na stosunkowo krotkich
dystansach, przecigtnie kilkudziesi¢gciu mikrometrow w tkance (Krane, 1991).

Przez czastki beta rozumiane sa elektrony emitowane z jadra atomu podczas rozpadu
radioaktywnego. Emisja czastek beta ma miejsce, gdy neutron w jadrze przeksztalca si¢
W proton i elektron, emitowany z energiami do paru MeV. Typowe emitery czastek beta
to C-14 i Sr-90. Czasteczki beta sg bardziej penetrujace niz czastki alfa, ale powoduja
mniejsze uszkodzenia biologiczne na jednostke pochlonigtej dawki , poniewaz maja
mniejszg zdolno$¢ hamowania (Rutherford, 1911).
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2.3.1. Fotony

Promieniowanie gamma jest emitowane zarowno podczas rozpadu radioaktywnego jak
i reakcji jadrowych, indukowanych przez przyspieszone czastki natadowane. Energia
promieniowania gamma dla typowych zrodet i reakcji jadrowych nie przekracza
zazwyczaj kilku MeV. (Aharonian et al, 2001), (Hamada et al,, 2014). Ze wzgledow
praktycznych %°Co i%¥’Cs s3 jedynymi izotopami, ktére w wystarczajacym stopniu
spetniajg wymagania izotopu do zastosowania w radioterapii. [zotopy te maja dtugi okres
pottrwania, emitujg promienie gamma o wysokiej energii, sg dostepny w duzych ilosciach

oraz majg wysoka ,,aktywnos$¢ wilasciwg”, aby material promieniotwdrczy emitujacy
bardzo wysokie natgzenie promieniowania mégt by¢ skoncentrowany w zrédle o matych
wymiarach fizycznych (IAEA). Jednakze, w krajach rozwinigtych nie stosuje si¢ juz
praktycznie zrodel izotopowych w teleradioterapii, zastgpujac je liniowymi
przyspieszaczami elektronow. Medyczne zastosowanie promieniowania gamma ma
wspolczesnie miejsce gtdwnie w brachyterapii oraz medycynie nuklearnej.

Promieniowanie rentgenowskie powstaje w wyniku oddzialtywania m.in. czastek
natadowanych z elektronami atomu. Widmo energetyczne promieniowania
rentgenowskiego wytwarzanego w terapeutycznej lampie rentgenowskiej jest widmem
cigglym, na ktére naktadajg si¢ linie charakterystyczne, zalezne od materiatu anody.
Ksztatt widma oraz warto$¢ energii $redniej zaleza od stosowanych filtrow, uzywanych
w celu utwardzenia wigzki poprzez pochtoniecie niskoenergetycznych kwantoéw
promieniowania. Najczes$ciej stosuje sie aparaty rtg. z napigciami lampy nie
przekraczajacymi 300 kVp, co przy mocne;j filtracji umozliwia uzyskanie sredniej energii
fotonéw do okoto 250 keV. W radiobiologii stosuje si¢ aparaty rtg. pracujgce na duzym
pradzie anody, co przy stabszej filtracji umozliwia uzyskanie mocy dawek rzedu

Gy - min~1.

2.3.2.  Zrodha wiazek protonowych w radiobiologii
I radioterapii

Poszukiwania nowych zrédel promieniowania nakierowane zostaly na zwigkszenie
energii i mocy dawki, a co za tym idzie, na leczenie giebiej potozonych nowotwordéw oraz
skrocenie czasu napromieniania pacjenta. Urzadzeniami, ktére to umozliwiajg s3
akceleratory czastek, ktore przyspieszaja natadowane czastki za pomoca pol
elektromagnetycznych.

Akceleratory czastek mozna podzieli¢ na elektrostatyczne i cykliczne. Akceleratory
elektrostatyczne, takie jak np. akcelerator Van de Graaffa, wykorzystuja state w czasie
pole elektryczne. Gtowng ich wadg jest konieczno§¢ wygenerowania bardzo duzych pdl
elektrycznych, co ogranicza ich stosowanie do energii protonéw okoto 5 MeV.
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W akceleratorach cyklicznych przyspieszajace pole elektryczne okresowo zmienia sig¢
w czasie. W radioterapii stosuje si¢ akceleratory umozliwiajace przyspieszenie protonow
do energii ok. 230-250 MeV.

Akcelerator Van de Graaffa posiada duzg metalowa kule (1) na szczycie kolumny
izolacyjnej, wewnatrz ktorej znajduje si¢ pas wykonany z materiatu przewodzacego
(4 1 5) naciggnigtego na dwa kota pasowe (3 i 6). Jedno z kot pasowych jest
przymocowane do silnika elektrycznego napedzajacego pasek (6), na kazdym koncu
paska znajduje si¢ szczotka z metalowych drutow (2 1 7), dolna szczotka (7) jest
podiaczona do zrodta napigcia, ktdre poprzez szczotke przenosi tadunek na pasek, pasek
nastgpnie przenosi tadunek w gore (4) do drugiej szczotki, ktora przeniesie tadunek do
duzej metalowej kuli, bedacej elektrodg. Nagromadzenie tadunku w elektrodzie
powoduje réznice potencjaldéw miedzy elektrodg a uziemieniem.

Czastka moze zosta¢ przyspieszona dzigki rdznicy potencjatow. Po II wojnie Swiatowe;j
rozpoczeto produkcje generatorow Van de Graffa na potrzeby radioterapii (Malicki et al.
2016). Pozwalaly one uzyska¢ wigzke promieniowania fotonowego o energii
maksymalnej 2.5 MeV. W poréwnaniu z aparatami rentgenowskimi, uzycie akceleratora
Van de Graffa pozwolito na leczenie nowotworéow zlokalizowanych glebiej, oraz na
obnizenie dawki podanej na skore pacjenta (Brobeck, 1948).
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Rysunek 1.8. Schemat budowy generatora Van de Graaffa (Accelerators, 2013).
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Zasadniczym elementem cyklotronu sa elektrody w ksztalcie litery D, zwane duantami.
(1 1 2) naprzemiennie tfadowane napig¢ciem z generatora wysokiej czestotliwosci (3).
Duanty umieszczone sa w statym, odpowiednio uformowanym polu magnetycznym.
Elektrody te sa oddzielone niewielka szczeling. Gdy jedna z elektrod jest naladowana,
czastka jest przyspieszana przez szczeling do drugiej elektrody (4), gdzie pod wplywem
pola magnetycznego porusza si¢ po poétkolistej drodze z powrotem na powierzchnig
elektrody (5). Gdy napigcie taduje drugg elektrode, czastka ponownie przyspiesza przez
szczeling (6). Wraz ze wzrostem predkosci czastki, promien potkolistego ruchu czastki
wzrasta, az protony zostang wyprowadzone z cyklotronu jako wigzka o wysokiej energii
(7). Korzystajac z tej konstrukcji, pierwszy akcelerator Lawrence'a, zbudowany w 1931 r.
(Lawrence, 1951), byt w stanie przyspieszy¢ wigzki protonow do 80 keV. Po kilku
modyfikacjach oryginalnego projektu Lawrence byl w stanie zwigkszy¢ energi¢ wigzki
wyjsciowej do 1.22 MeV.

ow

g

Rysunek 1.9. Podstawowy schemat cyklotronu (Mate kotka zawierajace kropke z litera B obok
nich oznaczaja pole magnetyczne skierowane w kierunku czytelnika) (Accelerators, 2013).

Synchrocyklotron to modyfikacja klasycznego cyklotronu, opracowana w celu
przezwycigzenia jego relatywistycznych ograniczen. Synchrocyklotron rozni si¢ od
klasycznego cyklotronu tym, ze czestotliwo$¢ napigcia przemiennego nie pozostaje stata
i synchronizuje si¢ z czestotliwoscia orbity przyspieszanych czastek. Jest to konieczne,
gdyz wraz ze wzrostem energii czastki, a co za tym idzie masy relatywistycznej, wydluza
si¢ czas potrzebny czastce na ukonczenie danej orbity. Pierwszym synchrocyklotronem
byt zmodyfikowany cyklotron z Berkeley (Kamal, 2014). Przyktadowy schemat
synchrotronu pokazany jest na rysunku 1.10.
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Rysunek 1.10. Schemat przedstawiajacy podstawowa konstrukcje synchrocyklotronu
(Accelerators, 2013).

Czastka jest przyspieszana w taki sam sposob jak w cyklotronie, z ta r6znica, ze generator
RF odpowiedzialny za wytwarzanie napi¢cia AC, ktére przyspiesza czasteczke, zostaje
zastgpiony generatorem RF o zmiennej czgstotliwosci (2), dzieki czemu czestotliwosé
AC moze by¢ zsynchronizowana z czestotliwoscig orbitalng czastki. Napigcie
przemienne jest przyktadane do elektrody w ksztalcie litery D (3) i nowej elektrody
odchylajacej (4), ktora jest odpowiedzialna za wigzki z akceleratora (5).

Synchrotron utrzymuje przyspieszane czastki na statym promieniu orbity. Osigga si¢ to
poprzez synchronizacj¢ pola magnetycznego z energig przyspieszanych czastek.
W synchrotronie protony sa wstepnie przyspieszane w akceleratorze wstepnym, ktorym
moze by¢ akcelerator Van de Graaffa, Linac lub w przypadku niektorych wigkszych
synchrotronéw, takich jak SPS w CERN, moze to by¢ nawet mniejszy synchrotron.
Protony nastepnie wprowadzane sg do synchrotronu przez iniektor (1) i poruszaja si¢ po
zakrzywionym torze w polu magnetycznym. Przy rosngcej energii protonéw pole
magnetyczne jest zwigkszane dla utrzymania stalej orbity czastek. Czastki sa
przyspieszane w szczelinach rezonatorow synchronicznie do ich czasu obiegu.
Synchrotrony sa obecnie powszechnie stosowane w eksperymentach fizycznych
i odgrywaja coraz wigksza role w radioterapii jonowej (Mobilio et al., 2016).
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Rysunek 1.11. Prosty schemat konfiguracji akceleratora synchrotronowego protonéw
(Accelerators, 2013).

2.4. Charakterystyka wiazki w CCB

Centrum Cyklotronowe Bronowice IFJ PAN w Krakowie posiada dwa pomieszczenia
terapeutyczne wyposazone w dedykowane stanowiska terapeutyczne z glowice
skanujacg, zamontowang na obrotowej konstrukcji gantry. Protony sg przyspieszane do
energii 230 MeV w izochronicznym cyklotronie Proteus C-235 (IBA, lon Beam
Applications S.A., Belgia). Protony wyprowadzone z cyklotronu trafiajag do systemu
selekcji energii 1 transportu wigzki, ktory to umozliwia zmniejszenie energii czastek z 230
MeV do 70 MeV za pomoca degradera. Za degraderem energii znajdujg si¢ magnesy
kwadrupolowe i dipolowe, ktore w potaczeniu ze szczelinami w jonowodach pozwalaja
na zmniejszenie szeroko$ci potdwkowej rozktadu energii i emitancji wigzki. Do
pomieszczen terapeutycznych wigzka skierowana jest za pomoca systemu transportu
wiazki, na ktory sklada si¢ m.in. jonowdd oraz zestaw magneséw kwadrupolowych
i dipolowych (Applications, 2014). W CCB wiazka jest wprowadzona do hali
eksperymentalnej, hali terapii oka Ilub dwoch pomieszczen gantry wyposazonych

W terapeutyczng glowice skanujacg (Rys. 1.12). Gantry to obrotowe ramig stanowiska terapii,
ktore pozwala na modyfikacje kata padania wigzki, pozwalajac na obrot o kat 360° wokot
pacjenta. Zmiana kierunku napromieniania pacjenta moze by¢ réwniez definiowana w innych
ptaszczyznach np. poprzez mozliwo$¢ przesuwania i obracania stotu terapeutycznego.
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Rysunek 1.12. Schemat systemu produkcji i transportu wigzki protonowej w Centrum
Cyklotronowym Bronowice. (1) Cyklotron Proteus C-235. (2) Hala eksperymentalna. (3) Hala
terapii oka. (4) i (5) Pomieszczenia terapeutyczne wyposazone w glowice skanujaca
zamontowang do obrotowej konstrukcji gantry (Applications, 2014), (IBA, 2012),(IBA, 2015).

System selekcji energii umozliwia zmniejszenie energii wigzki protonowej do 70 MeV,
co przektada si¢ na zasieg ok. 4 cm w wodzie. W celu napromienienia nowotworow
znajdujgcych si¢ plycej, istnieje mozliwo$¢ wsuniecia w tor wigzki, zamontowanego do
glowicy skanujgcej, dyskryminatora zasiegu (ang. Range Shifter, RS).

A) magnesy lampa komory monitorowe
komora skanujace Y rentgenowska IC2i1C3
monitorowa 1C1 ,"

4 - _,.fr
\ ' — [E— izocentrum

B = - L
L SADx :
\4 [ SAD, >
-_= S / 1 -
- magnesy : T dyskryminator
kwadrupolowe mlagnesy "
wadrupo skanujace X Zasiggu

uklad wspolrzednych
gantry (GCS)

B)

magnesy magnesy komory IC2 1 IC3
skanujace Y skanujaece X

=

Rysunek 1.13. A) Schemat budowy dedykowanej glowicy skanujacej IBA. SADx i SADy (ang.
Source Axis Distance) to odlegtosci miedzy wirtualnym zroédtem a izocentrum. B) Realizacja
napromieniania za pomocg techniki PBS (Applications, 2014).
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Budowa glowicy skanujacej zainstalowanej w CCB IFJ PAN zostala przedstawiona na
rysunku 1.13.A. Do gtéwnych komponentoéw naleza komory jonizacyjne IC1, IC2 i IC3,
lampa rentgenowska oraz magnesy dipolowe i magnesy skanujace. Zadaniem komor 1C2
I IC3 jest monitorowanie dawki, a takze kontrola rozmiaru i potozenia wigzki olowkowe;.
Glowica skanujaca wraz z jonowodem i zestawem magnesOw zamontowana jest na
obrotowej konstrukcji gantry o $rednicy 11 m. Ruch obrotowy gantry umozliwia
napromienianie pacjentow z dowolnego kierunku (Applications, 2014).

Radioterapia protonowa z wykorzystaniem otowkowej wiazki skanujacej (ang. Pencil
Beam Scanning, PBS) umozliwia realizacje¢ najbardziej konformalnych technik
radioterapii protonowej. Napromienianie rozpoczyna si¢ od energii odpowiadajace]
najglebszej warstwie nowotworu. Nastepnie wigzka oldwkowa o zadanej energii jest
odchylana punkt po punkcie przez magnesy skanujgce tak, aby napromienic catg wybrang
warstwe (Rys. 1.13.B). W kolejnym kroku energia wigzki jest zmniejszana i rozpoczyna
si¢ skanowanie kolejnych warstw. Proces jest powtarzany, az do napromienienia calej
objetosci nowotworu. Polozenie wigzek otowkowych, ich energie oraz wagi dobierane sg
przez komputerowy system planowania leczenia (ang. Treatment Planning System, TPS).
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3. Podstawy radiobiologii i radioterapii

Eksperymentalne i teoretyczne badania radiobiologiczne przyczyniajg si¢ do rozwoju
radioterapii poprzez dostarczanie jej koncepcyjnych podstaw, takich jak identyfikacja
mechanizmoéw 1 proceséOw lezacych u podstaw odpowiedzi nowotwordéw i zdrowych
tkanek na napromienianie. Pomaga to wyjasni¢ obserwowane zjawiska, np. repopulacje
komoérek nowotworowych lub mechanizmy naprawy uszkodzen DNA. Z kolei
sporzadzane protokoly radioterapii umozliwiaja przygotowanie harmonograméw
radioterapii  klinicznej (sposéb frakcjonowania, wielko$¢ dawki) lub metody
przewidywania najlepszego sposobu leczenia dla indywidualnego pacjenta (radioterapia
zindywidualizowana). W tym rozdziale zostanie oméwiona odpowiedz tkanek na
promieniowanie oraz model, ktory opisuje zaleznos$¢ przezywalnosci komorek od dawki
promieniowania (model liniowo-kwadratowy), a takze najwazniejsze parametry
charakteryzujace oddzialywanie protonéw z uktadami biologicznymi.

3.1. Odpowiedz komérkowa i tkankowa na
promieniowanie

Oddzialywanie promieniowania jonizujacego z komorkami biologicznymi powoduje
uszkodzenia we wszystkich ich czgsciach sktadowych. Uwaza sig, ze uszkodzenia samej
cytoplazmy, zawartych w niej czasteczek biatek, enzymdéw lub sktadnikow btony
komorkowej, majg zazwyczaj mniejszy wplyw na zywotnos¢ komorki. Z kolei
uszkodzenie jadra komorkowego, a zwlaszcza znajdujacych si¢ w nim czgsteczek DNA,
moze uniemozliwi¢ dalsze podziaty komorki. Uszkodzenia DNA uwazane sg za gldwne
czynniki $mierci komoérek, mutacji komérkowych i karcenogenezy. (Borges et al., 2007).
DNA zawiera informacje genetyczne dotyczace rozwoju i funkcji wszystkich zywych
komorek (Fleet, 2006). Czgsteczka DNA 1 zwigzane z nig biatka sg utozone w strukture
zwang chromatyna, ktora po dalszych poziomach faldowania i zapetlania tworzy zwartg
architekture chromosomu. Sama czasteczka DNA ma struktur¢ podwdjnej helisy
Z dwiema niciami polinukleotydowymi, ktore sa utrzymywane razem przez wigzania

wodorowe wystepujace miedzy zasadami. Uszkodzenia DNA moga nastgpi¢ albo
w wyniku bezposrednich jonizacji w atomach tworzacych czasteczke, albo posrednio,
poprzez reakcje chemiczne z wytworzonymi reaktywnymi wolnymi rodnikami (Rys. 2.1)
(Fleet, 2006). Jednak wigkszo$¢ uszkodzen DNA jest naprawiana i nie prowadzi do
zahamowania dalszych podzialéw komorek. Przy peknieciu pojedynczej nici DNA
(ang. Single Strand Break, SSB), $ciezki naprawcze komorki moga wykorzystywacd
przeciwnag ni¢ jako szablon do jej naprawy. Jesli jednak dwa SSB wystegpuja naprzeciw
siebie lub s3 oddzielone tylko kilkoma parami zasad, moze powsta¢ pekniecie
dwuniciowe (ang. Double Strand Breaks, DSB).
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Rysunek 2.1. (a) Bezpos$rednie i posrednie uszkodzenie DNA wywotane przez jonizacje i
produkcje wolnych rodnikéw hydroksylowych (OH). (b) Schematyczna ilustracja wybranych
typow uszkodzen DNA spowodowanych oddzialywaniem promieniowania (zaadaptowano z
(Richter, 2012)).

Dawka promieniowania 1 Gy od fotonéw powoduje okoto 10° jonizacji w jadrze
komoérkowym, co prowadzi do okoto 103 SSB i okoto 102 DSB. Mimo to wigkszo$¢
normalnych komorek przezywa taka dawke dzieki wydajnym systemom naprawy
(Barnard et al., 2013). DSB jest trudniejszy do naprawy niz SSB i §ciezki naprawy DSB
sg inne od tych dla SSB. Naprawa DSB sktada si¢ z dwoch gltownych procesow:
rekombinacji homologicznej 1 taczenia niehomologicznych koncow. Upraszczajac,
faczenie niehomologicznego konca ponownie laczy zerwane nici, podczas gdy
rekombinacja homologiczna wykorzystuje nieuszkodzony chromatyde lub chromosom,
jako szablon do naprawy. W zwigzku z tym niehomologiczna §ciezka naprawy taczenia
koncow jest bardziej podatna na biedy.

Ztozono$¢ uszkodzenia wzrasta, jesli wiele SSB i / lub DSB wystepuje w bliskim
sgsiedztwie. Jest to czgsto okreslane jako zgrupowane (klastrowe) uszkodzenie DNA
(Fleet, 2006). Z tego powodu promieniowanie o wyzszej gestosci jonizacji (tj. wysoki
LET) moze powodowa¢ bardziej skomplikowane uszkodzenia DNA w poréwnaniu z
promieniowaniem o niskim LET. W konsekwencji, dawki promieniowania o wysokim
LET prowadza do nizszej przezywalnosci komorek na jednostke dawki Gy (Joiner et al.,
2009). Ztozone uszkodzenia DNA i btedy systemu naprawczego moga prowadzi¢ do
m.in. aberracji chromosomowych, ktore ostatecznie moga by¢ $miertelne dla komorki.
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Przezywalno$¢ komorki odnosi si¢ zwykle do komorki klonogennej, ktéra ma zdolnosé
namnazania si¢ w celu wytworzenia duzej kolonii. Stad komorka, ktora utracita zdolnos¢
do proliferacji, jest zgodnie z ta definicja martwa. Smieré¢ komorki po uszkodzeniach
wywotanych promieniowaniem moze by¢ spowodowana na rézne sposoby. W przypadku
wigkszosci komorek dominujgcym szlakiem jest tak zwana $mier¢ mitotyczna, w ktorej
komorka umiera probujac si¢ podzielié.

Bardziej kontrolowanym szlakiem jest $§mier¢ apoptotyczna, w ktorej smier¢ komorki jest
zaprogramowana genetycznie, aby wyeliminowaé si¢ z powodu uszkodzen. Inne
mechanizmy $mierci komorki to starzenie si¢, autofagia i nekroza (van der Stoep et al.,
2009). Chociaz odpowiedz biologiczna na radioterapi¢ systemow in vivo jest bardziej
ztozona niz odpowiedz na $mier¢ komorki w systemach in vitro, wiele biologicznych

efektow koreluje z przezywalnoscig komorek. Sprawdza si¢ to w przypadku guzow, czyli
w przypadku, gdzie teoretycznie wszystkie komorki klonogenne powinny zostaé
wyeliminowane, aby kontrolowa¢ nowotwor. Z drugiej strony odpowiedz
mechanistyczna guzow in vivo jest bardziej skomplikowana, niz w przypadku hodowli
komorkowej badanej in vitro, w zalezno$ci od mikrosrodowiska guza pod wzgledem
unaczynienia, zaopatrzenia w tlen i sktadniki odzywcze (Cole et al., 2008).

W przypadku niekorzystnych skutkow wystepujacych po radioterapii, takich jak
nudno$ci, zmeczenie i ostry obrzgk, bezposredni zwigzek promieniowania z procesem
zabijania komorek jest skomplikowany. Jednak wiekszos¢ efektow w tkankach zdrowych
koreluje w jaki$ sposob z przezywalnoscig komorek. Efekty sg czesto dzielone na
wczesne i pozne (Fleet, 2006). Wcezesne efekty pojawiaja sie w ciggu kilku dni lub tygodni
z powodu masywnej $mierci komoérek po napromieniowaniu i zwykle wystepuja
w tkankach o wysokim stopniu proliferacji, takich jak naskorek, szpik kostny lub tkanki
sluzéwki. Nowotwory sg rowniez najczesciej klasyfikowane jako wczesnie reagujace.
Poézne efekty pojawiaja si¢ z opdznieniem miesigcy lub lat. W przeciwienstwie do
wcezesnych efektow, patogeneza pdznych skutkoéw ubocznych jest bardziej ztozona
(Georg et al., 2009). W zwigzku z tym, pdzne niekorzystne skutki moga wystapi¢ we

wszystkich narzadach. Zalezno$¢ migdzy $miercig komorki a funkcja narzadu zalezy
rowniez od wewnetrznej struktury tkanki. Tkanke¢ mozna modelowa¢ jako zespot
szeregowych i rownolegtych podjednostek funkcjonalnych (ang. functional subunits,
FSU). W skrajnych przypadkach narzad, w ktorym FSU sg utozone szeregowo, traci
swoja funkcje, jesli tylko jeden z FSU zostanie wyeliminowany, podczas gdy w czysto
réwnoleglym narzadzie wszystkie FSU musza zosta¢ wyeliminowane, aby utraci¢ swoja
funkcj¢. Tkanki mozna klasyfikowa¢ schematycznie jako narzady szeregowe
z niewielkim efektem objetosciowym (np. rdzen krggowy i pieh mézgu) lub jako narzady
rownolegte z duzym efektem objetoSciowym (np. pluca i watroba) (Fleet, 2006).
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Rysunek 2.2. Schematyczne przedstawienie tkanek jako zespot podjednostek funkcjonalnych
(FSU) o budowie: a) szeregowej (np. rdzen kregowy, pien mozgu), b) rownolegtej (np. ptuca
nerki), ¢) mieszanej (np. jelito grube, serce, skora, mozg).

Nalezy zauwazy¢, ze ze strukturalnego punktu widzenia, guz mozna uzna¢ za tkanke
rownolegla, poniewaz w zasadzie wszystkie jego komorki klonogenne muszg zostaé
wyeliminowane, aby kontrolowa¢ guz (Killman et al., 2009).

3.2.  Model liniowo-kwadratowy

Przezycie 1 $mier¢ komoérki sg podstawowymi pojeciami w radiobiologii. Komorki
nieproliferujace (komorki migsnia sercowego, komorki nerwowe) sa uwazane za martwe,
gdy tracg swoja funkcj¢. Natomiast komorki, takie jak komorki szpiku kostnego, komorki
naskorka, komorki nabtonka przewodu pokarmowego, mozna eliminowaé poprzez
pozbawienie ich zdolnosci do proliferacji. Komorki guza proliferuja powodujac jego
repopulacje, co trzeba bra¢ pod uwagg podczas radioterapii. (Zimmerman et al., 2013).

Krzywe przezywalnosci komorek, ktére opisuja zaleznos¢ miedzy dawka
promieniowania jonizujacego, a frakcja komorek, ktore przezyly, uwzgledniajg zdolnosé
komorki do reprodukcji. Chadwick i Leenhouts w 1973 roku (Chadwick et al., 1973)
przedstawili molekularny model radiobiologiczny, opisujacy wplyw dawki
promieniowania na przezywalnos$¢ komorek, znany jako model liniowo-kwadratowy (LQ
- Linear-Quadratic model). Zgodnie z tym modelem komorka zawiera molekuty, ktore sa
odpowiedzialne za zdolnos$¢ reprodukcyjng komorki.
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Zaktada sie, ze krytyczng czegscig komorki jest DNA (podwojna helisa), a kluczowe
uszkodzenie jest spowodowane przerwaniem podwojnej nici DNA. Zerwanie wigzania
molekularnego, wywotane pierwotnym dziataniem promieniowania na komorkeg, moze
zosta¢ naprawione w okre§lonych warunkach. Rozrdznia si¢ trzy sposoby uszkodzenia
komorki: letalne, subletalne i potencjalnie letalne (Bedford, 1991).

Celem modelu LQ bylo potaczenie danych o absorpcji energii promieniowania
jonizujacego z efektami biologicznymi, biofizycznymi i biochemicznymi, ktore
wpltywaja na odpowiedz komorki. Dzigki analizie krzywej przezywalnosci, teoretyczne
parametry modelu nabierajg biologicznego znaczenia. Zaktadajac, ze N, to liczba wigzan
na jednostk¢ masy, ktorych uszkodzenie powoduje zerwanie pojedynczej nici (SSB),
N to liczba wigzan, ktére nie pgkajg po dawce D, a K to prawdopodobienstwo zerwania
pojedynczego wigzania na jednostke dawka, a wiec:

dN
T 2.1
7D — KN (2.1)
N = Nye CKP) (2.2)

Jesli f, jest liczba zerwanych wigzan, ktdre nie sg naprawiane, liczba efektywnie
zerwanych wigzan w pojedynczej nici wynosi (Ballarini, 2010):

No = N = foNo[1 — e CKP)] (2.3)

Zgodnie z modelem LQ (Chadwick et al., 1973) podwdjna helisa DNA moze zosta¢
uszkodzona przez dwa mechanizmy dziatania promieniowania: (i) obie nici DNA s3
przerywane przez jedng $ciezke promieniowania lub (ii) kazda z dwdch nici DNA jest

przerwana niezaleznie przez rdzne czastki promieniowania, ktére sg wystarczajaco blisko
w przestrzeni i czasie, aby rozpoznac je jako DSB. Zaktadajac, ze parametr A jest frakcja
dawki D, ktora dziala poprzez mechanizm (i), a (1-4) jest frakcja dawki dziatajacej
poprzez mechanizm (ii), wowczas liczba nienaprawionych przerwanych wigzan dla nici
1 wynosi:

q1 = filN;[1 — e “kP=4))] (2.4)
i odpowiednio dla nici 2:

q; = [aN;[1—e (_kD(l_A))] (2.5)
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fi, f> — to pekniecia nici, ktére nie sa naprawiane

Ny, N, — to liczba nienaprawialnych wigzan na jednostke masy w nici 1i 2

k — prawdopodobienstwo zerwania wigzania na wigzanie i na dawke
jednostkowa

Srednia liczbe nienaprawionych peknieé¢ podwojnej nici na komoérke, mozna okreslié przy
zatozeniu, ze pgknigcia podwdjnej nici w DSB wystapia jako kombinacja pojedynczych
przerw w SSB zwigzanych w czasie i przestrzeni:

Qii = foq192 (2.6)
Srednia liczba nienaprawionych peknie¢ podwodinej nici DNA wywolanych przez
mechanizm (i) wynosi:

Qi = fONO[1 —e€ (_RODA)] (27)

gdzie:

Ny = liczba lokalizacji w DNA,w ktoérych moze wystapi¢ DSB

ko = prawdopodobienstwo zerwania podwéjnej nici na lokalizacje
i na dawke jednostkowa

W zwigzku z tym $rednia liczba peknie¢ podwojnej nici DNA na komorke jest rowna
Q; + Q;;, a srednia liczba letalnych peknigé podwodjnej nici, przy uwzglednieniu
wspotczynnika proporcjonalnosci taczacego wydajnos¢ peknie¢ podwojnej nici DNA 1
$mierci komorki p, wynosi:

Q = p(Q; + Qi) (28)

Q =plfoNo[1 — e TKPD] + £, fiN, foN,[1 — e (kP A=D)]2] (2.9)

Zgodnie ze statystyka Poissona prawdopodobienstwo przezycia komorki S po dawce D
jest okreslane przez zerowe prawdopodobienstwo wystapienia letalnych uszkodzen, stad
S=e .

S = exp{—p - [fyNo[1 — e “XoPD] + £, £, N, f,N,[1 — e (-KP(1-4)]2] } (2.10)

Poniewaz k i k, sa bardzo mate, po rozwinigciu w szereg wynik mozna przyblizy¢ do:

S = exp{—pfoNokoAD — Pfof1N1f2N2k2(1 - A)ZDZ} (2.11)
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Uzyskane rownanie zgadza si¢ z formulg podang przez Sinclaira (Sinclair, 1966) , ktory
zastosowal matematyczng analiz¢ niektorych danych dotyczacych przezycia komorek
oraz z wynikiem uzyskanym przez Kellerera i Rossiego (Kellerer et al., 1971), mimo ze
punkt wyjscia obliczen byt inny.

Na podstawie modelu Chadwicka i Leenhouta przezywalno$¢ komoérek mozna

wyznaczy¢ ze Wzoru:

S = exp(—aD — BD?) (2.12)

gdzie stata a jest proporcjonalna do dawki, g do kwadratu dawki i sag one odpowiednio
rowne: a = pf Nokod, B = pffN1f,N2k* (1 — 4) .

3.2.1. Model liniowo kwadratowy
a promieniowrazliwo$¢ komorek

Przy pomocy parametréw « i § dla promieniowania referencyjnego z modelu LQ mozna
scharakteryzowa¢ typ komorki lub tkanki pod katem wrazliwo$ci na promieniowanie.
Niski stosunek (a/fB)rer po ekspozycji na fotony jest powigzany z p6zno reagujacymi
tkankami, podczas gdy wysoki stosunek (a/B),.r jest powigzany z wczesnymi
reagujgcymi tkankami i wigkszo$cig nowotworow. Z tego wzgledu stosunek (a/f)yer
ma wplyw na efekty frakcjonowania dawki. W niniejszej pracy wrazliwos¢ komoérek na
promieniowanie fotonowe, mierzona stosunkiem (a/f);.r, moze by¢ wykorzystana do
wyznaczenia niepewnos$ci RBE.

3.3. Wzgledna Skutecznos¢ Biologiczna

W  przypadku niekonwencjonalnych zrédet promieniowania, takich jak wigzki
protonowe, zastosowanie samej dawki pochtonietej jako wyznacznika efektu
biologicznego jest niewystarczajgce. Gtownym powodem s3g tu rdznice w obrazie
mikroskopowym oddziatywania r6znych rodzajow i energii promieniowania (Joiner et al.,
2009). Aby wzia¢ pod uwage te zaleznosci, stosuje si¢ pojecie Wzglednej Skutecznosci
Biologicznej (RBE), ktore zostato zdefiniowane w raporcie nr 30 ICRU (ICRU30, 1979).

Wzgledna skutecznos¢ biologiczna, RBE, jest zdefiniowana jako stosunek dawek od
promieniowania fotonowego, Dref, i promieniowania badanego (np. od protonow), D,
wywotujacych ten sam efekt biologiczny.

D
RBE = ¢ (2.13)
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Rysunek 2.3. Zalezno$¢ przezywalnosci komoérek od dawki dla protonéw i promieniowania
referencyjnego RTG oraz sposob wyznaczenia RBE, jako stosunek dawek wywolujgcych ten sam
efekt (Opracowanie wlasne na podstawie danych dla linii komérkowej V79 (Belli et al., 2009)).
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Jako stosunek wielkos$ci makroskopowych RBE jest wielkosciag makroskopowsa. RBE
zalezy od wielu czynnikéw, takich jak typ czastki, energia czastki, promieniowanie
referencyjne, dawka, typ komorki lub tkanki, rodzaj obserwowanego efektu, poziom
natlenienia, moc dawki i inne (Paganetti et al., 2002). Stata warto$¢ RBE, wynoszaca 1,1,
i zalecana przez ICRU (ICRU78, 2007) dla radioterapii protonowej, jest od kilkudziesig¢ciu
lat standardem klinicznym (Paganetti et al., 2019). Stala warto$¢ RBE nie odzwierciedla
jednak zaleznos$ci RBE od wielu czynnikow takich jak np. LET, dawka frakcyjna, typ
tkanki i rodzaju efektu.

3.3.1. Zaleznos¢ RBE od LET

Przeglad wynikow eksperymentow radiobiologicznych z wykorzystaniem protondow
wskazuje na silng korelacj¢ miedzy RBE i LET,, i wzrost RBE wraz ze wzrostem LET,
(Belli_et al., 2009),(Folkard, 2009), (Perris et al., 2009), (Coutrakon et al., 1997). Oznacza
to, ze RBE w obszarze dystalnej krawedzi poszerzonego piku Bragga (Spread Out Bragg
Peak, SOBP) jest wicksze niz w regionie plateau. Zwigkszony liniowy przekaz energii na
dystalnym koncu poszerzonego piku Bragga jest skorelowany z odpowiednio zwigkszona
skutecznoscig radiobiologiczng (Maeda etal., 2016). Z tego powodu coraz wigcej badaczy

sugeruje poszerzenie zasi¢gu protondw o dodatkowy margines wynikajacy z niepewnosci
zasiggu dawki biologicznej (Robertson et al., 1975), (Paganetti et al., 2000).
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W zestawieniu danych literaturowych przeprowadzonym przez McNamara (McNamara
et al,, 2015), przeanalizowano ponad 70 raportéw, pokazujacych zwigzek RBE z dawka

I LET,; (Paganetti, 2014), dla przezywalno$ci komoérek klonogennych. Wyniki tej analizy
potwierdzaja, ze RBE dla protondw wzrasta wraz ze wzrostem LET,, jak rowniez maleje,
wraz ze wzrostem (a/B)rr (2.2.1). Jednak parametry te nie zostaty do tej pory wdrozone
do planowania leczenia, m.in. ze wzgledu na duza zmienno$¢ wartosci RBE od 0,8 do 2,0
(Paganetti et al.,, 2002) ,(Sethi et al., 2014).

3.4. Modele radiobiologiczne

Zaproponowano wiele modeli radiobiologicznych, opisujacych zalezno$¢ miedzy dawka
pochloni¢etg a odsetkiem przezywajacych komorek, (Joiner et al., 2009), od teorii

jednotarczowej 1 wielotarczowej, az do modeli uwzgledniajacych m.in. wrazliwos¢
i mechanizmy naprawcze (Lind et al., 2003), (Joiner et al., 1988), (Tobias, 1985). Model
liniowo-kwadratowy LQ (Barendsen, 2009) jest, ze wzgledu na prostote,
prawdopodobnie najbardziej rozpowszechnionym modelem przezywalnosci komorki
(loiner et al., 2009). Dla pojedynczej dawki, przezywalno$¢ komoérek (ang. Surviving
Fraction, S) jest opisana jako:

S = e aP-pD* (2.14)

gdzie:
a, [ — parametry modelu liniowo — kwadratowego

W ostatnich latach powstato kilka fenomenologicznych modeli RBE dla wigzek
protonowych, wykorzystujagcych wspotczynniki «,f modelu LQ. Modele te
wykorzystuja, usredniony po dawce liniowy przekaz energii (LET;) oraz parametry
specyficzne «,f dla tkanek, wygenerowane na podstawie zbioru danych in vitro.
Natomiast w modelach mechanistycznych probuje si¢ skorelowaé parametry przekazu
energii czastek w uktadzie biologicznym z prawdopodobienstwem zajscia efektu, np.
peknigcia i dynamiki naprawy peknigé dwuniciowych DNA (DSB). Modele te, oparte
0 rozne zatozenia, daja w duzej mierze spojne wyniki, sugerujace wyzsze RBE niz
przyjmowane obecnie w radioterapii protonowej 1,1 (Odén, 2019). Wyniki te pokazuja
zaleznosci RBE od dawki, LET; i (@/B)ref, co mozna wykorzysta¢ W planowaniu

leczenia. Dotyczy to zwlaszcza wigzek skierowanych w kierunku lub przechodzacych
W sgsiedztwie OAR lub w przypadku tkanek o niskim stosunku (a/B),.s. Dlatego
W planowaniu leczenia zaleca si¢ uzywanie dodatkowo narzedzi obliczeniowych, ktore
moga modelowa¢ zmienne RBE (ang. variable RBE, VRBE) i ich niepewnosci przy uzyciu
modeli empirycznych, takich jak model Wedenberg lub nowszy model McNamara.
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3.4.1. Modele oparte o LET

Modele empiryczne opieraja si¢ zazwyczaj na wynikach przezywalnosci réznych linii
komorkowych in vitro po napromienianiu protonami. Rervik opublikowat przeglad
mechanistycznych modeli RBE, ktorych gtowne cechy podano w tabeli 2.1 (Rgrvik et al.,
2018). Modele empiryczne, ktore nie miaty pelnej definicji dla wszystkich parametrow
wejsciowych, nie zostaly uwzglednione. Szczegélowe informacje mozna znalezé
w oryginalnej publikacji (Rervik et al., 2018).

W pracy tej przedstawiono ogdlny formalizm matematyczny (rownanie 2.15-2.17), ktory
moze zosta¢ zredukowany do modeli przedstawionych w tabeli 2.1 poprzez odpowiedni
wybor zaleznosci RBE,,q, | RBE,,;, 0d LET. Aby umozliwi¢ poréwnania, modele
dopasowano do wspolnego formalizmu matematycznego, tak aby RBE bylo funkcja
parametréw modelu LQ 1 fizycznej dawki protonu:

RBE [Dpf a, aref'ﬁ' .Bref] = (2.15)
1 Aref Aref Q .B Aref
= —([(—)2+ 4D +4D2— —
ZDp .Bref pﬁref aref p.Bref .Bref

gdzie D,, jest fizyczng dawka zdeponowang przez protony na frakcje. Rownanie 2.15 przy
gornej 1 dolnej granicy dawki fizycznej przyjmuje nastgpujace wartosci:

a
lim RBE = RBE =
D;Lno max Uror (2.16)
lim RBE = RBE,;, = i (2.17)
Dp—>00 'Bref

Wszystkie modele RBE cytowane w tabeli 2.1 oparte sa na modelu liniowo-
kwadratowym, ardznig si¢ one jedynie definicja RBE,, 41 RBE,i. W przypadku
wigkszosci modeli funkcje RBE,,q, | RBE,;, zostaly znalezione poprzez regresj¢ do
bazy danych z eksperymentéw radiobiologicznych. Zwrdci¢ nalezy uwage, ze
opublikowane modele r6znig si¢ wielkoscig i wyborem danych in vitro oraz technika
regresji.
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Tabela 2.1. Modele fenomenologiczne wymienione chronologicznie wedlug daty publikacji,
z dwoma modelami opartymi na planach leczenia (u dotu tabeli). Model Rervika uwzglednia dwa
dopasowania modelu, pochodzace z regresji niewazonej (RORU) i wazonej (RORW). Modele
WED i MAI wykluczajg punkty danych dla komorek z (a/f),.r = oo w analizie regresji,
zatem efektywna liczba punktéw danych jest nizsza niz catkowita liczba podana w nawiasach.
Model JON stworzono na podstawie eksperymentéw z réoznymi jonami. Liczbe eksperymentow
z protonami podano w tabeli, a taczng liczbe punktow danych ze wszystkich czastek podano
w nawiasach. D(E) i d(L) to odpowiednio widmo energii wazone dawka i widmo LET wazone
dawka (z publikacji (Rgrvik et al., 2018) ).

Model reference Model Cell lines Mumber of REEmax REEmin
abbreviation data points dependencies dependencies

Belli et ol (1997) BEL V-79 & d(E) diE)

Wilkens and WIL V-79 19 LET 4 1

Celfke (2004)

Tilly et al (2005 TIL (TIL2/TIL10) V- 7/4 LET g, (o/Bhx 1

T9¢/multiple

Chen and Ahmad CHE V-79 14 LET4 1

(2012

Carabe et al CAR V-79 44 LET g (or/ By LETg. (et/B)y

(2012)

Wedenberg etal  WED Multiple 19 (24) LET g, (o/Bhx 1

(2013

Jones (2015b) JON Multiple 28 (200) LETg. ety LETg. By

McMamara et al MCMN Multiple 285 LET g (o/Bhe LET g (ox/B)y

(2015)

Mairani et al MAL Multiple 25 (31) LETq, (oo/Bhx 1

(2017

Rervik et al (2017) RBR Multiple a5 LETg. (ae/Bh/d(L), 1
(RORU/RARW) (of By

Peeler (2016) PLR Multiple 45 LETg. (cr/B), LETg. (a/B)y

Frese et af (2011 FRE Plan-based 0 LETq, oty 1

Unkelbach et al UMK Plan-based 0 LET4 LET4

(2016)
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Rysunek 2.4. Wartoéci LET, [keV - um~1] dla wigzek uzytych w eksperymentach, na podstawie
ktorych zostaty zbudowane poszczeg6lne modele radiobiologiczne (Rgrvik et al., 2018).

Rovik w swej pracy wykazat znaczne roznice mi¢dzy badanymi modelami RBE, zaré6wno
pod wzgledem danych wejsciowych do modelu, zatozen modelu, jak i wynikajacej z nich
oceny wielkosci RBE (dawek biologicznych). Najnizsze RBE uzyskano za pomoca
modeli UNK i FRE, a takze w pewnym stopniu modeli PLR i BEL. Zastosowanie modeli
WED, MCN, MAI i RORW prowadzito do srednich wartosci RBE, podczas gdy modele
WIL, RORU 1 JON prowadzity do najwyzszych RBE. Ta zmienno$¢ oszacowan RBE,
aza czym idzie dawki biologicznej, to wynik réznic w bazach danych, na podstawie
ktorych konstruowane sg modele, a takze r6znic w zatozeniach i technice dopasowania.
Badania, wykorzystujace fenomenologiczne modele RBE, powinny uwzgledniaé te
podstawowe roznice przy interpretacji ich wynikow.

Model Wedenberg, bedacy przedmiotem tej pracy, jest modelem, ktéoremu przy
minimalnych zatozeniach udaje si¢, pomimo prostego formalizmu, uchwycié
podstawowe cechy RBE dla protonéw. Kazda hipoteza modelu zostata poddana testom
statystycznym na podstawie zbioru danych eksperymentalnych, obejmujacych 10
roznych linii komorkowych o wartosciach (a/B),.; 0d 2,7 Gy do ponad 70 Gy. Model
ten zostanie szerzej omoéwiony w rozdziale 4.
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3.4.2. Modele mikrodozymetryczne

Model Katza (Track Structure Theory)

Teoria struktury $ladu, opracowana przez Katza okoto 1970 r., opiera si¢ na koncepcji
radialnego rozktadu dawki wokét toru jonu (Katz, 1978). Model opisuje i przewiduje
przezywalno$¢ komorek po napromieniowaniu mieszanymi wigzkami jonow i fotondw

oraz jest w stanie przewidzie¢ zaleznos$ci RBE. Jego gtéwnym zalozeniem jest to, ze
depozycja energii na torze jondéw jest calkowicie opisana przez radialny rozktad dawki
od elektronow 6 oraz ze przy danej dawce lokalnej, takg samg reakcje obserwuje si¢ przy
fotonach ielektronach & dookota toru jonu. Tak wigc, znajac odpowiedZz na
promieniowanie fotonowe w uktadzie komorkowym i stosujac odpowiedni opis struktury
sladu jonu, mozna obliczy¢ przezywalnos¢ komorki po napromieniowaniu réznymi
jonami.

The Local Effect Model (LEM)

Model efektu lokalnego zostat opracowany okoto 1990 r. przez Scholza i Krafta (Scholz
et al, 1994) w GSI, Darmstadt jako narzedzie dla nowo wybudowanego wowczas
eksperymentalnego obiektu do radioterapii jonami wegla C-12. Glownym celem LEM
jest obliczenie przezywalnosci komoérek 1 innych biologicznych punktow koncowych

W mieszanych polach cigzkich jonow. Odpowiedz (przezywalno$¢) S, okreslonej linii
komoérkowe] po napromieniowaniu fotonami jest parametryzowana przez uogdlnione
réwnanie liniowo-kwadratowe:

S,(D) = e®~FP*  dla0 <D <D, (2.18)

S,(D) = ePPi-(@+2BDOD  gig p > p, (2.19)

w ktorym D, to dawka, przy ktorej nastgpuje przejécie miedzy liniowa a kwadratowa
czgscig modelu.

W modelu zaktada si¢, Ze napromieniowana obj¢tos¢ jest dostatecznie mata, aby mozna
bylo wykona¢ dwuwymiarowe obliczenia przestrzennego rozkladu dawki lokalnej,
D(X, y). Po napromienieniu uktadu biologicznego fotonami lub jonami, liczbe zdarzen
letalnych N(x, y) definiuje si¢ jako:

N(x,y) = —=In(S,(D(x,¥))) (2.20)
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Ostatecznie przezywalno$¢ komorek S; po napromieniowaniu jonami oblicza sig¢

nastgpujaco:

S; = e Nav (2.21)
gdzie N, to $rednia liczba letalnych zdarzen w jadrze komorkowym, w objetosci Vi ciei
i jest okreslona wzorem N, = ” ! Voo N(x,y)dxdy.

nuclei nuctet

3.5. Podstawy planowania leczenia w radioterapii
protonowej

Wiagzki protonéw do radioterapii, produkowane z wykorzystaniem -cyklotronoéw,
synchrocyklotronéw lub synchrotronéw sg transportowane do stanowisk radioterapii
(Schippers, 2012). Istniejg dwa gtdéwne podejécia do formowania wigzek protonowych do
celow leczenia: pasywne rozpraszanie (ang. Passive Scattering) i skanowanie wigzka
otowkows. W rozpraszaniu pasywnym, prawie monoenergetyczna, waska wigzka
protondw jest poszerzana w przestrzeni i energii, za pomocg folii rozpraszajacych
I urzgdzen do modulacji zasigegu.

Do ograniczenia pola, w kierunku poprzecznym do kierunku wigzki, stosuje sie
odpowiedni kolimator. Kolimator taki jest przygotowywany indywidualnie dla kazdego
pacjenta. Ostatnim elementem pasywnego systemu formowania wigzki jest kompensator.
Odpowiada on za ksztattowanie cz¢sci dystalnej rozktadu dawki. Jego ksztalt réwniez
jest ustalany indywidualnie dla kazdego pacjenta. Wada pasywnego rozpraszania wigzki
jest stata szerokos¢ SOBP w calym polu terapeutycznym, co powoduje powstawanie
obszarow z wysoka dawka w tkankach zdrowych znajdujacych si¢ przed naswietlanym
guzem.

W technice PBS zachowany jest na stanowisku terapii ksztatt i rozktad energii otéwkowe;j
wiazki protondw. Aby uzyskaé pozadany rozktad dawki, wigzki otéwkowe sg odchylane
magnetycznie, aby mogty pokry¢ leczong warstwe. Ztozenie wielu taki warstw umozliwia
pokrycie wymagana dawka objetosci tarczowej. W zwiazku z tym, technika PBS jest
bardziej elastyczna w poréwnaniu z rozpraszaniem pasywnym i przy jej uzyciu mozna
planowa¢ bardziej konformalne rozktady dawek, m.in. z wykorzystaniem
niejednorodnych pol obliczonych dzigki rozwigzaniu problemu optymalizacji odwrotne;j
(ang. Inverse Optimisation) (McGowan et al., 2013).
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Rysunek 3.1. Techniki formowania i dostarczania wigzki protonéw: tryb pasywnego
rozpraszania (a) i tryb skanowania wigzka otéwkowg (b) (zaadaptowano z (Son et al., 2018) ).
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3.5.1. Poczatki i rozwo6j radioterapii protonowej

Poczatki radioterapii siegaja 1895 r., kiedy to Wilhelm Conrad Roentgen oglosit odkrycie
promieni X (Glasser, 1993), a rok po6zniej Emil Herman Grubbe wykorzystat to
promieniowanie do leczenia pacjentki z rakiem piersi (Grubbe, 1902). Niestety
wihasciwosci  fizyczne oraz skutki biologiczne oddziatywania promieniowanie
Z organizmem cztowieka nie byty wtedy jeszcze zbadane ani zrozumiane. Jednak brak tej
wiedzy nie przeszkadzaty w stosowalnos$ci tej metody, ze wzgledu na uzyskiwane dobre
wyniki leczenia (Lederman, 1981).

W 1946 r. Robert Wilson (Kirn, 1988), zaproponowal wykorzystanie skonczonego
zasiegu protonow do leczenia nowotworow. W swym artykule zauwazyl, ze glebokosé

maksymalnej dawki od wigzki protonowej mozna dobieraé, zamieniajac energi¢
protondw. Mialo to umozliwi¢ leczenie glebszych nowotwordw przy jednoczesnym
uniknigciu napromieniania zdrowych tkanek. Pierwsze kliniczne zastosowanie protonow
miato miejsce w Lawrence Berkeley Laboratory (LBL) w Kalifornii, gdzie leczono
pacjenta z guzem przysadki mozgowej (Tobias et al., 1958).

Na poczatku lat 90., ze wzgledu na ograniczong dostgpnos¢ wigzki, radioterapie
protonowa prowadzono gltéwnie w placowkach badawczych i stosowano ja u niewielkie;j
liczby pacjentow. W 1990 uruchomiono pierwszy kliniczny osrodek radioterapii
protonowej w Loma Linda University Medical Center (LLUMC) w Kalifornii
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(Slater et al., 1992). Obejmowal on zastosowanie pierwszego w $wiecie stanowiska
terapeutycznego z obrotowym ramieniem, zwanego gantry (Coutrakon et al, 1991).
Zastosowany system terapii, oparty na synchrotronie (Mobilio et al., 2016), powstat we
wspolpracy z Fermilab. Przy formowaniu wigzki protonow stosowano wtedy wytacznie
metod¢ pasywnego rozpraszania (Yan etal.,, 2002). Jednak w 1980 roku Kanai et al. (Kase
et al, 2011) zaproponowal, by skanowac¢ docelowg objeto$¢ tarczowa waska wigzka
protondw w trzech wymiarach. Pomyst ten zostal rozwinigty w Paul Scherrer Institut
(PSI) z koncem lat 80. XX wieku, a W grudniu 1996 r. pierwszy pacjent byt tam leczony

na pierwszym gantry z wigzka skanujgca metoda punktowego skanowania (Pedroni
2008). Pierwsze gantry z wigzka skanujgca staty si¢ komercyjnie dostepne dopiero w
drugiej dekadzie XXI wieku. Jednym z pierwszych urzadzen tego typu na $wiecie byto
zainstalowane w 2014 roku gantry ze skanujacg wiazka otowkowa w Instytucie Fizyki
Jadrowej PAN w Krakowie.

Akceptacja radioterapii protonowej trwata znacznie dluzej niz np. radioterapii fotonowej
z modulacja intensywnosci wigzki (ang. Intensity-Modulated RadioTherapy, IMRT).
Chociaz radioterapia protonowa daje mozliwo$¢ bardzo precyzyjnego podania dawki,
wigze si¢ ona Zz wyzszymi kosztami zakupu 1 uzytkowania sprzgtu. Dopiero
wprowadzenie  metody oldwkowej  wigzki  skanujacej  doprowadzito  do
rozpowszechnienia tej metody leczenia (Rys. 3.2). W 2020 roku na calym $wiecie
funkcjonowato 98 o$rodkow terapii protonowej, 31 byto w trakcie budowy, a kolejne 28
na etapie planowania (PTCOG).
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Rysunek 3.2. Ilo§¢ osrodkow radioterapii protonowej na $wiecie w latach 1969-2020
(opracowano na podstawie danych dostgpnych na stronie (PTCOG) ).
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3.5.2.  Systemy planowania leczenia

Wspotczesne systemy planowania leczenia (Treatment Planning Systems, TPS) dla
wigzek oldowkowych, takie jak Eclipse (Varian Medical Systems), XiO (CMS Software,
Electa), Syngo RT (Siemens AG Healthcare) czy RayStation (RaySearch Americans)
wykonuja obliczenia rozkladéw dawki w oparciu o analityczne modele transportu
promieniowania pojedynczych wiazek otowkowych (Ulmer et al,, 2011), (Soukup et al.,,
2005). Konfiguracja modeli wigzki w czesci systemOéw TPS przebiega w oparciu

o rozktad dawki wyznaczony w wodzie wzdluz osi centralnej wigzki oraz rozktad

wyznaczony w plaszczyznie prostopadiej do osi wigzki w powietrzu (Arjomandy et al.,
2009), (Saini et al., 2016), (Mirandola et al., 2015). Aby uzyska¢ wymagang doktadno$¢
obliczen dawki w ograniczonym czasie, rozktad dawki jest zwykle obliczany przy uzyciu
modeli analitycznych poszczegdlnych wigzek otdéwkowych 1 przy zatozeniu statego RBE
(ang. constant RBE, cRBE). W niektorych systemach prototypowych, takich jak wersja
badawcza RayStation oferowana przez RaySearch Laboratories (Odén et al, 2017),
dostepne sg pewne mozliwosci oceny zmiennego VRBE w odniesieniu do standardowego
planu cRBE.

Z drugiej strony opracowane zostaly platformy badawcze, takie jak TOPAS 1 TRiP98,
ktore zawieraja bardziej zaawansowane opcje do wdrozenia, pozwalajace na
wprowadzenie zmiennej wartosci RBE do planowania leczenia. W ramach platformy
TRiP98 zaimplementowano optymalizator, dzigki czemu system moze nie tylko
zweryfikowac istniejacy plan, ale i przygotowaé¢ nowy (Kramer et al, 2000). TOPAS
zapewnia dobre wsparcie dla danych obrazowych 1 uproszczone podejécie do ponownego
obliczenia planowanej dawki (Perl et al, 2012). Istotng cechg tych platform jest
mozliwo$¢ oceny przestrzennego rozktadu LET, co jest duzg zaletg, bo analityczne
modele przestrzennego rozktadu LET sg nadal do$¢ ograniczone (Wilkens et al., 2003),
(Sanchez-Parcerisa et al., 2016), (Wilkens et al., 2004) i nie zostaly jeszcze wprowadzone
do komercyjnych systemow TPS. Aby rozwigza¢ ten problem, mozna zastosowaé
obliczenia Monte-Carlo (MC) transportu wiazki, ktore wymagaja czasochtonnego
Sledzenia trajektorii kazdej czastki. Zaleta TPS opartego na MC jest jednak dostgpnosc

szczegotowych widm energii i1 fluencji wszystkich czastek powstatych w wyniku
interakcji jonéw wiazki pierwotnej z osrodkiem, dzigki czemu mozna obliczy¢ $rednie
wartosci, w tym LET;. Wyniki te zapewniajg niezb¢dne dane wejsciowe dla modeli
VRBE.

Obecnie za najbardziej zaawansowang platformg badawcza uwazany jest TOPAS (Perl et
al, 2012), ktory wykorzystuje rozbudowany i ciagle aktualizowany kod transportu
czastek Geant4. TOPAS obstuguje bezposredni odczyt danych diagnostycznych pacjenta
(skany CT) i specyfikacji planu leczenia (pliki DICOM RT). Dane te mozna wykorzystaé¢
do przygotowania symulacji transportu czastek. Jako wynik symulacji, uzytkownik

otrzymuje dawke, LET (LET, i LET, dla protonéw pierwotnych i wtoérnych), RBE lub
dawke biologiczna, obliczong przy uzyciu wybranego modelu fenomenologicznego.
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System planowania leczenia TRiP98 wywodzi si¢ z wczesnego okresu radioterapii
jonami wegla (lancu et al., 2009) i zostat opracowany w GSI w czasie, gdy radioterapia
jonami wegla byta wprowadzana w Europie. TRiP98 symuluje transport czastek metoda
Monte Carlo, ale opiera si¢ na wstepnie obliczonych widmach energii. Widma wejsciowe
dla TRiP98 moga by¢ generowane przez kody transportu promieniowania Monte Carlo,
takie jak np. SHIELD-HIT12A (Toftegaard et al., 2014), FLUKA (Béhlen etal., 2014) oraz
TOPAS. Niezwykle przydatng funkcja TRiP98 jest rozbudowany optymalizator, ktory
umozliwia nieliniowg optymalizacj¢ biologiczng przy uzyciu kilku wersji modelu LEM.
W przeciwienstwie do produktow komercyjnych, wiekszos¢ badawczych TPS nie
posiada zaawansowanych graficznych interfejsow (ang. Graphical User Interface, GUI)
i wymaga wprowadzania danych w postaci skryptow lub polecen. Pakiet pytripgui
wypeia t¢ luke, umozliwiajac uzytkownikom przygotowywanie planow leczenia za
pomoca pakietu TRiP98, lokalnie lub zdalnie. Rozwo6j narzedzi open source, W tym
pakietow pytrip / pytripgui, jest wspierany w ramach europejskiego grantu
infrastrukturalnego INSPIRE (INSPIRE).

System TPS Eclipse v.13.6 (Eclipse, 2011) wykorzystywany w CCB IFJ PAN dziata
w oparciu o algorytm PCS (ang. Proton Convolution Superposition). Wigzka otowkowa
w modelu PCS opisana jest za pomocg energii nominalnej i rozktadu energetycznego,
ktore moga zosta¢ opisane funkcjg Gaussa.

3.5.3.  Obszary tarczowe

Niezaleznie od wybranej metody radioterapii, do przygotowania indywidualnego planu
leczenia potrzebne sg diagnostyczne dane obrazowe pacjenta. Wspolczesne systemy
planowania leczenia prawie wytgcznie stosujg dane z tomografii komputerowej TK, cho¢
rozwijane sg tez metody oparte o dane obrazowe z jgdrowego rezonansu magnetycznego
(NMR- MRI). Aby umozliwi¢ obliczenie rozktadu dawki 3D, dane obrazowania nalezy
przeliczy¢ na wlasciwosci materiatu za pomocg krzywej kalibracyjnej, ktoéra
odwzorowuje jednostki Hounsfielda w CT na gestos¢ elektronows. Aby umozliwic¢
planowanie leczenia ispojne raportowanie dawki do docelowej objetosci i OAR,
odpowiednie obszary zainteresowania powinny zosta¢ wyznaczone zgodnie
z rekomendacjami raportow ICRU 78 (ICRU78, 2007).

e GTV (ang. Gross Tumor Volume) — makroskopowa objetos¢ guza, guz
wyczuwalny w badaniu palpacyjnym, albo widoczny w badaniu obrazowym
0 dobrze okreslonych granicach. W przypadku napromieniania pacjentoéw po
chirurgicznej resekcji guza obszaru GTV nie definiujemy.

e CTV (ang. Clinical Target Volume) — kliniczna objeto$¢ tarczowa, obszar tkanek
zawierajacy GTV 1 mikroskopowe zmiany subkliniczne.

e PTV (ang. Planning Target Volume) — planowana obj¢tos$¢ tarczowa (leczona),
obszar begdacy odzwierciedleniem koncepcji geometrycznej majacej na celu
uwzglednienie ztozenia ruchow CTV 1 niepewnosci ulozenia pacjenta.
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PTV powstaje przez dodanie marginesu do CTV z uwzglgdnieniem kierunku
wigzek. Przygotowanie PTV ma na celu maksymalizacj¢ prawdopodobienstwa,
ze CTV, pomimo niedokladno$ci ulozenia pacjenta i ruchu narzadow
wewngtrznych, zostanie napromienione dawka objeta izodozg terapeutyczng).

e (OAR ang. Organ at Risk) - narzady krytyczne, to w zasadzie wszystkie tkanki
inne niz docelowe. W praktyce wybiera si¢ tkank¢ zdrowa, ktorej reakcja po
napromieniowania moze prowadzi¢ do istotnych komplikacji.

e PRV (ang. Planning Organs at Risk Volume) - Planowana objgtos¢ narzadow
krytycznych. Zgodnie z PTV, PRV to objetos¢ geometryczna zawierajagca OAR
Z dodatkowymi marginesami uwzgledniajagcymi istotne niepewnosci podczas
wykonywania leczenia w celu uniknigcia powiktan.

/cr_bj@tuini leczona _‘\

Rysunek 3.3. Koncepcje objgtosci stosowane w planowaniu radioterapii. Oznaczono
makroskopowa objetos¢ guza (GTV), kliniczng objetos¢ tarczowa (CTV), wewngtrzng objetosé
leczong (ITV), ktora uwzglednia ruchy CTV i planowang objeto$¢ tarczowa (PTV), a takze
narzady krytyczne (OAR). Objeto$¢ leczona (TV) to objeto$§¢ zamknieta przez powierzchnie
izodozy, wybrana i okreslona przez lekarza radioterapeute, jako odpowiednia do osiggnigcia celu
leczenia. PTV 1 ITV uwzgledniaja btedy konfiguracji pacjenta i inne zrodta niepewnosci podczas
podawania dawki promieniowania. Gléwnym celem planowania radioterapii jest
maksymalizacja TCP przy uzyskaniu jednolitej dawki w PTV i jednoczesnym
zminimalizowaniu NTCP.

Histogram Dawka- Objetos¢, DVH

Histogram dawka-objetos¢ (ang. Dose-Volume Histogram, DVH) przedstawia ilosciowo
przestrzenny rozktad dawki w formie dwuwymiarowej zalezno$ci dawka-objetosc.
Mozliwa jest prezentacja dawki i objetosci struktur w postaci wykresu rdézniczkowego
(ang. differential), lub catkowego (ang. cumulative). Na histogramie roézniczkowym
przedstawiona jest czgstotliwo$¢ wystgpowania danej dawki w objetosci. Histogram
calkowy ilustruje procent catkowitej objetosci strukturalnej, ktora otrzymuje dawke
réwng lub wigksza niz dawka zadana, w funkcji tej dawki.
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Zadana obje¢tos¢ moze by¢ objetoscia nowotworu lub zdrowych tkanek wokét guza.
Objetosc¢ ta dzielona jest na elementy, tzw. woksele, w ktorych wyliczana jest dawka.
Idealny DVH powinien pokazywaé, ze 100% docelowej objetosci otrzymuje dawke
réwng 100% zaplanowanej dawki. Histogram DHL dla zdrowych tkanek lub narzadow
krytycznych powinien przedstawia¢ jak najmniejszy udzial objetosci otrzymujacych
wysokie dawki(Podgorsak, 2003).

DVH-e stuzg jako podstawowe narzgdzie do pordwnywania konkurencyjnych planow
leczenia poprzez analizg¢ jednorodno$ci dawki w objetosci leczonej iw punktach
z podwyzszong dawka w sasiednich narzadach lub tkankach. Ze wzgledu na utratg
informacji o przestrzennym rozktadzie dawki, analiza DVH-a nie powinna by¢ jedynym

kryterium oceny planu (Drzymala et al., 1991).

Odpornos$¢ planu leczenia

Waznym aspektem planowania leczenia jest odpornos$¢ planu na zaktocenia (biedy),
poniewaz optymalizacja i ocena sg zwykle przeprowadzane dla niezaktoconego planu,
ignorujac niektdre niepewnosci, ktére mogg wystapi¢ podczas leczenia. Stad zapewnienie
odpornos$ci planéw leczenia jest kluczowym elementem w planowaniu radioterapii.

Plan leczenia uwaza si¢ za optymalny, jezeli niepewnosci rozktadu dawki zaplanowane;j
mieszczg si¢ w dopuszczalnych granicach btedéw wystepujacych podczas leczenia, np.
ustawienie pacjenta, oddychanie i ruch narzadow (Albertini et al, 2011). W Klinice
dopuszczalne granice zgodnos$ci migdzy dawka wyliczong a podang sg czg¢sto wyrazane
jako cele kliniczne. Poniewaz normalna procedura poréwnywania planéw opiera si¢ na
poréwnaniu niezaktoconych rozktadéw dawek, wazne jest, aby wszystkie zawarte plany
miaty podobng odpornos$¢ na niepewnosci. Jesli tak si¢ nie stanie, wybor planu oparty na
rozktadzie dawki nominalnej moze by¢ nieoptymalny, poniewaz zawsze istnieje
kompromis migdzy jakoscig planu nominalnego a odpornoscig. W zwigzku z tym
wiasciwe uwzglednienie odporno$ci ma zasadnicze znaczenie w przypadku kazdego

porownania planéw, zwlaszcza w przypadku poréwnania roznych rodzajow
promieniowania.

Aby zrealizowa¢ optymalny plan leczenia, przyjeta praktyka kliniczna polega na
stosowaniu marginesoOw bezpieczenstwa. Rozszerzenie CTV do PTV i OAR do PRV
powinno wstepnie zapewni¢ osiggnigcie celow klinicznych. W radioterapii protonowe;j
najczesciej stosowane marginesy wynosza od 2.5 do 3.5% zakresu plus dodatkowo 1 do
3 mm (Paganetti, 2012). Niepewno$¢ wyznaczenia zasiggu jest gtdwnie niepewnoscia
systematyczng, dlatego btedy wyznaczania zasiggu wiazki wprowadzone na etapie
planowania, moga wystepowac przez caly cykl leczenia. Aby zapewni¢ odpornosé
plandw leczenia, czesto potrzebne sg metody analizy, uwzgledniajace takze niepewnosci
biologiczne.
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Jednym ze sposobow radzenia sobie ze zmiennym RBE, jest propagowanie niepewnosci
lezacych u podstaw modelowania radiobiologicznego, pod wzgledem rozktadu dawki
I RBE. Techniki statystyczne, takie jak metody bootstrap (patrz rozdziat 4.4) i metody
Monte-Carlo, stuzg do modelowania zmiennych losowych w takim modelu.

Metoda oceny odpornosci planu leczenia, oparta na analizie wrazliwosci parametréw o /8
zostata niedawno zaproponowana przez (Odén, 2019): 104 wartosci /B pobrano
z rozktadu logarytmiczno-normalnego i wykorzystano do obliczen z wykorzystaniem
modeli ze zmiennym RBE tj. model Wedenberg (Wedenberg et al., 2013) oraz model
McNamara (McNamara et al, 2015). Badanie obejmowalo rowniez duzg liczbe
scenariuszy propagacji btedow pozycjonowania. Do obliczenia Srednich warto$ci
I przedzialow ufnosci dla DVH, LVH (ang. LET Volume Histogram) i NTCP,
wykorzystano probkowanie pseudolosowe. Elementem tej pracy byto poréwnanie kilku
opcji planu, w tym planow klinicznych ze statym RBE, ze zmiennym RBE i dwoma
wigzkami. W porownaniu miedzy planami poréwnano nie tylko srednie wartosci DVH,
ale takze zakresy btedow.
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4. Model Wedenberg i statystyczne metody
analizy danych radiobiologicznych

W niniejszym rozdziale szczegdtowo przedstawiono model Wedenberg, ktérego
modyfikacja jest przedmiotem rozwazan tej rozprawy doktorskiej. Kolejno zostaty
oméwione budowa modelu Wedenberg oraz dane radiobiologiczne, na bazie ktoérych
powstat. Zaprezentowano rowniez podstawowe pojecia statystyczne potrzebne do dalszej
analizy modelu 1 jego niepewnosci.

4.1. Model Wedenberg

Sposrod wielu fenomenologicznych modeli radiobiologicznych kwantyfikujacych RBE
w funkcji LET lub innych parametréw opisujacych przekaz energii protonu (Rgrvik et al.,
2018), do analizy w ramach tej pracy zastosowano model Wedenberg (Wedenberg et al.,
2013). Model ten opisuje zaleznos¢ RBE od LET, dawki i parametrow
charakteryzujacych radiowrazliwos¢ tkanek (a/B)ref-

Jesli porownamy efekty opisane réwnaniami liniowo-kwadratowymi dla protonéw
i fotonow, to prowadzi to do nastgpujagcego rownania:

aD + :BDZ = arefDref +:BrefD72”€f (41)

gdzie:
a, — parametry modelu liniowo — kwadratowego dla protonéw
Aref) Prer = parametry modelu liniowo — kwadratowego dla fotonow

ktore rozwigzujac, ze wzgledu na D,.. ¢, otrzymujemy:

Dref = 2 (ﬁ)ref +\/4 (B)ref (’B)TefD +ﬁif D? (4-2)

W konsekwencji RBE przy okreslonej dawce D mozna wyrazi¢ wzorem:

RBE = Dref _ 1 1 D [)) D2 43
=D = ZD (ﬁ)ref 4_ (ﬁ)ref (ﬁ)ref +ﬁref (4.3)
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Jednym z podstawowych parametréw modelu jest stosunek wspofczynnikow a/a;..r

(Belli_et al., 2009), dla ktérego Wedenberg przyjeta zatozenie o liniowej zaleznosci od
LET.

= 1+ kLET
Uref (4.4)

Poniewaz stosunek @ /a,.; zmniejsza si¢ wraz ze wzrostem LET powyzej 30 keV - pm™?,
réwnanie 4.4 obowigzuje dla LET ponizej tej warto$ci (Wedenberg et al., 2013). Po drugie,
poniewaz dla réznych linii komérkowych wartosci wspotczynnika a/a,.r sg rozne,

zaktada si¢ odwrotng zalezno$¢ miedzy wspotczynnikiem kierunkowym prostej k, a
odpowiedzig tkankowg (@/B)ref,

q

k =
(%)ref

(4.5)

W réwnaniu tym ( jest wolnym parametrem, a jego warto$¢ zostata okreslona jako
0.434 Gy - um - keV~1, na podstawie danych eksperymentalnych uzytych w pracy
Wedenberg (Wedenberg et al., 2013).

a

Przy zalozeniu, ze Y = — 1 orazX = LET -+ (%)re £+ Wyznaczono 24 par

Aref
warto$ci

XiY:Xl,Xz,X3,...X240TaZY1,Y2,Y3,...Y24

Warto$¢ ( dobrano metodg regresji liniowej w taki sposob, aby zminimalizowac
nastepujaca funkcje celu:

22
=) (= q-X)? (46)
i=1
Stad:
@ _ 14 qLET
Aref (g) (47)

'8 ref
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Rysunek 4.1. Zalezno$¢ stosunku a/a,.r od LET dla danych eksperymentalnych

uwzglednionych wpracy Wedenberg. Dla czesci danych podane w literaturze niepewnosci sa
mniejsze niz symbol na wykresie.
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Rysunek 4.2. Zalezno$¢ parametru 8 od S, dla danych eksperymentalnych uwzglednionych

w pracy Wedenberg.
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Rysunek 4.3. Zaleznos$¢ stosunku od LET dla danych eksperymentalnych uwzglednionych

w pracy Wendenberg.

W zatozeniach modelu Wedenberg zrezygnowano z wprowadzania parametru [] dla
protondéw, poniewaz jego zaleznos$¢ od LET nie jest jednoznacznie okreslona (Wedenberg
et al, 2013). Bralo sig¢ to stad, ze niektore dane radiobiologiczne wskazywaly na rosngca
zalezno$¢ f od LET (Belli et al., 2009), (Bettega et al., 2009), podczas gdy w innych ta
zalezno$¢ byla malejgca (Folkard, 2009). Stad Wedenberg zalozyla, ze p = B

ref
poniewaz korelacja LET i 8 /B, jest zaniedbywalna (Rys. 4.3).

Po uwzglednieniu wczesniejszych zatozen korelacji parametru LET | a/a,.r oOraz
stosunku B/Br = 1, otrzymano:

RBE (D, LET, (> __ LA L2 LET + (= D + D?
D, '(E)”f) =-2p (E)’ef t5 12 (E)”f + (q- + (E)“’f) + (4.8)

Zgodnie z modelem Wedenberg, RBE ro$nie wraz ze wzrostem LET dla linii
komoérkowych o niskim wspétczynniku (a/f),.rale relacja stabnie wraz ze wzrostem
(a/B)ref. Przy wysokim stosunku (a/f)res, wartos¢ RBE jest niska i niewrazliwa na
zmiany LET. Ponadto model pokazuje rosnace RBE przy malejacej dawce na frakcje, a
efekt jest najbardziej wyrazny dla niskich wartosci (a/f).r. Model Wedenberg nie

uwzglednia spadku RBE, ktéry wystepuje przy LET wyzszych niz okoto 30 keV - pm™1,

67



Jednak w klinicznej radioterapii protonowej te wysokie warto§ci LET maja niewielkie
znaczenie praktyczne.

Wolny parametr q, o ktorym mowa w réwnaniu 4.5, zostal dopasowany do danych.
Warto$¢ g wynosi 0,434 z 95% przedziatem ufnosci (0,366, 0,513) [Gy - um - keV~1].
Parametr ten bedzie przedmiotem dalszej analizy w ramach tej rozprawy.

4.2. Dane radiobiologiczne

Model Wedenberg zostal zbudowany w oparciu o zestawy opublikowanych danych
dotyczacych przezycia komorek klonogennych z dobrze zdefiniowanymi LET i podanymi
wartosciami @, @yef, B, Bres. Uwzgledniono dane eksperymentalne 10 roznych linii
komorkowych, w ktorych komorki napromieniowano prawie monoenergetycznymi
wigzkami protonéw o warto$ciach LET w zakresie od 6 keV - um~! do 30 keV - um™1,
facznie w ramach 24 eksperymentéw. Informacje o eksperymentach zebrano w tabeli Al
(Zataczniki). Wszystkie linie komodrkowe z ich eksperymentalnymi warto$ciami
@ Qrefs By Breps zebrano w tabeli A3 w Zatacznikach.

Tabela 4.1. Przyktadowe parametry modelu liniowo-kwadratowego « i 8 dla linii komorkowe;j
V79-753B pochodzace z (Folkard, 2009) i wykorzystane w pracy Wedenberg.

LET Energia | Tlo$¢ punktow 1 1

[ keV - um~1] [MeV] | pomiarowych “ [G_y d [G_yz]
200 kVp X-rays 10 0.129+0.012 | 0.046+0.003
7.7 5.01 7 0.289+0.023 | 0.024+0.006
11.0 3.20 7 0.372+0.032 | 0.036+0.009
20.0 1.41 6 0.469+0.029 | 0.043+0.009

Zebrane eksperymenty byly przeprowadzone na nastepujacych liniach komoérkowych:
chinskiego chomika V79-379A i V79-753B, ludzkiego nowotworu jelita grubego DLD1,
guza nabtonkowego krtani SQ20B, chinskiego chomika - komorki dwujadrowe
blokowane cytochalazyng CI-1, fibroblastow mysiego embrionu C3H10T1/2, guza
nabtonkowego jezyka SCC25, ludzkiego nowotworu jelita grubego HCT116, nabtonka
gruczohu mlekowego H184B5 F5-1M/10 i fibroblastow ptuc HF19.
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4.3. Baza Danych PIDE

Wyniki eksperymentow, na podstawie ktorych zostat skonstruowany model Wedenberg,
mozna znalez¢é w radiobiologicznej bazie danych PIDE (Particle Irradiation Data
Ensemble (Friedrich et al, 2013). Zebrano w niej ponad 1100 par doswiadczen
dotyczacych przezywalnosci komorek in vitro po napromieniowaniu fotonami i jonami,
zaczerpnigtych ze 115 publikacji. Baza ta zawiera takze specyfikacje tych
eksperymentow, tj. nazwe linii komorkowej, rodzaj promieniowania i techniki jego
dostarczania. Pozwala to na badanie ogolnych trendow 1 czynnikow wplywajacych na
mierzone efekty promieniowania.

Najnowsza wersja PIDE 3.2, dostarcza rowniez surowe dane (dawka 1 frakcja przezycia)
dla wigkszosci eksperymentow. Dane prezentowane sg w postaci tabel zapisanych
w popularnych formatach plikow: plik Excel (opis eksperymentu i parametry liniowo-
kwadratowe) oraz tabele ASC-II (dane oryginalne). Baza PIDE jest bezptatnie dostepna
dla spoteczno$ci naukowej po zarejestrowaniu si¢ na jej stronie www.

Wszystkie bazowe dane, wykorzystane w tej pracy, pochodzace z oryginalnych
artykutow zrédtowych oraz z bazy PIDE, zostaly zebrane w meta bazie danych
z oryginalnymi danymi eksperymentalnymi w Tabeli A3 (Zataczniki).

4.4. Podstawowe pojecia statystyczne stosowane w
analizie danych radiobiologicznych

Medycyna oparta na faktach (ang. evidence based medicine, EBM) stanowi wzorzec dla
wspotczesnego systemu opieki zdrowotnej (Sackett, 1997), na ktorym opierajg si¢
najnowsze miedzynarodowe wytyczne i zalecenia dla lekarzy. Wyniki terapii oraz
konkretne rezultaty przeprowadzonych dziatah s3 mierzone w sposdb wymierny, co
pozwala na poroOwnywanie skuteczno$ci zastosowanych metod leczenia. Rozwoj
statystyki daje narz¢dzia pozwalajace opisywac i interpretowac te dane, w tym dane
radiobiologiczne.

Opis zmiennych

W publikacjach naukowych dominuje opis danych poprzez wartos$ci liczbowe. Zmienne
jakos$ciowe, niemierzalne, czyli dane kategorialne, np. pte¢, typ nowotworu, sg opisywane
jako ilo$¢ danych obserwacji w probie oraz ich czesto$¢. Zmienne ilosciowe, przyjmujace
warto$ci numeryczne, opisywane sg za pomocg miary centralnego rozmieszczenia
warto$ci zmiennej, wyrazonej jako:

e Jdrednia arytmetyczna proby, czyli iloraz sumy obserwacji przez catkowitg ilo$¢

obserwacji,
e mediana, czyli warto$¢ srodkowa uszeregowanego zbioru danych.
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Natomiast miarami zmiennos$ci szeregu obserwacji sa:

e odchylenie standardowe (SD), definiowane jako pierwiastek kwadratowy ilorazu
sumy kwadratéw odchylen wartosci zmiennej (X) od $redniej arytmetycznej
zbioru

(X) przez ilo$¢ osdb w probie (N) pomniejszonej o 1 (Altman et al., 2005):

SD (4.9)

® rozstep, czyli roznica miedzy obserwacja maksymalng a minimalng; w praktyce
podawany jest zakres wartosci od najmniejszej do najwigksze;.

Im zbi6r danych bedzie bardziej zroznicowany, tym warto$¢ odchylenia standardowego
bedzie wicksza. Srednia podawana jest wraz z wartoscia SD, natomiast przy medianie
wskazywany jest zakres wartosci zmiennej. Trzeba mie¢ na uwadze, ze jakakolwiek
skos$no$¢ uktadu bedzie miata wptyw na warto$¢ srednig. Inaczej bedzie z mediang, ktora
jest odporna na niesymetryczno$¢ danych oraz na wartosci odstajace. Dlatego warto
najpierw przyjrze¢ si¢ rozkladowi zmiennej, a nastepnie wybra¢ miarg, ktora bedzie
najlepiej reprezentowac dang probe. Przydatnym, lecz stosunkowo rzadko spotykanym
parametrem stosowanym w analizach medycznych, jest wspotczynnik skosnosci, bedacy
miarg asymetrii rozktadu. Wskazuje on, czy wiekszos$¢ obserwacji znajduje si¢ w poblizu
warto$ci $redniej — wtedy mowimy o rozktadzie symetrycznym (wspotczynnik sko$nosci
wynosi 0), czy tez powyzej lub ponizej wartosci sredniej, dajac wspotczynnik skosnosci
odpowiednio ujemny lub dodatni.

Zmienna losowa

W prawdopodobienstwie oraz statystyce, zmienna losowa jest opisywana jako zmienna,
ktorej wartosci zalezag od wynikow zjawiska losowego (Montgomery et al., 2009).
Natomiast formalne traktowanie zmiennych losowych jest przedmiotem teorii
prawdopodobienstwa. W tym kontekscie, zmienna losowa jest rozumiana jako funkcja
mierzalna, zdefiniowana w przestrzeni probabilistycznej. Mozliwe warto$ci zmiennej

losowej moga reprezentowa¢ mozliwe wyniki eksperymentu, ktory dopiero ma by¢
przeprowadzony, lub mozliwe wyniki eksperymentu przeprowadzonego w przesziosci,
ktérego istniejagce wyniki mozna uznaé za niepewne (np. z powodu nieprecyzyjnych
pomiarow). Dziedzing zmiennej losowej jest przestrzen probki, ktora jest interpretowana
jako zbior mozliwych wynikow zjawiska losowego.
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Prawdopodobienstwo testowe p a przedzial ufnosci

W badaniu naukowym formutuje si¢ cel, a nast¢pnie odrzuca badz przyjmuje konkretng
hipotezg. Weryfikacja hipotez jest domeng statystyki, a odbywa si¢ za pomocg
odpowiednio dobranych testow statystycznych. Kazdy test rozpoczyna si¢ od ustalenia
hipotezy zerowej Ho oraz hipotezy alternatywnej Ha. Testy statystyczne z reguly
zaktadaja w Ho brak réznic (np. pomigdzy skutecznoscia lekéw). O odrzuceniu Ho
decyduje obliczona warto$¢ prawdopodobienstwa testowego p. Jesli wartos$¢ p jest nizsza
od przyjetego poziomu istotnosci (zwykle warto$¢ graniczna wynosi 0,05), to odrzuca si¢
Ho i przyjmuje Ha. Natomiast gdy warto$¢ p przewyzsza krytyczny poziom istotnosci,
nie ma podstaw do odrzucenia Ho (Altman et al., 2013).

Punkty koncowe

Punkt koncowy definiowany jest jako zdarzenie lub rezultat, ktérego czesto$¢ pozwala
wnioskowac o korzys$ci stosowania terapii przez pacjenta. Niektore dziedziny medycyny
precyzyjnie identyfikuja punkty koncowe, cho¢ w radioterapii decyzja o wyborze
punktow koncowych jest bardziej skomplikowana. Klinicznym punktem koncowym sg
pozadane wyniki leczenia, odzwierciedlajace cel terapeutyczny, taki jak miejscowa
kontrola guza lub przezycie pacjenta bez progresji choroby. Kliniczne punkty koncowe
dotyczace zdrowej tkanki to dziatania niepozadane, wptywajace na jakos¢ zycia pacjenta
(Bentzen etal., 2010).

4.4.1. Algorytm Levenberga-Marquardta

Algorytm Levenberga-Marquardta (Levenberg, 1944) to algorytm optymalizacji
nieliniowej. Jest to klasyczny algorytm iteracyjny, ktory taczy w sobie cechy metody

najwickszego spadku 1 metody Gaussa-Newtona. Najwigksza zaleta algorytmu
Levenberga-Marquardta jest jego szybka zbiezno$¢, w porownaniu z konkurencyjnymi
metodami np. Melder-Mead, Powell, COBYLA (Imfit).

4.4.2. Kowariancja i korelacja

Kowariancja stanowi miar¢ wspolnej zmiennosci dwoch (lub wiecej) zmiennych
losowych. Jest ona podstawowym parametrem w wyliczaniu zalezno$ci pomiedzy
zmiennymi Korelacji. Dlatego normalizuje si¢ wartosci kowariancji poprzez podzielenie
jej przez iloczyn odchylen standardowych pierwszej i drugiej zmiennej (Cudeck, 1989).

Macierz kowariancji przedstawia sig nastgpujaco Kyp:

N -
a; cov(a, 3)

Ko = cov(rx, (3) o} (4.10)
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gdzie:

g, — odchylenie standardowe zmiennej a
oz — odchylenie standardowe zmiennej f8
aﬁ,ﬂ = cov(a, ) — kowariancja zmiennych losowych a i B

Jedna z miar korelacji wynikow jest wspolczynnik korelacji r-Pearsona
r(a, f)zdefiniowany jako:

_ cov(a, B)
r(a,p) = AT (4.11)
przy czym
cov(a,B) = E(a-p) — (E(a)-E(B)) (4.12)

gdzie E jest wartos$cig oczekiwang zmiennej losowej.

4.4.3.  Wspdlczynnik determinacji (R?)

Wspoiczynnik determinacji jest opisowg miarg dopasowania modelu regresji do danych,
czyli miarg sity liniowego zwigzku miedzy danymi. Mierzy on cze$¢ zmiennos$ci
zmiennej objasnianej Y, ktora zostata wyjasniona liniowym oddziatywaniem zmienne;j
objasniajacej X (Hu et al., 2006).

Z?=1(5’\1 - 3_’)2

R2 = QLR L
Z?:l(yl' - y)Z

(4.13)

gdzie:

R? — wspbtczynnik determinacji

y; — rzeczywista warto$¢ zmiennej zaleznej
y, — przewidywana warto$¢ zmiennej zaleznej

y — Srednia warto$¢ rzeczywistej zmiennej zaleznej

Wartos$ci wspdlczynnika determinacji zawsze zmieniaja si¢ w przedziale pomigdzy 01 1.
Jest on miarg uzyteczno$ci modelu rownania regresji. Wartoci R* w poblizu zera
wskazuja, ze model nie jest przydatny do predykcji warto§ci zmiennej zaleznej Y za
pomocg zmiennej niezaleznej X, natomiast wartosci R? zblizone do 1 wskazuja, ze
réwnanie regresji jest bardzo przydatne do przewidywania warto$ci zmiennej zaleznej Y
za pomocg zmiennej niezaleznej X.
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4.44. Kryterium Informacyjne Akaike’a (AIC)

Funkcja wiarygodnosci to funkcja zdefiniowana w postaci iloczynu funkcji gestosci
prawdopodobienstwa dla poszczegolnych prob przy danym wektorze parametru
estymowanego (w tym przypadku jest to parametr (), kazda taka gestosc
prawdopodobienstwa zalezy od pomiaréw wykonanych w danej prébie.

Pierwszym z kryteriow opartych na funkcji wiarygodnosci jest kryterium informacyjne
Akaike’a.

AIC = =21In(L) + 2-p (4.14)

gdzie:
L - maksymalna warto$¢ funkcji wiarygodnosci modelu
p - liczba szacowanych w modelu parametréw

Model z minimalng warto$cig AIC jest uznawany, wedlug kryterium Akaike’a, za
najlepiej dopasowany do danych (Sakamoto et al., 1986).

4.45. Bayesowskie Kryterium Informacyjne (BIC)

Jest to to kolejne kryterium pozwalajace okresli¢ jakos¢ dopasowania modelu. Wartos$¢,
jaka przyjmuje wspotczynnik BIC wyznacza si¢ zgodnie ze wzorem (Schwarz, 1978).

BIC = =2In(L) + In(n) -p (4.15)

gdzie:
n - liczba obserwacji w prébie

Porownujac kryterium BIC z AIC, mozna stwierdzi¢, ze podobnie jak poprzednio
uwzglednia ono dodatni wptyw wysokiej wartosci funkcji wiarygodnosci modelu oraz
ujemne oddziatywanie zbyt duzej liczby szacowanych parametréw. Jednak znaczenie
liczby szacowanych parametréw uzalezniono od liczebnosci proby. Oczywiscie, tak jak
w przypadku kryterium AIC, za najlepszy uznawany jest model o najmniejszym
wspotczynniku BIC.

4.4.6. Test rownosci dwoch srednich (test dla dwoch
prob)

W ramach testu rownosci dwoch srednich dla grup niezaleznych, sprawdza si¢ czy $rednia
danej zmiennej jest dla obydwu podgrup taka sama, czy tez wystepuja dla nich
statystycznie istotne roznice w sredniej (Bland et al.,, 1996).
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Aby to stwierdzi¢, obliczany jest parametr, u,;,;, ktory jest nastepnie poréwnywany
z warto$cig krytyczng (U, ) pochodzgca z rozktadu normalnego dla zadanego poziomu
ufnosci (a) i okreslonej liczby wynikow w serii (n).

Ho — U

\[ag-n51+02 ‘7t

Hobt = (4.16)

Poniewaz statystyka testowa ma rozktad normalny, to z tablic tego rozktadu odczytujemy
Ukryt,1-a @ WigC zbiOr krytyczny ma postac:

K € (—oo, —Ukryt,1-a >U< Ukryt,1—ar oo) (4-17)

Hipoteza zerowa w tym tescie statystycznym zaklada, ze istniejgca roznica migdzy
warto$cig Srednig serii (wzietg z populacji wynikow o wartosci prawdziwej u) 1 wartoscig
odniesienia (uo) jest tylko wynikiem wystepowania btgdow losowych. Hipoteza zerowa
jest zanegowana (tj. istnieje istotna roéznica migdzy warto$cig $rednig serii i warto$cia
prawdziwg) w przypadku, gdy u,p; jest wigksze od Uy ¢

Ho: o = o

Hpytp # py

4.4.7. Technika Resamplingu - Boostrap

Bootstrap jest metoda szacowania (estymacji) wynikoéw, bazujacg na utworzeniu nowego
rozktadu wynikéw na podstawie posiadanych danych, poprzez wielokrotne losowanie
wartosci z posiadanej juz préby. Nasladuje to proces generowania nowych danych,
pobierajac zmodyfikowane probki z dostepnej juz probki bazowe;.

Metoda bootstrap znajduje zastosowanie w sytuacji, w ktorej nie znamy rozktadu
Z populacji, z ktérej pochodzi probka lub w przypadku rozkladow matych lub
asymetrycznych. W takim wypadku, dzigki tej metodzie, wyniki testow parametrycznych
i analiz opartych o modele liniowe sg bardziej precyzyjne. Zazwyczaj losuje si¢ probki o
znacznej liczebnos$cei, np. 2000 czy 5000 (Johnston et al., 2021).

95% punktowy przedziat ufnosci wokot sredniej mozna uzyskaé, porzadkujac oparte na
modelu oszacowania prawdopodobienstwa dla kazdej probki, a nastgpnie identyfikujac
wartosci przy dolnym i goérnym 2.5 percentylu. Analiza typu bootstrap zostata
wykorzystana w niniejszej rozprawie celem opracowania probabilistycznej wersji modelu
Wedenberg.
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Rysunek 4.4. llustracja metody bootstrap. Z obserwowanych danych o rozmiarze N losuje si¢
nowg probke o tym samym rozmiarze N, ze zwracaniem. Procedura jest powtarzana, w celu
wygenerowania duzej liczby (np. n = 10%) probek typu bootstrap, a dla kazdej nowej probki
obliczana jest statystyka. Ze statystyki wielu wylosowanych probek, mozna uzyskaé rozktad
statystyki, z ktorego mozna uzyska¢ m.in. odchylenia standardowe, przedziaty ufnosci.
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5. Rozklad wolnego parametru modelu
Wedenberg

Model Wedenberg bazuje na zbiorze parametréw a, f zaczerpnigtych z oryginalnych
publikacji radiobiologicznych (Wedenberg et al., 2013). Ze wzgledu na brak informacji o
sposobie dopasowania parametrow a i f (modelu liniowo-kwadratowego) na potrzeby
konstrukcji modelu Wedenberg, w ramach niniejszej pracy odczytano z oryginalnych
wykresOw wartosci przezywalnosci komorek oraz odpowiadajgcych im dawek. Dla
kazdej indywidualnej krzywej przezywalnosci dopasowano parametry modelu liniowo-
kwadratowego (a i1 ), uzyskujac jednoczesnie doktadno$¢ tego dopasowania
(wspotczynnik determinacji R?) oraz korelacjg parametrow cov(a, ).

Probabilistyczne podejscie do modelu Wedenberg, pokazujace wplyw niepewnosci
danych radiobiologicznych na dawke biologiczng, znalazto nast¢pnie zastosowanie
W planowaniu leczenia (Rozdziat 6) do oceny niepewnosci zasiggu.

5.1. Metoda

Model Wedenberg ma jeden wolny parametr g, ktorego wartos¢ 0,434 uzyskano
Z dopasowania zbioru wartosci parametréow o, f w funkcji LET. Parametr ten ma
kluczowe znacznie, tgczy bowiem wartos¢ RBE z parametrami a, f poprzez rownanie 4.3.
Jednak zbior wartosci parametrow a, f wykazuje znaczny rozrzut co sugeruje, ze warto$¢
wolnego parametru g moze silnie zaleze¢ od niepewnos$ci danych radiobiologicznych.
Dlatego w ramach tej pracy zaproponowano probabilistyczne podejscie do modelu
Wedenberg, polegajace na wyznaczeniu rozktadu parametru ¢ i1 analizie wptywu
zmiennosci tego parametru na RBE.

W rozdziale 5.1 opisano $ciezke postgpowania, w wyniku ktorej otrzymano w ramach
niniejszej pracy rozktad parametru (. Pierwszy etap stanowita ekstrakcja surowych
danych radiobiologicznych z oryginalnych publikacji zebranych przez Wedenberg
(Tabela 1, (Wedenberg et al., 2013)). Do zebranych danych, dla kazdego eksperymentu
zostal dopasowany model liniowo-kwadratowy, w celu uzyskania $rednich wartosci
parametrow a, £ wraz z odchyleniami standardowymi. Rozktady parametrow alfa i beta
przyblizono przez odpowiednio liczne proby losowe. Wykorzystujac metode bootstrap
dla kazdego z elementow proby losowej przeprowadzono procedure regresji liniowej
prowadzaca do wyznaczenia kolejnych warto$ci parametru ¢, wedtug wzoru (4.7). W ten
sposob uzyskano probe losowa podlegajaca rozktadowi parametru g.

W tej pracy, w analizie danych radiobiologicznych, zastosowano 85% przedziat ufnosci
(1,44 odchylenia standardowego), pierwotnie zaproponowany przez Goiteina (Goitein
2004) i przyjety jako rozsadng wielkos¢ parametru do wykorzystania w celach
klinicznych (Albertini et al., 2011), (Paganetti, 2012).
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5.1.1. Dopasowanie parametrOw modelu liniowo-
kwadratowego do krzywych przezywalnosci

W ramach pracy odczytano z wykreso6w zamieszczonych w oryginalnych publikacjach
wartosci przezywalno$ci komorek oraz odpowiadajacych im dawek z (Belli et al., 2009),
(Bettega etal., 2009), (Folkard, 1996), (Belli, 2000), (Sgura, 2000), (Baggio etal.,2002). Do
sczytywania danych z wykreséw postuzono si¢ internetowym narzedziem do ekstrakcji
danych WedPlotDigitizer Rohatgi (Version 4.5 Released (August 15, 2021). Zestaw
krzywych przezywalnos$ci uzytych w pracy Wedenberg sktada si¢ z wynikow uzyskanych
dla 10 réznych linii komoérkowych napromieniowanych monoenergetycznymi wigzkami
protonéw w zakresie energii od 0,88 MeV do 5,04 MeV, co odpowiada wartosciom LET
w wodzie w zakresie od 7,7 keV - um~* do 30,0 keV - um™?. Zbior ten zawiera rowniez
referencyjne krzywe przezywalnosci, otrzymane z ekspozycji komorek na
promieniowanie gamma ze zrodla izotopowego Co-60 lub na promieniowanie
rentgenowskie.

Nastepnie, do tak uzyskanych oryginalnych danych, dopasowano model liniowo-
kwadratowy (réwnanie 2.12 z rozdzialu 2) z zastosowaniem algorytmu Levenberga —
Marquardta, zaimplementowanego w bibliotece Imfit w jezyku Python (Imfit). Dla tak
dopasowanego modelu algorytm zwraca wartosci $rednie parametréw o, f wraz z
odchyleniami standardowymi z populacji o, , a5 , kowariancj¢ o, 5 oraz wspotczynnik
determinacji R?. Wszystkie krzywe przezywalno$ci zostaly zebrane w tabeli A4
(Repozytorium).

W celu identyfikacji porownywanych modeli oraz ich parametréw, na potrzeby pracy,
wprowadzono charakterystyczne nazewnictwo, ktore zestawiono w tabeli 5.1 wraz ze
sposobem ich wyznaczenia.
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Tabela 5.1. Modele radiobiologiczne uzyte w niniejszej pracy i ich cechy.

Dane Metoda dopasowania Wyznaczenie
radiobiologiczne parametru q do niepewnos$ci RBE
danych
model parametry a i B
Wedenberg przedstawione w
artykule Wedenberg,
pochodzace z przeniesienie
oryginalnych model liniowy $redniej wartosci
publikacji dopasowany za parametru q wraz z
pomocg wazonych 1.44 odchyleniem
poszerzony parametry - najmniejszych standardowym (aby
model a i Bsamodzielnie kwadratow uzyskaé 85%
Wedenberg wyznaczone z przedziat ufnosci)
A zastosowaniem
algorytmu Levenberga
— Marquardta poprzez
dopasowanie modelu
poszerzony | liniowo-kwadratowego : przeniesienie
metoda szacowania
model do danych wnikéw Doprres rozkladu q na
Wedenberg | radiobiologicznych Y POPIZEZ rozktad RBE, a
wielokrotne losowanie .
B dostepnych w . nastepnie
; ze zwracaniem z .
oryginalnych , wyznaczenie 85%
o proby - bootstrap ) , .
publikacji przedzialu ufnosci
model
stalego - - RBE=1,1
RBE=1,1

5.1.2.

Weryfikacja obliczen Wedenberg parametru g

W celu sprawdzenia spdjnosci danych uzytych do wyznaczanie parametru g powtdrzono
obliczenia opisane w pracy Wedenberg. Wykorzystujac dane zebrane w Aneksie 4 oraz
rownanie (4.7) dokonano estymacj¢ parametru g metoda regresji liniowej. Otrzymano
warto$¢ q = 0,434 Gy - um - keV~1, zgodng z wynikiem zaprezentowanym w pracy

Wedenberg, co potwierdzito spdjnos¢ wykorzystywanych metod obliczeniowych.
W pracy Wedenberg podano przedziat ufnosci (0,372, 0,496) cho¢ bez metody jego
wyznaczenia. Przedzial ufnosci, wyznaczony w ramach obecnej pracy metoda regresji
liniowej, wynosi (0,344, 0,435).
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Rysunek 5.1. Prosta regresji wraz z 95-procentowym przedziatem ufnosci, dla Srednich wartosci
parametrow o, res i Bref , pochodzacych z oryginalnych publikacji (Wedenberg et al., 2013).
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Rysunek 5.2. Prosta regresji wraz z 95-procentowym przedzialem ufnosci dla srednich wartosci

parametrOw o, Qyes i Brer, pochodzacych z dopasowania modelu liniowo-kwadratowego
W niniejszej pracy.
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W ramach tej pracy opracowany zostal zestaw danych, zwanych dalej danymi
treningowymi (Tabela 5.1). Tabela 5.2 zawiera wyniki dopasowania modelu regresji
liniowej do danych treningowych z tabeli A3 (Zalaczniki). Zawiera on wartosci
parametrow «, uzyskanych z samodzielnego dopasowania modelu liniowo-
kwadratowego do krzywych przezywalnosci, odczytanych z publikacji zrodlowych
(metoda opisana w rozdziale 5.1.1). Procedur¢ wyznaczania parametru ¢ powtérzono dla
zestawu danych treningowych, wykorzystujac srednie wartosci parametrow a i 3.

Tabela 5.2. Wynik dopasowania modelu regresji liniowej do danych literaturowych uzytych
w oryginalnej pracy Wedenberg oraz danych treningowych z obecnej pracy.

Parametry jako$ci dopasowania modelu
Optymalna ) 1. | AIC BIC .
wartosé g wantyl | kwanty R? (Kryterlu_m (Bayesows ie
0,025 0,975 Informacyjne Kryterium
Akaike’a) Informacyjne)
model 0434 | 0369 | 0498 | 0,89 38,85 40,03
Wedenberg
model
Wedenberg 0,389 0,344 0,435 | 0,98 28,50 29,59
A

Wspotezynniki AIC, BIC oraz wspolczynnik determinacji R?sg parametrami opisujacymi
jakos¢ dopasowania modelu. Porownujemy jako$¢ dopasowania modelu regres;ji liniowej
do dwoch zbiorow danych: treningowego oraz pochodzacego z pracy Wedenberg. Model
regresji liniowej jest lepiej dopasowany do danych treningowych, wykazuje bowiem
korzystniejsze warto$ci parametrow jakosci dopasowania przedstawionych w powyzszej
tabeli.

5.1.3. Metodologia wyznaczenia niepewnosci
parametru q
. .. s @ LET Brey, |
W pracy (Wedenberg et al., 2013) przyjeto liniowg zalezno$¢ (— — 1) oraz (———):
Aref Aref
-LET-
I (5.1)
Aref Aref
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Wspoélezynnik q wyznaczono metoda regresji liniowej, wykorzystujac zbidr parametrow
a, Aref, Prep | LET uzyskanych bezposrednio z publikacji (Belli_et al., 2009), (Bettega et
al, 2009), (Folkard, 1996), (Belli, 2000), (Sgura, 2000), (Baggio et al., 2002). Zbidr
parametrow a, ayq5, Bre s reprezentuje optymalne wartosci dopasowania modelu liniowo-

kwadratowego do serii 24 par krzywych przezywalnosci.

Podejscie opisane powyzej nie uwzglednia rozrzutu parametrow a, dyqf, Brer bedacego
konsekwencja niepewnosci pomiarowych dotyczacych wyznaczenia przezywalnosci
komorek w eksperymentach in-vitro. W celu uwzglednienia tego rozrzutu wykorzystano
metode bootstrap, pozwalajagca na wyznaczenie rozkladu parametru g na podstawie
rozktadéw zmiennych losowych reprezentujgcych zmienno$¢ parametrow «, dyef, Bref-

Zdefiniujmy nastgpujgce zmienne losowe X, (dla protonéw) oraz X ,cr, Xprep (dla

promieniowania referencyjnego), reprezentujace odpowiednio rozrzut parametrow

a, aref' .Bref-
Xoi ~ Nl 0q,) (5.2)
Xaref,i
(X ) ~ N((Maref,il Mﬁref,i)l (O—aref‘l', O-Bref,l)) (5.3)
Bref,i
gdzie:
- X, polega jednowymiarowemu rozktadowi normalnemu N (4 ;, 04 ;),
- (Xaref ,i> podlega dwuwymiarowemu rozktadowi normalnemu
Bref,i

N ((/’Laref,i: /’Lﬁref,i)l (Uaref,i: Gﬁref,i))

W celu przeprowadzenia procedury bootstrap, generujemy odpowiednio liczne proby
Xaref,i
Xﬂref,i
losowych przeprowadzamy dopasowanie wartosci parametru ¢ metodg regresji liniowej
dla rownania (5.3). Ponizej powyzsza metod¢ obliczen przedstawiono w formie
algorytmu. W celu wyznaczenia k-tej wartosci q, (k = 1,2,3,...5 - 10%), dlakazdego i od
1 do 24, wykonuje si¢ po kolei:

losowe wartosci zmiennych losowych X, ; oraz ( ) Dla wygenerowanych prob

a) Losowanie wartosci a;;, zmiennej losowej X, ; dla krzywej przezywalnosci dla
protonow.

Xaref,i

dla krzywej
Xﬁref,i) yWel

b) Losowanie wartoSci @yef ik | Bres i ZMiennej losowej (

przezywalnosci dla fotonow.
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c) Powtorzenie krokow 1-2 dla 24 par krzywych przezywalnosci (i = 1,2,3,...24).

d) Wyznaczenie

warto$ci  wspdlczynnika

qr ~metoda regresji liniowej,

z wykorzystaniem biblioteki Imfit (metoda Levenberg’a-Marquardt’a), dla zbioru

danych w postaci

- @
Xix = LET - Breg ik * reyp i OFaZ Yy = arefllfk -1
24
Qe = arg ming Z[Yi,k —q - Xix]? (5.4)
i=1
L ]

10

8
z
~ 6
|
T . 1
S 4
5

L]
2 s e
. "
: L
0 "1'
L ]
0 5 10 15 20
LET - a7} Brer[keV-um™1-Gy™1]

Rysunek 5.3. Przyktadowe warto$ci dopasowania ¢ do danych wylosowanych z rozktadow X, ;

i ( Xaref'i> dla pojedynczego probkowania.
Pref,i

Kroki 1-4 powtdrzono K =5 - 103 razy, otrzymujac zbior K warto$ci, bedacy proba
losowg reprezentujacg rozktad parametru g. Algorytm postgpowania zamieszczony jest

na rysunku 5.4.
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24 eksperyvmenty radiobiologiczne dla
protondw o energiach 0.87-5.04 MeV

Dla kazdego ekspervmentu z protonami zostal wykonany
ekspervment z wykorzystaniem promieniowania referencyjnego

l Ilos¢ par eksperymentow [ = 24 l

1i=0,1,2...,24

~

/Sm-'c-rzenif: zmienne] lesowe] X
opisujace] rozklad parametro o,
podlegaiacemu rozldtadowi
normalnemu o sredniej wartosci y,, ; 1
odchyleniu standardowym o, ;

xa’.i - N(}“rr_.i! a.fr_.i)

- ,/

Losowanie K = 5+ 10% wartoéci

k=0,12...,5-10%

Stworzenie proby  losowe] =z
rozkladu X, ; poprzez wvlosowanie
Tk

X-::tre,f. f\

Stworzenie dwuwymiarowe] zmiennej losowej ( ¥ )
Brefi

opisujacej rozklad skorelowanych parametrow a,..q; i
Brefi. podlegajacych dwuwymiarowemu  rozkladowi
normalnemu o srednich wartodciach py .5 1 Ug pep; O12Z
odchyleniach standardowych 0, pori 1 Og ref

(Xaref.i

Xﬁref.i) ~ N{ {ﬂmr'e_f.i' #,ﬂ‘:'ef.il (a'ar'ef.i' a,ﬂref_-i)) ’/

l

Stworzenie proby losowej z dwuwymiarowego rozkiadu

(Xare,f.i

X pres [_), poprzez wylosowanie @,.¢;y i Brefik

/"J.;;z.na;:zenie wspolczynnika g memb

regresji liniowej dla zbioru danych w postaci «

Xige = LET - Brogige * Craf i
@ik
Vip =
Eraf ik

24

g, = arg ming Z[Yg_.;; —q - Xiel?

\

zbidr K wartosci, bedacy proba
_ losowa reprezentujaca rozktad
parametu g

/

Rysunek 5.4. Algorytm postepowania, w celu wyznaczenia rozktadu parametru g.
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5.2.  Wyniki

5.2.1. Rozklad parametrow o, S

Catos¢ wynikdow, uzyskanych dla wszystkich 34 krzywych przezywalnosci,
zamieszczona jest w tabeli A2 (Zataczniki). Zawiera ona wspotczynniki a i f wraz z ich
odchyleniami standardowymi, kowariancje (a, f) oraz korelacje parametrow a, 5. Wyniki
zamieszczone w tabeli A5 (Repozytorium) obejmujg roéwniez odpowiadajgce im
histogramy rozktadow a, f.

Na rysunku 5.5 przedstawiono przyktadowe wyniki dopasowywania modelu liniowo-
kwadratowego dla linii komoérkowej V79-753B eksponowanej na monoenergetyczne
protony o energii 5,01 MeV z akceleratora CN-7 MV Van de Graaffa (Padwa, Witochy).
Nad krzywa przezywalnosci pokazane sg rezydua o, ktore stanowig roznice miedzy
wartoécig InS; pochodzaca z eksperymentow, a wartoscig przewidywang InS,.

'T' 0.05
5 | | }
S 0.00 T T x 1 .3
S } l 1
>
N
e

—0.05 |

0 1 2 3 4 5
10° —— model LQ
% dane doswiadczalne

o
]
)
0
o
£
©
=
>
N
]
N
A
o

10—1 L | | | | |

0 1 2 3 4 5
Dawka [Gy]

Rysunek 5.5. Krzywa przezywalnosci dla linii komoérkowej V79-753B i1 wiazki protonow
o0 energii 5,01 MeV (Belli et al., 2009). Na géornym panelu rysunku przedstawiono rezydua
miedzy warto$ciami modelu i danych do§wiadczalnych.
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Macierz kowariancji dla obliczonego powyzej zestawu parametrow wynosi

K _ [ 0,00076Gy 2 —0,00026y—3] (5.5)
af — -0,0002Gy~3  0,000065Gy~*

Parametry opisujace jako$¢ dopasowania to o, op, COV(a,3). Prezentowang macierz
kowariancji wykorzystano do obliczenia wspotczynnika korelacji r(a, £5).

rap) = 2B 906 (5.6)

Oq * Op
Na rysunku 5.6 pokazano histogramy odpowiadajagce  funkcji  gestosci
prawdopodobienstwa dla dwuwymiarowego rozkladu normalnego odpowiadajagcemu
zmiennym losowym aif (wielko$¢ proby 5-103), dopasowane do danych
eksperymentalnych dla linii komdrkowej V79 po napromienieniu protonami o energii
5,01 MeV. Dwuwymiarowy histogram obrazuje korelacj¢ zmiennych «, £5.

aGy™?]
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Rysunek 5.6. Histogramy odpowiadajace funkcji gestosci prawdopodobienistwa dla zmiennych
losowych a i # modelu liniowo-kwadratowego (wielko$¢ proby 5 - 10%) oraz zalezno$¢ rozktadu
parametru 8 od rozkladu parametru a. Dane dotycza linii komorkowej V79 po napromienieniu
protonami o energii 5,01 MeV (Belli et al., 2009).
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Wyniki obliczen parametréow «,f oraz cov(e,) dla wszystkich 34 krzywych
przezywalnosci sa przedstawione catoSciowo w tabeli A2 (Zatgczniki).

5.2.2. Rozklad parametru q

W ramach niniejszej pracy, w miejsce pojedynczej wartoSci parametru w modelu
Wedenberg, zaproponowano model zawierajacy rozkladu tego parametru. Przy
zastosowaniu metody bootstrap (rozdziat 4.4) obliczono rozktady parametru q przy
wykorzystaniu zbioru danych sktadajacego si¢ z 24 par krzywych przezywalnosci,
uzyskanych po ekspozycji na protony i na promieniowanie referencyjne (Tabela A3
Zataczniki). Dodatkowo porownano rozktady parametru q (Rys. 5.7), ktore powstaty
poprzez zastosowanie wyzej wymienionych danych radiobiologicznych w modelach
zdefiniowanych w tabeli 5.1.

—— model Wedenberg
[ —— model Wedenberg A
—— model Wedenberg B

Rozktad prawdopodobienstwa
Y
o
o

0.0
0.0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6

q [Gy um-kev1]

Rysunek 5.7. Histogram proby losowej q; dla 5-103 losowan: linia czerwona - model
Wedenberg, linia niebieska - model Wedenberg A, linia zielona - model Wedenberg B.
Warto$ci  $rednie  wraz z odchyleniami  standardowymi  wynosity  odpowiednio
0,434+0,030 (Gy - um - keV~1) dla modelu Wedenberg, 0,389+0,022 (Gy - um - keV~1) dla
modelu Wedenberg A i 0,386+0,023 (Gy - um - keV~1) dla modelu Wedenberg B.
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5.3. Dyskusja

5.3.1. Poréwnanie parametréw modelu liniowo-
kwadratowego, otrzymanych przy uzyciu roznych
metod

Jak wynika z tabeli A2, dla macierzy kowariancji sposrod 34 krzywych przezywalnosci,
parametry a i ffs3 ze sobg silnie skorelowane w jednym przypadku, tj. 0.7<|r(a, )|<0.9
wg klasyfikacji Guilford’a (Willson, 2016), natomiast korelacja niemal pelna
0.9<|r (e, B)|<1.0 wystepuje w 33 pozostatych.

W tabeli 5.3 podano przyktadowe wartosci parametréow « i B dla linii komoérkowej V79-
753B, pochodzacych z bazy PIDE oraz wyznaczonych w ramach tej pracy (patrz rozdziat
5.1). Cato$¢ danych znajduje si¢ w tabeli A3 (Zatgczniki).

Tabela 5.3. Przykladowe parametry modelu liniowo-kwadratowego « i f pochodzace
z oryginalnych publikacji, dostepne w bazie PIDE oraz wyznaczone w niniejszej pracy dla linii
komoérkowej V79-753B. Baza PIDE nie zawiera niepewnos$ci parametrow ap , fp.

Dane Baza Niniejsza Dane Baza Niniejsza
. danych . danych
LET .| literaturowe praca literaturowe praca
keV Energia o PIDE a, 5 PIDE 8,
-1 [MeV] k ap t ﬁP
pm” ]
a [Gy™1] B Gy~
0,129 0,119 0,046 0,049
200kVPRTG 1 o012 | %1% 40017 | x0003 | %%2 | 40005
0,289 0,291 0,024 0,024
n 501 +0,023 0.286 40,025 40,006 0,025 40,006
0,372 0,381 0,036 0,029
11,0 3.20 +0,032 0.438 +0,027 40,009 0.022 40,007
0,469 0,503 0,043 0,036
20,0 14 +0,029 0,502 40,028 +0,009 0.033 40,008

Wartosci parametréw modelu liniowo-kwadratowego, uzyskane w niniejszej pracy, daja
wyniki tylko czgsciowo zblizone do oryginalnych publikacji. Warto$ci parametréw «, S,
dopasowane wedtug metody podanej w 5.1.1, r6znig si¢ od tych z oryginalnych publikacji
nawet o wiecej niz 20%, co pokazano na rysunku 5.8.

87



W oryginalnych pracach opis metody dopasowywania parametréw jest na ogot bardzo
skrotowy, co nie gwarantuje spojnego podej$cia do dopasowania parametrow. Przy
analizie mogty réwniez zosta¢ odrzucone punkty odstajace, co nie pozwala na iloSciowa
analiz¢ r6znic. Roznice te mogga rowniez wynikaé z niepewnosci metody odczytywania
danych eksperymentalnych z wykreséw. Te wszystkie elementy mogg mie¢ wptyw na
rozktad parametru g, co bgdzie pokazane w podrozdziale 5.3.3. Na tym etapie pracy
zdecydowano, ze wszystkie obliczone warto$ci parametrow, tacznie z wartoSciami
odstajacymi powyzej 20%, zostang uzyte do dalszej analizy. W dalszej czg$ci pracy
zweryfikowana zostanie hipoteza, czy te dane odstajgce wplywajg istotnie na rozktad
parametru g.
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Rysunek 5.8. Poréwnanie wartoséci stosunku parametréw a i  pochodzacych z oryginalnych
publikacji z warto$ciami parametrow a; i £, otrzymanych w wyniku dopasowywania w ramach
niniejszej pracy. Porownanie wykonano dla danych eksperymentalnych pochodzacych
z wszystkich eksperymentow analizowanych w pracy Wedenberg.
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5.3.2.  Wybdr wielkosci probki dla metody bootstrap

Wyznaczenie rozktadu parametru g (rozdzial 4.4) metodami analitycznymi jest
niemozliwe, ze wzgledu na nieliniowos¢ problemu. Dlatego uzyto metody resamplingu,
wykorzystujac proby losowe o dostatecznie duzej liczebnosci. W wyniku zastosowania
metody bootstrap otrzymano probe losowa pochodzaca zrozktadu parametru qg.
Losowanie przeprowadzono dla liczebnoéci: 102 — 10°. Statystyka opisowa dla proby
losowej zawarta jest w tabeli 5.4. Jako optymalng liczebno$¢ probkowania wybrano
5-103, z powodu uzyskania zbiezno$ci podstawowych parametrow opisujgcych probe
losowa: takich, jak: mediana, $rednia, odchylenie standardowe, czy tez kwantyle 2,5% i
97,5%.

Tabela 5.4. Zestawienie parametrow statystycznych (Srednia, odchylenie standardowe, mediana,
kwantyle, wspétczynnik determinacji R?) dla prob losowych W zaleznosci wielkosci tych prob.
W dalszej pracy wybrano probkowanie o wielkosci proby 5-10°,

WEKOE | ¢y QOIS |y | K o obfé}iﬁ
10° 0,385 0,023 0,387 0341 | 0431 | 0,89 0,20
2:10° | 0385 0,024 0,384 0336 | 0434 | 087 0,24
510" | 0386 0,023 0,385 0,339 0,437 0,87 0,42
10° 0,387 0,022 0,388 0340 | 0431 | 087 0,78
210° | o387 0,023 0,386 0341 | 0430 | 0,88 1,61
510° | 0386 0,024 0,386 0,338 0,432 0,88 3,54
10° 0,386 0,023 0,385 0339 | 0432 | 087 7,21
210" | 386 0,023 0,386 0,339 0,433 0,88 15,34
510° | 386 0,023 0,386 0,339 0,432 0,88 34,77
10° 0,386 0,024 0,386 0338 | 0433 | 08 @ 71,75
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Na podstawie wynikow zestawionych w tabeli 5.4 wybrano probkowanie 5-10° razy
W celu uzyskania odpowiednio matych przedziatow na histogramie, aby tamana czestosci
byta dostatecznie gladka i zbiegata do krzywej ciaglej i rozniczkowalnej. Dla tej
wielkosci probkowania $rednia warto$¢ parametru q zbiega do wartosci 0,386, a czas
obliczen jest akceptowalnie krotki.

5.3.3.  Wptyw danych odstajacych na rozktad
parametru g

Ze wzgledu na znaczace rdznice wartosci parametréow o i £ dla niektorych krzywych
przezywalnosci, wynikajace ze sposobu dopasowania modelu liniowo-kwadratowego,
sprawdzono wplyw tych réznic na rozktad parametru g. W tabeli 5.5 zestawiono kilka
podejs$¢ analizy danych z eksperymentéw radiobiologicznych. Na poczatek wyznaczono
srednig warto$¢ parametru ( wraz z odchyleniem standardowym dla wszystkich
eksperymentdéw. Nastgpnie wyznaczono szereg kryteriow, wedlug ktérych odrzucano
poszczeg6lne dane eksperymentalne:

A — eksperyment z liczbg punktéw pomiarowych <4,

B — dane, dla ktorych parametr S jest mniejszy od 0,

C — warto$ci parametrow a z publikacji wigkszych o co najmniej 20% od parametrow o
dopasowanych w pracy,

D — warto$ci parametrow f z publikacji réznigcych si¢ wiecej niz o 20% od wartosci S
dopasowanych w niniejszej pracy,

E — dane, dla ktorych wykazano ponad dwukrotne réznice w wartosci parametru S
dopasowanego w pracy 1 pochodzacego z oryginalnej publikacji

F — btad wyznaczenia przezywalnosci >50%

G — dane, dla ktorych a,..¢ byta wigksza od a.

Poréwnania dokonano dla probkowania 5 - 103 wartoéci parametru (.
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Tabela 5.5. Zbiory danych treningowych uzytych do wyznaczenia rozkladu parametru g.
Poréwnanie rozktadéow parametru ¢, poprzez postawienie hipotezy statystycznej, ze S$rednie
wartosci rozkladu nie r6znig sig¢ statystycznie Hq: 1y = W4 1 hipoteze alternatywna, Ze $rednie sg
statystycznie roézne Hp:py # Hy. Wyjasnienie znaczenia parametrow A-G znajduje si¢
W powyzszym tekscie.

Zbior danych
treningowych

Warunki odrzucenia A B, A B, A B, A B,

danych - A, B EEG| CD C £ A B, G
eksperymentalnych
Ilo$¢ eksperymentow
spelniajacych 24 24 10 4 20 13 16

kryteria

Srednia warto$¢ 4 | 35 | 0386 | 0401 | 0372 @ 0386 | 0,397 | 0,39

Odchylenie
standardowe q 0,024 0,024 0,021 0,031 0,019 0,02 0,024

Mediana q 0,386 0386 | 04 | 0372 | 0387 | 0,39 | 0,389

2
R 0,87 0,88 0,89 0,91 0,87 0,89 0,85

Dla zbioréw danych treningowych (2-7) obliczono zaleznos¢ kwantyl-kwantyl (g-q)
(Rys. 5.9). Tego typu analiza pozwala stwierdzi¢, czy zestawy danych pochodza
Z populacji o wspélnym rozktadzie. Jesli te dwa zbiory pochodza z populacji o tym
samym rozktadzie, punkty powinny leze¢ w przyblizeniu wzdluz 45-stopniowej linii
odniesienia. Im wicksze odchylenie od tej linii odniesienia, tym wigksze
prawdopodobienstwo, ze oba zestawy danych pochodza z populacji o r6znym rozktadzie.

Probki poréwnano przy wykorzystaniu metody oceny 95% przedziatu ufnosci dla réznicy
median (Rys. 5.10). Przedziat ten miesci si¢ w granicach od -0.02 do 0.03, co stanowi
réznice mniejsza niz jedno odchylenie standardowe. Z racji na niewielkie roznice
pomigdzy medianami rozktadéw pochodzacymi z 7 prob, ktore miesza si¢ w jednym
odchyleniu standardowym, do dalszej analizy wzigto zbidér danych treningowych
nr 1 —uwzgledniajacy wszystkie 34 eksperymenty.
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q [Gy um - keVv~1] dla prébek nr 2-7

0.500

0.475

0.450 r

0.425

0.400 r

0.375

0.350

0.325

Numer
prébki . R
* 2 . - .
. 3 . - 0
4 . & L 1]
- 5 L o o”
. (3] i ‘:
* ? -
s by ‘ J ’

0.325 0.350 0.375 0.400 0.425

0.450 0.475

q[Gy um-keVv~1]dla prébki nr 1

0.500
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Rysunek 5.10. Rozktady wartosci parametru ( dla siedmiu prob opisanych powyze;j.
srednie  wraz z odchyleniami  standardowymi
0,434+0,030 (Gy - um - keV~1) dla modelu Wedenberg i 0,386+0,023 (Gy - um - keV~1) dla
modelu Wedenberg B.
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5.3.4. Przeniesienie niepewnosci  na RBE

Jednym z podejs¢ do analizy zmiennego RBE jest przeniesienie niepewnosci lezacych
U podstaw modelowanych wynikow na rozkltad dawki biologicznej. Techniki
statystyczne, takie jak bootstrap i metody Monte-Carlo, sg uzytecznymi narzgdziami
w modelowaniu radiobiologicznym zmiennych losowych. Metoda oparta na analizie
wrazliwosci parametrow o/B zostala zaproponowana przez Odéna (Odén, 2019), gdzie
5103 wartoéci a/p pobrano z rozktadu logarytmiczno-normalnego i wykorzystano w
celu obliczeniach zmiennego RBE w modelu Wedenberg (Wedenberg et al., 2013) oraz
McNamara (McNamara et al.,, 2015). W badaniu wzi¢to pod uwage rowniez duza liczbg
Scenariuszy propagacji btedu pozycjonowania. Probki pseudolosowe zostaty uzyte do
obliczenia $rednich wartosci i pasm niepewnosci dla DVH, LVH i NTCP. W pracy Odena
poréwnano kilka opcji planu, w tym plan kliniczny ze statym RBE, ze zmiennym RBE
dla dwoch lub trzech wigzek. Migdzy planami porownywano nie tylko srednie wartosci
DVH, ale takze ich niepewnosci.

W probabilistycznym podejsciu do modelu Wedenberg, pojedynczy parametr q
zastgpiono rozktadem prawdopodobienstwa. Wykorzystujac probe losowa parametru g
wyznaczono odpowiednig probe losowa RBE, przy uzyciu wzoréw 4.3 z pracy
Wedenberg. Histogram z proby losowej RBE dla dawki 2 Gy i LET = 3 keV - um™?! jest
przedstawiony na rysunku 5.11.

—— model Wedenberg

40 —— model Wedenberg A |
- —— model Wedenberg B |
© T e B s Sy A | S S —— PR RBE = 1.1 |
2 : :
[
C 30
g
o
5 25
o
o
] 20
2
0
o L r
®
v 10 +
N
&

5 L

0

1.05 1.10 1.15 1.20 1.25 1.30 1.35

RBE [-]
Rysunek 5.11. Histogram proby losowej RBE dla 5- 103 losowan (k = 1,2,3,...5-10%) dla
dawki 2 Gy, LET =3 keV - um™! (energia = 16,45 MeV) i stosunku o/B = 2). Wartosci $rednie
RBE wynosity odpowiednio 1,203+0.0,019 dla modelu Wedenberg, 1,183+0,014 dla modelu
Wedenberg Ai 1,182+0,015 dla modelu Wedenberg B.
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Roznice $rednich wartosci RBE, dla modeli Wedenberg i ich modyfikacji sg nieznaczne,
I wynosza niecale 2%. Okazuje si¢ rowniez, ze rozrzut warto$ci RBE, przy uwzglednieniu
bardziej realistycznych wartosci niepewnosci (, nie przekracza warto$ci podanych w
modelu Wedenberg. To probabilistyczne podejscie do modelu Wedenberg zostato
nastepnie wykorzystane do obliczenia glebokosciowego rozktadu RBE, w tym wartosci
srednich i1 przedziatéw ufnosci.

5.4. Podsumowanie

Modele sg przyblizonym opisem rzeczywistosci, a ich przewidywania obarczone
niepewnoscig. Zarowno dane wejsciowe, takie jak dawka pochlonieta i LET, jak
I wynikajgce z modelu warto$ci RBE i dawki biologicznej, sg obarczone niepewnosciami.
Organizmy zywe sa systemami zlozonymi, z indywidualng heterogenicznoscia,
interakcjami 1 wspélzmiennymi srodowiskowymi, a modele radiobiologiczne mogg w
najlepszym razie kwantyfikowac niektore ich parametry. Jednak niepewnos$¢ wynikow to
nie tylko ograniczenia doktadnos$ci modelu, ale takze niepewnosci jego parametrow, ktore
s obliczane na podstawie ograniczonych danych empirycznych.

W niniejszej pracy do oceny modelu RBE wykorzystano dane in vitro, gdyz dane in vivo
dla tkanki ludzkiej sg obecnie zbyt skgpe na potrzeby budowy takich modeli. W tej
sytuacji dane in vitro mozna jednak wykorzysta¢ do oszacowania potencjalnych skutkow
wzglednych, cho¢ nie warto$ci bezwzglednych. Pomimo dostepno$ci parametréw a i f w
bazie PIDE nie wykorzystano ich bezposrednio do analizy, poniewaz nie uwzgledniaty
one w sposob jednolity niepewnosci dopasowania obu parametréw. Zaleta podejscia
zaproponowanego w tej pracy jest samodzielna analiza oryginalnych krzywych
przezywalnos$ci, pozwalajgca na ujednolicenie podejscia do analizy niepewnosci. W tym
celu do zebranych krzywych przezywalno$ci dopasowano model liniowo-kwadratowy
metodg Levenberga — Marquardta, otrzymujgc Srednie warto$ci parametréw o i f wraz z
ich odchyleniami standardowymi oraz kowariancje. Zaproponowano poszerzony model
RBE, ktory pozwala na wyliczenie RBE, zaleznego od dawki, LET i stosunku
(a/B)res Promieniowania referencyjnego wraz z niepewnos$ciami ich wyznaczenia.

Modyfikacja modelu Wedenberg polegala m.in. na zastgpieniu statej wartosci parametru
g, rozkladem wartosci tego parametru. Jedynym parametrem charakteryzujacym
oddziatywanie wigzki protonéow byt LETq. Chociaz potrzeba wigcej dowodow
eksperymentalnych, aby potwierdzi¢ przewidywania modeli radiobiologicznych i ich
parametrow wejsciowych, staty trend sugeruje, ze zalezno$ci RBE od dawki, LET i
(a/B)res powinny by¢ uwzglednione w systemach planowania leczenia (McNamara et

al, 2015). W szczegodlnosci, wyniki tego rozdzialu sugeruja, ze modele oparte na
formalizmie liniowo-kwadratowym i LET; mogg wystarczy¢ do odtworzenia waznych
zalezno$ci RBE w planach leczenia. Celem takiego podejscia byloby zmniejszenie
toksycznosci radioterapii protonowej w tkankach i1 narzadach sasiadujacych z obszarem
tarczowym.
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6. Propagacja rozkladu q na niepewnos¢
wyznaczenia dawki biologicznej w
poszerzonym piku Bragga w fantomie
wodnym.

Celem tego rozdziatu jest ilosciowe okreslenie niepewnosci RBE i dawki biologicznej
w przypadku najprostszej konfiguracji wigzki terapeutycznej tzn. przy napromienianiu
fantomu wodnego wigzka protonéw, tworzagcym obszar jednorodnej dawki
tzw. rozszerzony pik Bragga. Bardziej zlozone pola promieniowania, dla przyktadowego
planu leczenia, bedg analizowane w rozdziale 7.

6.1. Metoda

Na potrzeby testéw modelu przeprowadzono symulacje¢ w najprostszej mozliwie
geometrii tak, aby ograniczy¢ ilo$¢ czynnikow wptywajacych na niepewnos¢ planowanej
dawki biologicznej. Przygotowano plan leczenia z jednorodnym rozktadem dawki
w fantomie wodnym o wymiarach 10 mm x 10 mm x 150 mm. Rozktad dawki
promieniowania oraz liniowego przekazu energii wyznaczono za pomocg symulacji
transportu promieniowania metodg Monte-Carlo. Na potrzeby analizy propagacji bledow
w modelu Wedenberg B ograniczono si¢ do jednowymiarowego przekroju wzdtuz osi
wiazki.

6.1.1.  Obliczenia transportu programem SHIELD-
HIT12A

Do obliczenia rozktadu glebokosciowego dawki fizycznej w fantomie wodnym
wykorzystano kod Monte Carlo transportu promieniowania SHIELD-HIT12A Carlo
(Dementyev et al., 1999), (Gudowska et al.,, 2004) (Sobolevsky, 2001). Kod ten symuluje
oddzialywania hadronéw 1 jader atomowych o dowolnych tadunkach i liczbach
masowych (Z, A) w zakresie energii w zakresie energii od 1 TeV/u do 1 MeV/u lub do
energii termicznych w przypadku neutronow. SHIELDHIT-12A jest uzywany do
rozwigzywania tego samego typu problemow, co inne znane kody Monte Carlo takie jak
FLUKA, GEANT4 czy MCNPX, TOPAS. Reakcje jadrowe w SHIELD sa symulowane
przy uzyciu tak zwanych rosyjskich modeli jadrowych (MSDM) (Toneev et al., 1983),

(Koptelov et al, 2012),(Botvina et al, 1987), w ktorych opisane sa wszystkie etapy
oddziatywan nieelastycznych hadron-jadro i jadro-jadro.

Obliczenia przeprowadzono dla parametréw pojedynczego pola napromieniania, uzytego
w Centrum Cyklotronowym Bronowice IFJ PAN w eksperymencie radiobiologicznym i
opisanym w pracy Sorensen et al. (Sgrensen et al., 2017).
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W systemie planowania leczenia Eclipse przygotowano plan w fantomie wodnym o
wymiarach 42,8 cm x 17,7 cm x 32,4 cm, otrzymujac poszerzony pik Bragga o modulacji
3 cm, gdzie $rodek SOBP znajdowal si¢ na glgbokosci 7 cm w fantomie. Dawka
dostarczona do $rodka SOBP wynosita 31,25 Gy. Dane zawierajace informacje o
zdolno$ci hamowania protonow w wodzie dla energii od 1 do 500 MeV w postaci plikéw
PLD* pochodzace réwniez z Eclipsa, zostaly przekonwertowane do odpowiedniego
formatu, wymaganego przez SHIELDHIT-12A (PLD-Files).

W obliczeniach Monte Carlo rozkladu glebokosciowego dawki w fantomie wodnym,
zbadano 200 000 historii protondéw o energii 86,5-108,6 MeV, uwzgledniajac wielokrotne
rozpraszanie wtornych elektronow 1 innych czastek naladowanych. Dawka liczona byta
jako energia zdeponowana w kazdym wokselu, podzielona przez mas¢ woksela. Do
obliczen wiaczono wielokrotne rozpraszanie kulombowskie wykorzystujac model
Moliera, reakcje jadrowe oraz fluktuacje strat energii jonizacji zgodnie z rozkladem
Vavilova. Straty jonizacyjne natadowanych hadronow i fragmentow jadrowych liczone
byty z wykorzystaniem rownan Bethego-Blocha i Lindharda-Scharffa. Charakterystyki
poszczegblnych materialow (Tabela A.4 dokumentacja Shieldhit), zawierajgce
informacje o zdolnosci hamowania, pochodzg z tablic ICRU 73 (ICRU73, 2005) i sa
automatycznie tadowane z zewnetrznego pliku przez SHIELD-HIT12A.

Obliczony rozktad gtebokosciowy dawki zgadza si¢ z profilem gltebokosciowym dawki,
zmierzonym z uzyciem komory jonizacyjnej Markusa, z doktadno$cig do 2,5% (Sgrensen

etal., 2017), a ze zmierzonym zasi¢giem do 0,4 mm (Rys. 6.1).
2.5 T T T T T T

—— Symulacja Monte Carlo SHIELD-HIT12A
—— Pomiary dozymetryczne

2.0 ¢

=
n

Dawka [Gy]
=
o
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Rysunek 6.1. Profil glebokosciowy dawki w fantomie wodnym: czerwona linia - dawka
zmierzona komorg jonizacyjng Markusa, zielona linia - symulacja przy uzyciu kodu transportu
czastek Monte Carlo SHIELD-HIT12A.

1 pliki PLD (PBS Layers Definition), format specyficzny dla IBA, ktéry umozliwia dostarczanie
informacji o SOBP, w postaci monoenergetycznych wigzek otowkowych
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6.1.2.

Rozktad LET,; w fantomie wodnym (SOBP)

Dawke pochodzaca od wszystkich czastek i LET,; tylko od protondw zliczano w siatce
kartezjanskiej o wymiarach 10 mm x 10 mm x 150 mm (X, y, z), z rozdzielczos$cig réwna
1 mm wzdhuz osi ‘z’. Liniowy przekaz energii usredniony po dawce, LET,, obliczany byt

Ze WZzOoru:

gdzie:

Z — tadunek,
D;(E,Z) — dawka w wokselu

LET, =

% DiE2) Sk, 2),

% Di(E,Z)

(6.1)

Rozktad wartosci LET zostal obliczony (Cortés-Giraldo et al.,, 2015) tylko dla protonoéw
pierwotnych oraz wtornych, z wykluczeniem jader odrzutu 1 innych czgstek wtoérnych
0 Z>1 (Grassberger et al.,, 2011). Otrzymane profile glebokosciowe dawki fizycznej, D

i Liniowego Przekazu Energii, LET,; stanowig podstawe dla modelowania zmiennej
dawki biologicznej, Dree w dalszej czgsci pracy.
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Rysunek 6.2. Profil gtebokosciowy dawki fizycznej i LET,; pochodzace z symulacji przy uzyciu

kodu transportu czastek Monte Carlo SHIELD-HIT12A.

Symulowany SOBP ma éredni LET; ~ 3.7 keV-um~! w obszarze plateau. LET,

w §rodku obszaru plateau SOBP wynosi ok. ~3.3 keV-um~
obszarze plateau waha si¢ od ~2 keV - um~! do 7.6 keV - um™1.

1

1

, a warto§¢ w catym
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6.2. Wyniki

W niniejszej pracy poréwnywane sg przewidywania modelu radiobiologicznego
Wedenberg dla dwoch wartos$ci parametrow charakteryzujacych tkanki: przy niskich
wartoSciach (a/B)rer = 2 Gydla pézno reagujacych tkanek) oraz dla wczesnie
reagujgcych tkanek zdrowych oraz najczgstszych nowotwordéw dla (a/B)rer = 10 Gy).
W rozszerzonym modelu Wedenberg zastosowano rozktad parametru ¢, jak pokazano w
rozdziale 5.

Bezposrednie porownanie modelu Wedenberg z poszerzonym modelem Wedenberg B
pozwala na ocen¢ zmienno$ci RBE 1 wptywu wyboru modelu, ujawniajgc rowniez pewne
wspolne trendy w przewidywaniach zmiennych schematéow RBE w poréwnaniu
Z obecnymi przyblizenie statej (rownej 1,1).

6.2.1. Glebokosciowy rozktad dawki w SOBP

Ponizej przedstawione zostaty wyniki obliczen glebokosciowego rozkladu dawki
biologicznej, wykonanych z wykorzystaniem omawianych wyzej modeli dla

(a/.B)ref =2Gyi (a/.g)ref = 10 Gy.

a) (a/ﬁ)ref = 2Gy
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Dawka biologiczna [Gy]
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b) (a/B)rer = 10 Gy
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Rysunek 6.3. Profile glebokosciowe dawki fizycznej i biologicznej [Gy] a) dla stosunku
(a/B)ref = 2 Gy, b) (a/B)rer = 10 Gy . Zielona linia — dawka biologiczna dla poszerzonego

modelu Wedenberg B (warto§¢ srednia), przerywana linia zielona — 85% przedziat ufnosci dla
poszerzonego modelu Wedenberg B, czerwona linia — dawka biologiczna z oryginalnego modelu
Wedenberg, przerywana linia czerwona — 85% przedzial ufnosci dla modelu Wedenberg,
niebieska linia przerywana — dawka fizyczna pomnozona przez state RBE = 1,1, czarne kropki —

LET, [keV - pm~1] w SOBP.

Zgodnie z przewidywaniami obu modeli obliczona warto$¢ RBE ro$nie wraz ze wzrostem
LET; i spada ze wzrostem (a/f),.r. Bezwzgledne wartosci RBE obliczone
z wykorzystaniem modelu Wedenberg i jego poszerzonej wersji sa zblizone, gdyz bazuja
praktycznie na tym samym zestawie danych radiobiologicznych.

6.2.2. Niepewnos$ci dawki biologicznej w SOBP

W poprzednim podrozdziale SOBP wyr6zniono trzy glebokosci, dla ktorych obliczono
rozktady prawdopodobienstwa dawki biologicznej: w obszarze wejsciowym (2,005 cm),
w srodku SOBP (7,005 cm) oraz na dystalnym koncu SOBP, w miejscu odpowiadajagcym
zasiegowi Rgo (8,665 cm). Wyniki obliczen dla rozwazanych modeli, wykonanych przy
(a/B)rey = 2 Gy idla przedziatu ufnosci 85%, przedstawiono na rysunkach 6.4 a-c.
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Rozktad prawdopodobienstwa [Gy 1]

Rozkfad prawdopodobiefstwa [Gy 1]

a) Obszar wejsciowy

Srednie wartosci
60 | dawki biologicznej
maodel Wedenberg
—— 1.311+0.012 Gy
50 | (+0.93%)
model Wedenberg A
—— 1.298+0.009 Gy
a0 | (+0.68%)
model Wedenberg B
—— 1.297+0.01 Gy
30 | (£0.75%)
20 I
10 1
0 i | J | k
1.0 1.1 1.2 1.3 1.4 15 1.6 1.7
Dawka biologiczna [Gy]
b) Srodek SOBP
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— 2.452+0.042 Gy
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(x1.27%)
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(x1.4%)
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c) Dystalna czes¢ SOBP

Srednie wartosci
rl'T' 8 dawki biologicznej
>, model Wedenberg
S 4 —— 2.656+0.092 Gy
© (£3.47%)
E 6 model Wedenberg A |
2 —— 2.56+0.068 Gy
a (£2.67%)
O 5 |
[=] model Wedenberg B
kS — 2.553£0.075 Gy
8’ 4 (x2.95%)
E
o 3
| -
o
o
o 2
KV
S
e 1
0 I I h
2.3 2.4 2.5 2.6 2.7 2.8 2.9 3.0

Dawka biologiczna [Gy]

Rysunek 6.4. Rozktad dawki biologicznej [Gy] dla 85% przedziatu ufnoscii (a/f)e r = 2Gy,
na glebokosci a) 2,005 cm, b) 7,005 cm - w $rodku SOBP i ¢) 8,665 cm - w dystalnej czeSci SOBP
fantomu wodnego. Zielona linia - rozklad dawki biologicznej dla poszerzonego modelu
Wedenberg B, niebieska - dla poszerzonego modelu Wedenberg A, czerwona dla oryginalhego
modelu Wedenberg.

Wartos$ci srednie poszerzonego modelu Wedenberg A i poszerzonego modelu Wedenberg
B rdznig si¢ od siebie $rednio o 2% w calym obszarze SOBP i o niecate 0,5% w $rodku
SOBP. Schemat wyznaczenia poszerzonego modelu Wedenberg B uwzglednia
niepewnos$ci parametréw a, f modelu liniowo-kwadratowego. Dlatego tez do dalszych
rozwazan i do analizy planu leczenia pacjenta, wzigto pod uwage model B.

6.2.3. Zaleznos$¢ niepewnosci dawki biologicznej od
rodzaju napromienianej tkanki

W niniejszej pracy rozpatrywano dwa przypadki wartosci (a/),¢s. Dla komérek p6zno
reagujacych dla (a/B)rer = 2 Gy (Rys. 6.3a) na dystalnej krawedzi, oba modele
przewiduja wartosci dawki biologicznej wigksze o ok. 31-34% od dawki biologicznej
przy stalej wartos§ci RBE = 1,1 i o okolo 11-13% wyzsze $rednie wartosci w SOBP.
W tabeli 6.1 przedstawiono warto$ci srednich dawek biologicznych w $rodku SOBP i w
jego dystalnej czesci, dla modeli Wedenberg, Wedenberg B oraz statego RBE = 1,1.
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Tabela 6.1. Wartosci $rednich dawek biologicznych w SOBP dla trzech modeli rozpatrywanych

w dalszej czesci pracy: Wedenberg, Wedenberg B oraz statego RBE = 1,1.

srednia dawka w SOBP [Gy] dawka w czesci dystalnej [Gy]
komorki kOII.IO.l'kl komorki kOII.l().l'kl
. wrazliwe, . wrazliwe,
radiooporne, radiooporne,
0Zno reagujace Wezesho pOZno reagujace Wezesho
P reagujace reagujace
model 2,48+0,05 2,22+0,02 2,6510,09 2,07+0,05
Wedenberg (+1,8%) (£1,0%) (£3,4%) (£2,3%)
poszerzony
model 2,43+0,04 2,19+40,02 2,5610,07 2,02+0,04
Wedenberg (+1,4%) (£0,77%) (£2,83%) (£1,83%)
B
model
stalego RBE 2,19 1,73
=11

Przy wartosci (a/B)rer = 10 Gy dla komoérek wczesno reagujacych (Rys. 6.3b),
poszerzony wartosci RBE obliczone modelami Wedenberg i Wedenberg B zgadzajg si¢
ze sobg w granicach ~1,1-2,6% (odpowiednio w SOBP i w czgsci dystalnej). Na dystalnej
krawedzi oba modele przewidujg wartosci dawki biologicznej wigkszej W granicach
~14-16%niz dawki biologicznej dla modelu statego RBE = 1,1.

Dla (a/B)ref = 2 Gy poszerzony model Wedenberg B (Rys. 6.4) przewiduje warto$¢
dawki biologicznej o okoto ~1% wyzszg niz dla modelu Wedenberg w obszarze plateau,
~2% wyzsza w SOBP 1 ~4% wyzsza w dystalnej czeSci wigzki. Roznice te wykraczajg
poza 85% przedzial ufnosci wyznaczony dla tych dwdéch modeli (model Wedenberg
i model Wedenberg B). Mimo, ze wynik ten jest statystycznie istotny, to z punktu
widzenia radiobiologii, r6znica ta jest pomijalnie mata.

6.2.4. Zaleznos¢ niepewnosci RBE od LET

Wykorzystujac zaproponowany model zaleznosci RBE od LET, przy uwzglednieniu
rozktadu ¢, wyznaczonego w rozdziale 5 oraz D = 2 Gy wyliczono RBE w funkcji LETq
dla(a/B)res = 2 Gy oraz (a/B)rer = 10 Gy (Rys. 6.5) Charakter poniZszego przebiegu
zalezy od konstrukcji modelu i zostat przeanalizowany w Rozdziale 6.5.
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Rysunek 6.5. Zalezno$¢ niepewno$ci Drse od wartosci LET. Na wykresie przedstawiono
zaleznos¢ dla dwoch wartosci parametru (a/f)yef = 2 Gy i 10 Gy. Czerwony obszar wyznacza
zakres warto$ci LET, na bazie ktorych zostat zbudowany model Wedenberg.

6.3. Dyskusja

6.3.1. Porownanie modeli

Srednie dawki dla modelu Wedenberg i poszerzonego modelu Wedenberg B zgadzaja si¢
ze sobg z doktadnos$cig do 4% (0,10 Gy) w dystalnej czgsci SOBP oraz ~2% (0,05 Gy) w
SOBP dla (a/B)rer = 2 Gy. Jest to wynikiem tego, Ze oba modele bazuja na tych
samych danych radiobiologicznych, a réznice wynikajg z indywidualnego dopasowania
parametrow a, 8 i przeniesienia niepewnosci tych parametréw na wartosci RBE poprzez
wspotczynnik . Warto dodaé, ze rdéznice miedzy modelem statlego RBE, a zmiennym
RBE wyliczonym przy uzyciu innych modeli np. McNamara (McNamara et al., 2015)
i Carabe, sa porownywalne. Przyktadowo dla (a/f),ef = 2 Gy, LET = 3 keV - pm™F,
D = 2 Gy modele te prognozuja dawke biologiczng wigksza od dawki biologicznej dla
statego RBE w dystalnej czgsci o okoto 28% dla modelu McNamara 1 37% dla modelu
Carabe.

6.3.2.  Przeniesienie niepewnos$ci parametréw modelu
LQ na niepewno$¢ RBE

Niepewnosci parametrow poszczegolnych krzywych przezywalnosci nie przenosza si¢
bezposrednio na wartosci RBE. Niepewnosci parametrow « i f modelu LQ wyznaczone

Z krzywych przezywalnosci (rozdziat 4.2.) w niektorych przypadkach siggaja nawet
40%-60%.
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Na podstawie 24 krzywych przezywalnosci ($rednich wartoscia 1 f wraz
Z niepewnosciami), metodg regresji liniowej wyznaczono parametr (¢, dla ktérego
niepewno$ci RBE otrzymane z uzyciem metody bootstrap (rozdziat 5.2.2) mieszcza si¢
w granicach ~5%-7%.

Mechanizm propagacji btedu z przyktadowego parametru b na RBE, mozna przedstawic¢
W uproszczony sposob jako propagacje btedu w rownaniu (6.2). Tommassino w swojej
pracy (Tommasino et al., 2015) pokazal rosnacg zalezno§¢ RBE1g od LET, dopasowujac
prosty model

RBE((LET) = a+b-LET (6.2)
e 4r
& | RBE,=a+b-LET
F a=1.02+0.15 . ’
3 bh=0.03240.006 . .
L] ...-""’
25 ) ff#_,...
- . ..'__J_....-"
. . "_,.p-"""":-
i- . & __,..-F"FFF L] .
R A :
Lo .-i""":"‘-L * -
1"":;: s * .
05 I"IU' I 20 80 I E-Ia
LET (keVium)

Rysunek 6.6. Zalezno$¢ wartosci RBE dla 10% przezycia od LET (Tommasino et al., 2015).

Dopasowanie prostej regresji pozwolito na wyznaczenie uniwersalnego wzoru zaleznosci
RBE od LET niezaleznego od rodzaju komoérek (a/f)ycr. Rownanie to posiada dwa
parametry: parametr a oraz parametr b. Zasadnicza réznica z modelem Wedenberg,
polega na tym, ze w réwnaniu 6.2 wartos¢ parametru a obarczona jest niepewnos$cig

(15%).

W modelu Wedenberg warto$é parametru a jest stata rowna 1, co milczaco zaktada brak
niepewno$ci tego parametru. Niepewnos¢ modelu zalezy zatem tylko od cztonu
zaleznego od LETg. Pokazuje to, ze konstrukcja modelu Wedenberg uwzglednia
niepewnosci wynikte tylko z roéznej gestosci jonizacji wigzek protonowych i fotonowych,
nie bierze natomiast pod uwage innych sktadowych niepewnosci radiobiologicznych. Dla
przyktadowej wartosci b = 0,03 z btgdem 10% (czyli 0,003), dla niskiej wartosci LET
rownej 0,5 keV - um™1
RBE(0,5keV-pym™) = 1 + (0,3 £ 0,003)- 0,5 = 1,015 + 0,0015

0,0015
- = 0,15%.
1,015 ! 0

uzyskujemy niepewnos$¢ réwnag

Dla wysokiej wartosci LET
RBE(30keV-um™) = 1 + (0,03 + 0,003)- 30 = 1,9 + 0,09
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H rr . 0,09
uzyskana niepewno$¢ wynosi 5 = 4,7%.

Przy tym formalizmie niepewnos$¢ czynnika zawierajacego niepewnosci biologiczne,
wplywa na wzrost niepewnosci RBE (dawki biologicznej) dla wyzszych wartosci LET.
W czesci dystalnej SOBP, dla niskich energii protonéw, LET; sa najwyzsze
(6 keV - um~1 do 30 keV - um™1), cho¢ tylko niewielki procent energii jest przekazywana
ztak wysokimi warto$ciami LET. Dlatego dla wysokich wartosci LET,; biedy
wyznaczenie RBE (dawki biologicznej) sg odpowiednio wysokie i si¢gaja 4%. Dla
rozwazanego w tym rozdziale SOBP $rednie LET,; wynosi 3,7 keV - um™1, co prowadzi
do nizszych niepewnosci W granicach 1%-2%, co przedstawiono na rysunku 6.5.

6.3.3. Niepewnos$ci w radioterapii protonowej

Wozrost RBE wraz z glebokos$cig w fantomie wodnym przektada si¢ na przesunigcie
dystalnej krawedzi SOBP na wicksza glebokosé (Rys. 6.3). Przesuniecie to zalezy od
zasiggu wigzki (LETq) i od rodzaju tkanki, poniewaz RBE zmienia si¢ w funkcji (a/f) e -
Ze wzgledu na wzrost dawki 1 jej niepewnos¢ na krawedzi dystalnej SOBP, kliniczne
plany leczenia budowane sg w taki sposob, aby unikac kierowania dystalnej czesci wigzki
w kierunku narzadoéw krytycznych (Robertson et al., 1975), (Paganetti et al., 2000) .

Wyznaczanie zdolno$ci hamowania protonéw na podstawie tomografii komputerowe;j
(CT) jest zrodtem systematycznych niepewno$ci zasiegu rzedu + 3,5% (Taasti et al.,
2018), ktore mogg przekracza¢ 10 mm w przypadku guzéw gleboko potozonych.
Gradienty dawki i LET,, ktore pojawiajg si¢ na koncu zasiegu wigzki, s3 dominujgcym
zrodlem niepewnos$ci dla rzeczywistej dawki protondow i1 rozkladu LET,;. Oprocz
niepewno$ci zasiegu 3,5%, w planowaniu leczenia stosuje si¢ takze margines
niepewnosci pozycjonowania 2 mm (Fredriksson et al., 2011).

Przy takich kryteriach, dla najprostszego przypadku fantomu wodnego i pojedynczej
wigzki rownolegtej o energii maksymalnej 105 MeV i maksymalnym zasieggu w wodzie
87,9 mm, margines powinien wynosi¢ okoto 3,1 mm. W przypadku wyznaczenia dawki
biologicznej w SOBP z uzyciem statej wartosci RBE, otrzymano zasieg, rozumiany jako
Reo, wynoszacy 86,7 mm. Uwzgledniajac zmienne RBE oraz niepewnosci
radiobiologiczne, zasigg protondéw poszerzonego modelu Wedenberg B wzrést do 87.9
mm, co daje réznic¢ 1,2 mm, czyli okoto ~1,4%. Z kolei pomigdzy poszerzonym
modelem Wedenberg B a modelem Wedenberg zasieg nie rdzni si¢ istotnie, bo o 0,1 mm
(czyli ~0,1%).

Wydaje sie¢, ze stosowana obecnie metodyka wyznaczania marginesu terapeutycznego
w systemach do planowania leczenia dla radioterapii protonowej, powinna uwzglednié
niepewnos$ci wynikajace z niepewnosci danych radiobiologicznych.
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6.4. Podsumowanie

Wzrost RBE wraz z glebokoscia w polu SOBP przektada si¢ na przesunigcie dystalnej
krawedzi dawki biologicznej na wigksza glebokos¢. Przesunigcie to zalezy od dawki
(rownanie 4.8), zasiggu wiazki (LET,) 1 rodzaju napromienianej tkanki, poniewaz RBE
jest silnie zalezng funkcja (a/B)r.r (Wedenberg et al, 2013), (Carabe et al, 2012).
Planowanie leczenia w radioterapii protonowej prowadzone jest w taki sposob, aby
unikng¢ napromienienia organéw krytycznych w dystalnej czesci wigzki, cho¢ nie zawsze
jest to mozliwe. W takich przypadkach wzigcie pod uwage zmiennego RBE wraz

Z niepewnosciami moze pomodc w opracowaniu planu leczenia.

Przedstawione wyniki prowadzg do wniosku, ze S$rednie wartosci RBE i dawki
biologicznej przewidywane przez model Wedenberg i poszerzony model Wedenberg B
nie r6znig si¢ znaczgco w istotnym klinicznie obszarze. Obydwa modele prognozuja RBE
znaczaca wigksze (odpowiednio 1,20 i 1,18) od 1,1, co pokrywa si¢ z innymi wynikami
przedstawionymi w literaturze (McNamara et al.,, 2015). Natomiast propagacja btedow w
SOBP dla modelu Wedenberg jak i poszerzonym modelu Wedenberg B przewiduje
mniejsza (odpowiednio 1,6% i 1,3%) niepewno$¢ wyznaczania RBE niz wynikaloby to
z analizy krzywych przezywalnosci dla napromienia komoérek in-vitro protonami.

W tym rozdziale przedstawiono przyklad rozktadu dawki w fantomie wodnym, ktory
moze stuzy¢ jako wskazéwka przy badaniu niepewno$ci dawki biologicznej
W planowaniu leczenia. Wynikiem tego rozdzialu jest roéwniez wyznaczenie ogodlnej
zalezno$ci niepewno$ci RBE od LET,; (Rys. 6.5). Warto zaznaczy¢, ze zarbwno model
Wedenberg, jak i jego poszerzona wersja, uwzgledniajg wzgledne niepewnos$ci wynikle
tylko z réznej wartosci LET dla wigzek protonowych i fotonowych. Modele te nie
analizujg natomiast calej zlozonosci odpowiedzi nowotworu na inne warunki
napromieniania np. na moc dawki. Ze wzgledu na formalizm matematyczny zastosowany
w modelu Wedenberg oraz przyjete zalozenie o braku niepewnosci skladnika statego
W réwnaniu 4.7, niepewno$¢ RBE rosnie z LET. Ograniczenie si¢ do jednego parametru
wigzgcego parametry a i  dla protonow z LET skutkuje silng zaleznos$cig pomi¢dzy LET
a niepewnoscia wyznaczenia RBE. Cechy tej nie maja modele Carabe i McNamara, ktore
zawierajag wiecej parametrow. W tej rozprawie nie sg analizowane bledy zwigzane z
pozycjonowaniem pacjenta oraz btedy systematyczne przy wyznaczania zasi¢gu wigzki
protonowej. Petna propagacja btedu, tj. propagacja bledu pochodzacego od statej wartosci
1 oraz bledow zwigzanych z wyznaczeniem warto$ci LET, nie byly celem niniejszej

pracy.

Jednakze niepewnosci dotyczace zakresu biologicznego s3 addytywne do niepewnosci
zakresu fizycznego (Carabe et al, 2012). Zatem do obecnie stosowanej wartosci 3,5%
niepewnosci zasiggu, nalezatoby doda¢ niepewno$¢ zasiggu wynikajaca ze stosowania
zmiennego RBE i jego niepewnosci.
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/. Analiza propagacji niepewnosci RBE
w planie leczenia

Rosngce mozliwosci techniczne radioterapii umozliwiaja nie tylko prawidlowe
napromienienie objetosci leczonej, ale i maksymalng redukcj¢ dawek na zdrowe narzady
I tkanki, w szczegolnosci na narzady krytyczne (OAR) (Nelms et al., 2012), (Das et al.,
2008). Jedng =z najwazniejszych cech planu leczenia, szczegodlnie w radioterapii
protonowej, jest jego odporno$¢ (robustness) na zmiany wynikajgce m.in. z niepewnosci
pozycjonowania pacjenta i zasiggu promieniowania (Langen et al., 2018). W niniejszym
rozdziale przeanalizowano niepewnosci podania dawki biologicznej w radioterapii
protonowej na przyktadzie analizy planu leczenia pacjenta z nowotworem trzustki.
Lokalizacja obszaru tarczowego wymagata wzigcia pod uwage dawki biologicznej
w narzgdach Kkrytycznych, narazonych na ekspozycje, takich jak $ledziona, watroba
i nerki (Ling et al., 2012). Do uwzglednienia niepewnosci dawki biologicznej w planie
leczenia postuzono si¢ poszerzonym modelem Wedenberg B. Zbadano odpornos¢ planu
leczenia, z uwzglednieniem niepewnosci radiobiologicznych, poprzez wprowadzenie
zaburzen katow padania wigzek. Do oceny jakosci planu 1 odpornosci tego planu na
zmiang ustawienia kata gantry, przeanalizowano rozktady niepewnosci RBE dla
konkretnych przekrojow pacjenta. Pozwolilo to uzyska¢ informacj¢ o rozkladzie
niepewno$ci w obszarze napromienianym i w narzadach krytycznych.

7.1. Materialy i metody

7.1.1.  Przygotowanie planu leczenia pacjenta

Jako przyktadowa sytuacje kliniczng, wybrano plan pacjenta ze zdiagnozowanym
zaawansowanym gruczolakorakiem trzustki. Jest to prosty plan z dwoma polami
terapeutycznymi, przechodzacymi przez organy krytyczne, przy katach ustawienia gantry
130° i 240° oraz przy potozeniu stotu terapeutycznego 0°dla obu katow. W niniejszej
pracy nie brano pod uwage btedéw pozycjonowania, jedynie niepewnosci wynikajace
z radiobiologii.

Zanonimizowane skany pacjenta, pochodzace z tomografii komputerowej, zostaly
udostgpnione w ramach projektu INSPIRE z programu Horyzont 2020 (INSPIRE).
Udostepnione pliki DICOM zawieraja informacje o klinicznej objetosci guza (CTV)
i narzadow krytycznych (OAR). Analizowane narzady krytyczne to dwunastnica,
watroba, nerki, brzuch i rdzen kregowy. Pacjentowi przepisano dawke catkowita rowna
55,8 Gy, podzielong na 31 frakcji po 1,8 Gy. Plan zostat pierwotnie przygotowany w CCB
IFJ PAN w Krakowie z wykorzystaniem systemu planowania leczenia Eclipse 13.6.
Ustalona warto$¢ jednostek monitorowych dla pierwszego pola wynosita 149,37 MU, a
dla drugiego 178,86 MU.

108



Nastepnie uktad wigzek, z planu wykonanego systemem Eclipse 13.6, zostat uzyty przez
Autorke tej pracy do przygotowania planu w badawczym systemie planowania leczenia
z otwartym kodem zrodtowym (open-source) PyTripGUI Version: 1.3.1 & PyTRIiP
Version:3.4.0. Kluczowymi elementami tego systemu planowania byly modele wigzek,
W postaci plikow z rozktadami dawki glgbokiej i widm fluencji energii (Grzanka, 2021).
Do prowadzenia planowania konieczna rowniez byta konwersja plikow DICOM
z tomografii komputerowej na format VOXELPLAN. Wygenerowany w PyTripGUI
rozktad dawki dla stosowanych pol terapeutycznych zostat przeanalizowany przy uzyciu
skryptow w jezyku Python, przygotowanych w ramach tej rozprawy. PyTripGUI
umozliwil tez obliczenie rozktadu wartosci LET w objetosci tarczowej i narzadach
krytycznych, co pozwolito na analiz¢ propagacji niepewnosci radiobiologicznych.

Obszary napromieniane
lewa nerka —— watroba — jelita
prawa nerka —— rdzen kregowy = CTV
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Rysunek 7.1. Przekroje z planu leczenia pacjenta z rakiem trzustki. Plan zostal wykonany
systemem badawczym PyTripGUI - uktad wigzek wg. oryginalnego planu z Eclipse 13.6.
Pierwszy wykres przedstawia rozktad dawki biologicznej w pacjencie dla RBE = 1,1, drugi
wykres obrazuje natomiast rozktad LET,. Na rysunku zaznaczono obszar napromieniany CTV
(kolor czerwony) oraz organy krytyczne, tj. lewa nerka (kolor turkusowy), prawa nerka (kolor
pomaranczowy), watroba (kolor r6zowy), jelita (kolor fioletowy) i rdzen kregowy (kolor zielony).
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7.1.2.  Odpornos¢ planu leczenia

Odchylenie rzeczywistych katow gantry od wskazanego moze w oczywisty sposob
wplynaé na rozklad dawki (Sejpal et al, 2009). Procedury zapewniania jako$ci (QA)
przewidujg doktadno$¢ ustawienia kgta gantry na poziomie 1° (Arjomandy et al., 2019),
z tym, ze doktadnos$¢ ustawienia kata gantry, pokazywana na wskaznikach odczytu, jest
lepsza niz 0,25° W celu weryfikacji odpornosci planu leczenia na zmian¢ kata padania
wigzki, przygotowano W pyTripGUI dwa plany roznigce si¢ od siebie o kat 5° (Plan 1
i zmodyfikowany Plan2). Plany wykonano w systemie badawczym pyTripGUI, poniewaz
oprocz rozkladu dawki fizycznej, system ten dostarcza réwniez informacji o rozkladzie
LET. Parametry obu planow leczenia zebrano w tabeli 7.1.

Tabela 7.1. Zestawienie parametrow plandw leczenia. Plan 1 - przygotowany w pyTripGUI wg
planu wigzek z wyj$ciowego planu Eclipse 13.6, Plan 2 - modyfikacja Planu 1 o kat 5°.

Plan 1 Plan 2

numer wiazki promieniowania 1 2 1 2

kat padania wiazki promieniowania

130° 240° 125° 245°
\ kat gantry

kat polozenia stolu terapeutycznego 0° 0° 0° 0°

Plany zostaly zoptymalizowane dla statej dawki fizycznej na frakcje rownej 1,8 Gy.
Nastepnie przeliczono dawke fizyczng na dawke biologiczng w kazdym wokselu, zgodnie
ze wzorem 7.1. Dawka i LET sg obliczane dla kazdego punktu a ( jest warto$cig losowang
Z proby losowej. Dla (a/B)yer przyjeto stata wartos¢ 2 Gy. W kazdym wokselu

obliczono dawke biologiczng oraz jej niepewnosci na poziomie 85% przedziatu ufnosci,
wykorzystujac model Wedenberg i jego modyfikacje.

7.1.3.  Wyznaczenie zmienno$ci dawki biologicznej
w planie leczenia

Rozktad dawki biologicznej w planie leczenia wraz z niepewno$ciami wyliczono
Z nastepujacej zaleznosci (rownanie 7.1)

_ @ (7.1)
Dggg = D - RBE(D, LET, (E)ref»q)

gdzie D jest dawka fizyczng [Gy], obliczong przy uzyciu badawczego systemu do
planowania leczenia pyTripGUI, a RBE (D, LET, (%)ref, q) wyznaczamy z rbwnania 7.2.
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RBE (D, LET, (%)Tef, q) = (7.2)

a

'B)ref) D + D?

1 «a 111 a,
=35 (E)ref t5 12 (E)ref + (q-LET + (
gdzie q jest wartoscig losowang z proby losowej. Z rownania 7.2 wynika monotoniczna
zalezno$¢ RBE i parametru g, co gwarantuje jednoznaczne przypisanie kwantyli rozktadu
parametru g do kwantyli rozktadu RBE. Dla rozktadu RBE wyznaczono kwantyle 7,5%,
92,5% oraz wartos¢ srednig, wedtug wzoru (7.2). Przedziat ufnosci dla RBE na poziomie
85% wyznaczono jako réznice pomiedzy powyzszymi kwantylami.

W celu potwierdzenia obliczefn, dokonano prébkowania wartos$ci parametru ¢ Z proby
losowej, a nastepnie dla tych warto$ci wyliczono RBE. Dla powstatego rozktadu RBE
wyznaczono 85% przedziat ufnosci, ktory zgodzit si¢ z przedziatem wyznaczonym
poprzedniag metoda. Ostatecznie, zastosowano dolng i gorng granice dawki dla 85%
przedziatu ufnosci, dla wyznaczenia dolnych i gornych oszacowan DVH.

7.2. Wyniki

Jakos¢ planu leczenia mozna oceni¢ na wykresie skumulowanego rozktadu dawka-
objetos¢, znanego jako histogram dawka-objetos¢ (DVH) (patrz 3.4). Histogramy DVH
sg m.in. narzgdziem do poréwnywania jakosci planow leczenia dla konkretnego pacjenta,
poprzez przedstawienie rozkladu dawki w docelowej objetosci i1 wszelkich punktow
goracych (z wysoka dawka) w zdrowych tkankach lub narzadach. Ze wzgledu na utrate
informacji pozycyjnych w rozwazanych objetosciach, poréwnanie rozktadéw DVH nie
powinno stanowi¢ jednak jedynego kryterium oceny planu (Drzymala et al.,, 1991).

7.2.1.  Odpornos¢ planu leczenia

W tej cze$ci pracy przedstawiono przebiegi DVH dla dwoch plandéw leczenia,
wykonanych dla tego samego pacjenta przy réznych katach ustawienia gantry (Tabela
7.1). Oba plany leczenia zostaty przedstawione na przekrojach poprzecznych pacjenta,
Z uwzglednieniem obszaru leczonego (CTV) oraz narzadow krytycznych tj. lewej nerki,
prawej nerki, watroby, jelit i rdzenia krggowego (Rys. 7.2)
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Obszary napromieniane
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Rysunek 7.2. Przekroje z planu leczenia pacjenta z rakiem trzustki (Plan 1). Plan wykonano
systemem badawczym PyTripGUI - uktad wigzek wg. oryginalnego planu z Eclipse 13.6. Plan 2
- modyfikacja obydwu pdl Planu 1 okat 5°na gantry. Na rysunku zaznaczono obszar
napromieniany CTV (kolor czerwony) oraz narzady krytyczne, tj. lewa nerka (kolor turkusowy),
prawa nerka (kolor pomaranczowy), watroba (kolor rozowy), jelita (kolor fioletowy) i rdzen
kregowy (kolor zielony).

Dla modeli Wedenberg i Wedenberg B przedstawiono $rednig dawke biologiczng w CTV
wraz z przedziatem ufnosci (Rys. 7.3), a na rysunku 7.4 zestawiono przebiegi DVH dla
narzadow krytycznych. Wykresy DVH zostaly wyliczone z uzyciem funkcji
volume_histogram(), zaimplementowanej w module VolHist (VolHist). Do wyznaczenia
dawek dla kwantyli 7,5% oraz 92,5% postuzono si¢ odpowiednio kwantylem 7,5%
parametru q oraz kwantylem 92,5% parametru q.
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Plan 1 Plan2
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Rysunek 7.3. DVH dla CTV z planéw leczenia pacjenta z rakiem trzustki: Plan 1-wykonany
systemem badawczym PyTripGUI - uktad wigzek wg. oryginalnego planu z Eclipse 13.6 i Plan
2-modyfikacja planu o kat 5°na gantry. Na rysunku zaznaczono obszar napromieniany CTV dla
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planu 1 (kolor zielony) oraz obszar napromieniany CTV dla planu 2 (kolor czerwony).
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Rysunek 7.4. DVH dla narzadéw krytycznych w planach leczenia pacjenta z rakiem trzustki:
Plan 1-wykonany systemem badawczym PyTripGUI - uklad wiazek wg. oryginalnego planu
z Eclipse 13.6 i Plan 2-modyfikacja planu o kat 5°na gantry. Na rysunku zaznaczono obszary
napromieniane dla planu 1: watroba (kolor niebieski), jelita (kolor fioletowy), dwunastnica (kolor
czarny) oraz dla planu 2: watroba (kolor turkusowy), jelita (kolor r6zowy), dwunastnica (kolor

szary).
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Histogramy dawka-obj¢tos¢ dla narzadoéw krytycznych (Rys. 7.4) wykazuja dawki
wyzsze dla zaburzonego planu 2, z poréwnaniem z oryginalnym, zoptymalizowanym
planem 1. Dotyczy to wszystkich rozpatrywanych narzadow tj. watroby, dwunastnicy
i jelit.

7.2.2. Przestrzenny rozktad dawki biologiczne;j

Pomimo praktycznego braku réznic miedzy planami 1 i 2 dla rozktadu dawki w CTV,
plan 1 lepiej chroni narzady krytyczne. Dlatego, do dalszych analiz, wybrano plan 1. Na
rysunku 7.5 pokazano, rozktad réznicy dawki biologicznej i dawki wazonej po statym
RBE =1,1. Zgodnie z przebiegiem obserwowanym juz w fantomie wodnym, obszar CTV
w dystalnej cze$ci wigzki charakteryzuje si¢ podwyzszong dawka az do 0,6 Gy, co
koreluje z podwyzszong wartoscig LET w tym obszarze.

Kolejnym krokiem byto porownanie dawki biologicznej wraz z niepewnosciami
w przekrojach X =2,5cmoraz Y = -25 cm dla dawki wyliczonej za pomocg poszerzonego
modelu Wedenberg B (Rys. 7.6).

Obszary napromieniane Réznica dawki biologicznej
lewa nerka —— watroba — jelita i Dree1.1 [GY]
prawa nerka —— rdzenh kregowy === CTV

2 0.6

1 0.5

0.4

0.3

Y [cm]

0.2

0.1

0.0

X [ecm]
Rysunek 7.5. Roznica dawki biologicznej i dawki dla RBE = 1,1 przedstawiona na przekroju
poprzecznym pacjenta (dla planu 1).
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Obszary napromieniane Dawka
lewa nerka —— watroba — jelita biologiczna
prawa nerka —— rdzenh kregowy == CTV [Gyl]

-35
2.00
30 175
1.50
T 1.25
£
Y
- 1.00
-20
0.75
-15 0.50
0.25
-10
-20 -15 -10 -5 0 5 10 15 20 0.00

X [ecm]
Rysunek 7.6. Rozktad dawek w planie leczenia pacjenta z rakiem trzustki. Plan wykonano
systemem badawczym Py TripGUI - zastosowano uktad wigzek wg. oryginalnego planu z Eclipse
13.6 (plan 1). Wykres przedstawia rozktad dawki biologicznej w pacjencie dla RBE wyliczonego
zgodnie z modelem Wedenberg B. Na rysunku zaznaczono obszar napromieniany CTV (kolor
czerwony) oraz narzady Krytyczne, tak jak na Rys. 7.2. Biatymi kropkami zaznaczone przekroje
W plaszczyznie X (2,5cm) (Rys.7.7) i Y (-25,0cm) (Rys. 7.8),

25
2.0
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c
~ 15
o
o
o
2
2 10
©
v
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©
()
0.5
—— model Wedenberg
—— model Wedenberg B
—— RBE=1.1
0.0 .
-2 0 2 4 6

Potozenie na osi X [cm]

Rysunek 7.7. Rozktad dawki biologicznej dla planu 1, wykonany systemem PyPtripGUI,
z zastosowaniem RBE z modeli Wedenberg (kolor czerwony) oraz Wedenberg B (kolor zielony).
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Plaszczyzna na Rys.7.8 przedstawia przekrdj pacjenta w osi Z na glebokosci 9 cm oraz w osi Y
na poziomie -25 cm.

2.5
2.0
~
A
c
N 15
-
o
2
R,
£ 10
©
v
=
©
(]
0.5
—— model Wedenberg
—— model Wedenberg B
—— RBE=1.1
0.0 . .
—-30 —28 —26 —24 —22 —20

Potozenie na osi Y [cm]

Rysunek 7.8. Rozktad dawki biologicznej dla planu 1, wykonany systemem PyPtripGUI,
z zastosowaniem RBE z modeli Wedenberg (kolor czerwony) oraz Wedenberg B (kolor zielony).
Plaszczyzna przedstawia przekrdj pacjenta w osi Z na gleboko$ci 9 cm oraz w osi Y na poziomie
2.5cm.

Rozktady srednich dawek biologicznych w plaszczyznie X oraz Y dla modelu Wedenberg
i Wedenberg B zgadzajg si¢ ze sobg w granicach przyjetego 85% przedziatu ufnosci.
Zakres niepewnosci dawki biologicznej jest znacznie mniejszy niz réznica miedzy
dawkami biologicznymi dla RBE = 1,1 i modelami Wedenberg. Dodatkowo, przy takiej
konfiguracji wigzek, na brzegach CTV, obserwowany jest silny wzrost wartosci dawki
biologicznej, co stwarza ryzyko skutkdw ubocznych.

7.2.3. Przestrzenny rozktad niepewnosci dawki
biologicznej

Przestrzenny rozktad niepewnosci dawki biologicznej, wyliczony z modelu Wedenberg
B, zostat przedstawiony na Rys.7.9. Niepewnosci zostaty zilustrowane na Rys.7.9 jako
bezwzgledna wartos¢ w [Gy] oraz wzgledna roznica [%]. Wykresy te zestawiono
Z przestrzennym rozktadem LETj.
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Obszary napromieniane
lewa nerka —— watroba — jelita
prawa nerka —— rdzen kregowy == CTV

Niepewnosc¢
dawki biologicznej

0.03

a
) 0.02

0.01

0.00

-20 -15 -10 -5 0 5 10 15 20 Niepewnos¢
dawki biologicznej
[%]

.

b)

-20 -15 -10 -5 0 5 10 15 20
LET, [keV - um~1]

14
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10

—20 -15 -10 -5 0 5 10 15 20

Rysunek 7.9. (a) Przestrzenny rozktad niepewnosci dawki biologicznej [Gy]; (b) przestrzenny
rozktad wzglednej niepewnosci dawki biologicznej [%]; oraz (c) przestrzenny rozktad LET, dla
RBE wyliczonego zgodnie z modelem Wedenberg B. Plan wykonano systemem PyTripGUI
Oznaczania struktur-tak jak na Rys.7.2.
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Nastepnie dokonano réwniez poréwnania wzglednej niepewno$ci dawki biologicznej
w przekrojach X =2,5cmoraz Y = -25 cm dla dawki biologicznej wyliczonej za pomocg
modelu Wedenberg oraz poszerzonego modelu Wedenberg B.

—— model Wedenberg — LETy
7 L — model Wedenberg B

= = =
[=] %) =

(o]
LET, [keV - -um™1]

Niepewnos¢ dawki biologicznej [%]
=

Potozenie na osi X [cm]
Rysunek 7.10. Wzgledna niepewnos¢ dawki biologicznej dla planu 1. Plan wykonano systemem
PyTripGUI dla RBE wyliczonego zgodnie z modelem Wedenberg (kolor czerwony) oraz
Wedenberg B (kolor zielony). Kolorem czarnym zaznaczono rozktad LETy. Zalezno$¢ wykonana
dla przekroju pacjenta w osi Z na gteboko$ci 9 cm oraz w osi Y na poziomie -25 cm.

8 16
—— model Wedenberg — LETy
.“"“_Q. 7t —— model Wedenberg B 1 14
)
E 6 1 12
o —_
2 :
o]
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=~ 4 g >
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c
= 2 4
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o
]
> 1 2

-30

Potozenie na osi Y [cm]

Rysunek 7.11. Wzgledna niepewnos¢ dawki biologicznej dla planu 1. Plan wykonano systemem
PyTripGUI dla RBE wyliczonego zgodnie z modelem Wedenberg (kolor czerwony) oraz
Wedenberg B (Kolor zielony). Kolorem czarnym zaznaczono rozktad LETy. Zaleznos¢ wykonana
dla przekroju pacjenta w osi Z na glgbokosci 9 cm oraz w osi X na poziomie 2,5 cm.
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Wzgledne niepewnosci wyliczone za pomocg modelu Wedenberg i Wedenberg B,
w obszarze CTV rdznig si¢ od siebie zaledwie 0 ~0,4%. Najwicksze niepewnos$ci dawki
biologicznej wystepuja w czgsci dystalnej wiazki, czyli dla polozenia na osi Y
w granicach -26 cm do -29 cm.

7.3. Dyskusja

Ocena dawki biologicznej i jej niepewnosci jest aktualnie szeroko podejmowanym
tematem w literaturze naukowej dotyczacej radioterapii protonowej (Paganetti et al.,
2018), (Unkelbach et al., 2018), (Marteinsdéttir, 2021). Na niepewnosci te sktadajg si¢
zardOwno niepewnos$ci procesow fizycznych, takich jak fluktuacje zasiegu wigzki czy
btedy pozycjonowania pacjenta, jak i1 radiobiologicznych, wynikajacych m.in. z wahan
promieniowrazliwoéci na promieniowanie o réznej gestosci jonizacji. W rozdziale
analizowano zaréwno odporno$¢ wybranego planu klinicznego na zmiang¢ kierunku

wigzek, jak 1 zalezno$¢ rozkladu dawki biologicznej od stosowanego modelu i uktadu
wigzek.

Xing et al. pokazal, ze rozktad dawki w PTV jest bardziej wrazliwy na male zmiany
ustawienia stotu terapeutycznego niz na zmiany ustawienia kata gantry (Xing et al., 2000).
Rowniez Fan-Hi Su (Su et al., 2008) przeprowadzili badania na temat wptywu zmian kata
gantry na rozktad dawki w PTV. Nie stwierdzono istotnej réznicy miedzy punktowymi
pomiarami dawki dla rotacji gantry do +5° w planach DQA (ang. delivery quality
assurance). Podobne wnioski sformutowat Oden (Odén, 2019), pokazujgc przyktady
planow protonowych odpornych na niedoktadnosci pozycjonowania. Whnioski te nie
moga by¢ uogdlniane dla kazdego planu, gdyz zasieg wigzki protonowej silnie zalezy od

masy powierzchniowej (gestosci elektronowej) penetrowanej warstwy.

Przygotowany w ramach tej pracy plan leczenia z Rys. 7.2 okazal si¢ rowniez
niewrazliwy na niewielkg zmian¢ katow gantry, jesli rozpatrujemy objeto$¢ tarczowa
CTV irozktad dawki biologicznej dla statego RBE = 1,1. Wynikalo to jednak z symetrii
CTV isymetrii uktadu wigzek, gdzie obrot wokot izocentrum nie zaburzal istotnie
odlegtosci izocentrum od powierzchni skory. W ogdlnym przypadku, pozycjonowanie
W radioterapii protonowej ma silniejszy wplyw na niepewno$¢ podania dawki niz
w radioterapii konwencjonalnej.

Przeanalizowany w niniejszym rozdziale przyktadowy plan leczenia nowotworu trzustki,
byt modyfikowany przy zastosowaniu réznych modeli RBE oraz z uwzglednieniem
propagacji niepewnosci tych modeli. Jak pokazano na Rys. 7.9, 7.10 i 7.11, niepewnosci
dawki biologicznej, wynikajace z propagacji niepewnosci RBE dla modeli Wedenberg
i Wedenberg B (4.25%) sa praktycznie nieistotne, w poréownaniu z konsekwencjami
wzrostu RBE w stosunku do przyjmowanej statej wartosci RBE = 1,1. Ten wzrost
prowadzi nie tylko do podwyzszenia dawki w obszarze CTV, ale i do jej
nierdwnomiernego rozktadu.
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Na brzegu obszaru leczonego, w obszarze zatrzymujacej si¢ wiazki i podwyzszenia LET
protondw, ros$nie dawka biologiczna. W tej sytuacji, mozna zwigkszy¢ jednorodnosé
rozktadu zatrzymujacych si¢ protonow, a tym samym jednorodno$¢ dawki biologiczne;j
w CTV, np. poprzez zwigkszenie liczby pdl promieniowania.

Propagacja bledow z zastosowaniem metody bootstrap nie podwyzszyla
prognozowanych niepewnosci, a poszerzony model Wedenberg B przewidywatl
systematycznie nizsze niepewnosci RBE. Jak wynika z Rys. 7.10 i 7.11, obszary
0 podwyzszonej niepewnosci RBE zlokalizowane sg na obrzezach obszaru leczonego, ze
wzgledu na zatrzymujace si¢ protony o LET przekraczajacym 10 keV/um. Poniewaz
warto$ci dawek poza obszarem CTV szybko spadaja, zwiekszone RBE 1jego niepewnosci
nie odgrywaja tu jednak istotnej roli, gdyz bezwzgledny poziom dawek jest niski.

7.4. Podsumowanie

W rozdziale tym pokazano, w jaki sposob niepewno$ci modeli radiobiologicznych
wplywaja na rzeczywisty plan leczenia w radioterapii protonowej. Zaadoptowany do
potrzeb tej pracy badawczy system planowania leczenia PyTripGUI umozliwit
przygotowanie planu leczenia dla rzeczywistego przypadku klinicznego,
z uwzglednieniem rozktadu LET,; 1 przestrzennego rozkladu dawki biologicznej.
Pokazano, ze rozpatrywany plan zachowuje wiasciwe pokrycie CTV przy zmianie kata
polozenia gantry az o 5%, ale pogarsza rozktady dawek dla narzadéw krytycznych.

Istotnie znaczace s3 natomiast roznice wartosci RBE miedzy obydwoma modelami
Wedenberg a modelem RBE = 1,1. Przyjecie w obliczeniach modelu
Wedenberg/WedenbergB moze prowadzi¢ do uzyskania istotnie niejednorodnego
rozktadu dawki biologicznej w CTV. Dla redukcji tego efektu mozna zwigkszy¢ liczbe
pol z wigzka protonows, co prowadzi¢ bedzie do bardziej rownomiernego rozktadu LET
wCTV.

Obliczenia rozktadu dawki biologicznej przy pomocy modeli Wedenberg i Wedenberg B
pokazaty, ze oba modele prowadza do poréwnywalnych wynikoéw, zaréwno ze wzgledu
dla na warto$ci bezwzgledne jaki i niepewnosci. Niewielkie rdznice bezwzgledne
wynikajg raczej z jednolitej metody wyznaczania  wspétczynnikow
i B przeprowadzonej w ramach tej pracy, niz uproszczonej metody oceny niepewnosci,
polegajacej m.in. na zatozeniu rozktadu normalnego niepewnos$ci. Pozwala to na
stwierdzenie, ze model Wedenberg pomimo swojej prostoty, mozna by¢ odpowiedni do
zastosowania w systemach planowania leczenia w radioterapii protonowej.
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8. Podsumowanie i wnioski

Model Wedenberg (Wedenberg et al., 2013) jest jednym z modeli radiobiologicznych,
zaproponowanych w radioterapii protonowej do skalowania wzglednej skutecznosci
biologiczne, RBE, w funkcji Liniowego Przekazu Energii, LET. Oparty jest na dobrze
ugruntowanym w radiobiologii modelu liniowo-kwadratowym i wynikach badan
przezywalnosci komorek klonogennych. Model Wedenberg ma jeden wolny parametr
q = 0.434 Gy - um - keV ™! uzyskany z dopasowania zbioru warto$ci parametrow o, f3
w funkcji LET. Parametr ten ma kluczowe znacznie, taczy bowiem warto$¢ RBE
z parametrami a, S.

W ramach tej pracy zaproponowano probabilistyczne podejscie do modelu Wedenberg,
polegajace na wyznaczeniu rozktadu parametru (e, &y, Bres, LET) i analizie wptywu
zmiennos$ci tego parametru na RBE. Poszerzony model RBE, nazwany modelem
Wedenberg B, pozwala na wyliczenie zaleznego od dawki RBE, LET i stosunku (a/B) s

dla promieniowania referencyjnego wraz z niepewno$ciami ich wyznaczenia.

Modyfikacja modelu Wedenberg polegata m.in. na zastgpieniu statej wartosci parametru
g, rozktadem wartosci tego parametru. Przeprowadzono analize oryginalnych krzywych
przezywalnos$ci, pozwalajaca na ujednolicenie podejscia do analizy niepewnosci. W tym
celu do krzywych przezywalnosci, zebranych z bazy danych PIDE, dopasowano model
liniowo-kwadratowy metodg Levenberga — Marquardta, otrzymujac $rednie wartoSci
parametrow o | f wraz z ich odchyleniami standardowymi oraz kowariancje.

Na potrzeby testow modelu przeprowadzono poczatkowo symulacje w prostej geometrii
fantomu wodnego, tak aby ograniczy¢ ilo$¢ czynnikow wplywajacych na niepewnosé
planowanej dawki biologicznej. Dla (a/f),.; = 2 Gy dopasowany poszerzony model
Wedenberg B przewiduje wartosci dawki biologicznej ~1% nizszg niz model Wedenberg
w obszarze plateau, ~2% nizszg dawke biologiczng w SOBP i ~4% nizsza dawke
w dystalnej czeSci wigzki. Roéznice te wykraczaja poza 85% przedziat ufnosci
wyznaczony dla tych dwéch modeli 1 wynikaja gltéwnie z ujednolicenia bazy
wspotczynnikow dla modelu Wedenberg B. Z punktu widzenia radiobiologii, roznica ta
nie jest istotna.

Dla powyzszego planu w fantomie wodnym, zasigg wiazki, rozumiany jako Rso
i wyliczony dla rozktadu dawki wazonej RBE = 1,1 wynidst 86.7 mm, wobec 87,8 mm
i 87,9 mm dla RBE liczonego z modeli Wedenberg i Wedenberg B. Pokazuje to, ze
stosowana obecnie metodyka wyznaczania marginesu terapeutycznego w systemach do
planowania leczenia dla radioterapii protonowej, powinna uwzglgdni¢ niepewnosci
wynikajace we wzrostu LET pod koniec toru protonow.
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Model Wedenberg oraz poszerzony model radiobiologiczny Wedenberg B zastosowano
do uzyskania przestrzennego rozktadu dawki biologicznej w przyktadowym planie
leczenia dla nowotworu trzustki. W wyniku propagacji niepewnosci parametrow modelu
liniowo-kwadratowego na niepewno$ci RBE otrzymano nowy rozktad niepewnosci
rozkladu dawki biologicznej. Umozliwito to weryfikacje¢ metody wyznaczania
niepewnosci w oryginalnym modelu Wedenberg, opartej na rozktadzie normalnym.
Podobne jak w przypadku planu w fantomie wodnym, otrzymano istotne réznice wartosci
RBE migdzy obydwoma modelami Wedenberg, a modelem RBE = 1,1, co prowadzito
réwniez do niejednorodnego rozktadu dawki biologicznej, szczegdlnie na granicach
CTV. Dla redukcji tego efektu mozna zwigkszy¢ liczbe wigzek protonowych, gdyz
uzyska si¢ wtedy bardziej rownomierny rozktad LET w objetosci leczonej.

Obliczenia rozktadu dawki biologicznej przy pomocy modeli Wedenberg 1 Wedenberg B
pokazaty, ze oba modele prowadzg do porownywalnych wynikow, zarowno co do
wartosci bezwzglednych jaki i niepewnosci. Niewielkie roznice bezwzgledne wynikaja
raczej z odmiennej metody wyznaczania wspotczynnikow a i f W pracy, niz
uproszczonej metody oceny niepewnosci w modelu Wedenberg. Pozwala to na
stwierdzenie, ze model ten, pomimo swojej prostoty, moze by¢ odpowiedni do
stosowania w systemach planowania leczenia w radioterapii protonowe;.
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Zalaczniki

Tabela Al Informacje o eksperymentach, z ktorych korzystano w niniejszej pracy.

Numer .. i 1 . .
eksperymentu Linia komorkowa LET [keV - um™"] Energia [MeV] Referencja

1 V79-753B 200kV X-rays

2 V79-753B 1.7 5.01

(Belli_etal., 2009)

3 V79-753B 11.0 3.20
4 V79-753B 20.0 141
5 C3H10T1/2 0Coy — rays

6 C3H10T1/2 11.0 3.18

(Bettega et al.,
2009)

7 C3H10T1/2 19.7 1.46
8 C3H10T1/2 28.8 0.87
9 V79-379A 240kV X-rays

10 V79-379A 10.1 3.66

(Folkard, 1996)

11 V79-379A 17.8 1.83
12 V79-379A 27.6 1.07
13 HF19 BCsy —rays

14 HF19 7.7 5.04

(Belli, 2000)

15 HF19 195 1.49
16 HF19 29.0 0.88
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17 M10 Coy — rays

18 M10 9.1 4.05

19 M10 21.4 1.35

20 SCC25 Coy — rays

21 SCC25 7.7 5.04

22 SCC25 19.7 1.49

23 SCC25 295 0.88

24 SQ20B %Coy — rays

25 SQ20B 7.7 5.04

26 SQ20B 19.8 1.49

27 SQ20B 30 0.88

28 Ci1-1 Coy — rays

29 Cl-1 7.7 5.04 (Sgura, 2000)
30 C1-1 27.6 0.88

31 DLD1 Coy — rays

% pLbl 7'7 5.04 (Baggio et al.,

2002)

33 HCT116 0Coy — rays

34 HCT116 1.7 5.04
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Tabela A2 Parametry modelu liniowo-kwadratowego wyznaczone w niniejszej pracy
wraz z ich kowariancjami i korelacjami.

Wyznaczone parametry modelu
Numer Tlo$¢ punktow 1 1 L Korelacj’a
eksperymentu | pomiarowych %a [G_y] % [G_yz] Kowariancja parzrr:e;row
1 10 0.016524 0.004518 -7.2E-05 -0.97
2 7 0.027544 0.008033 -0.0002 -0.906
3 7 0.026938 0.007319 -0.00018 -0.927
4 6 0.023963 0.006364 -0.00014 -0.936
5 5 0.049381 0.012873 -0.00063 -0.986
6 6 0.033747 0.008245 -0.00026 -0.945
7 6 0.051587 0.011773 -0.00059 -0.97
8 5 0.070839 0.017833 -0.00122 -0.963
9 6 0.020181 0.003386 -6.4E-05 -0.943
10 7 0.025246 0.005336 -0.00013 -0.944
11 9 0.055136 0.010929 -0.00056 -0.935
12 8 0.038547 0.006897 -0.00025 -0.932
13 7 0.092311 0.021476 -0.00197 -0.991
14 6 0.04306 0.011851 -0.00049 -0.958
15 6 0.070887 0.025799 -0.00177 -0.966
16 7 0.07342 0.01855 -0.00131 -0.963
17 8 0.08162 0.01108 -0.00087 -0.965
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18 6 0.090239 0.015535 -0.00134 -0.958
19 5 0.072666 0.024112 -0.00169 -0.963
20 8 0.08535 0.045663 -0.00377 -0.968
21 5 0.070846 0.016692 -0.00114 -0.962
22 6 0.074673 0.025784 -0.00173 -0.899
23 6 0.104481 0.029906 -0.00297 -0.951
24 10 0.086796 0.019188 0.001589 0.954
25 6 0.040402 0.007142 -0.00028 -0.976
26 6 0.022219 0.003799 -8.1E-05 -0.963
27 7 0.016656 0.003688 -5.8E-05 -0.95

28 7 0.00899 0.003431 -2.9E-05 -0.933
29 6 0.022363 0.006654 -0.00014 -0.96

30 5 0.020158 0.006988 -0.00013 -0.95

31 8 0.079753 0.022348 -0.00163 -0.913
32 7 0.075113 0.030509 -0.00207 -0.901
33 8 0.105631 0.024168 -0.00242 -0.946
34 8 0.060052 0.020434 -0.00116 -0.948
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Tabela A3 Parametry modelu liniowo-kwadratowego o i B zebrane w pracy Wedenberg,
dostepne w bazie PIDE oraz wyznaczone w niniejszej pracy.

Parametry uzyte przez

Wyznaczone parametry

Numer Wedenberg modelu PIDE
eksperyme L 1
e B B B = I = R T R
edenberg | \wedenberg y y y y
1 0.1294+0.012 | 0.046+0.003 | 0.11940.017 0.049+0.005 0.106 0.052
2 0.289+0.023 | 0.024+0.006 | 0.291+0.025 0.02440.006 0.286 0.025
3 0.37240.032 | 0.036+0.009 | 0.381+0.027 0.02940.007 0.438 0.022
4 0.469+0.029 | 0.043+0.009 | 0.50310.028 0.036%:0.008 0.502 0.033
5 0.24040.060 | 0.016+0.013 | 0.266+0.034 0.01340.008 0.340 0.000
6 0.4704+0.060 | 0.019+0.014 | 0.48240.071 0.019+0.018 0.420 0.031
7 0.430+0.060 | 0.038+0.013 | 0.44440.052 0.037+0.012 0.404 0.042
8 0.550+0.120 | 0.053+0.031 | 0.53540.049 0.054+0.013 0.464 0.073
9 0.130+0.022 | 0.048+0.003 | 0.11940.020 0.05140.003 0.133 0.050
10 0.320+0.058 | 0.039+0.011 | 0.24240.039 0.053+0.007 0.295 0.046
11 0.450+0.035 | 0.028+0.006 | 0.43940.055 0.03240.011 0.461 0.026
12 0.740+0.025 | 0.011+0.004 | 0.72340.025 0.017+0.005 0.775 0.008
13 0.640+0.020 - 0.608+0.043 0.009+0.012 0.561 0.018
14 0.550+0.010 - 0.488+0.072 0.01440.018 0.553 0.000
15 0.540+0.020 - 0.541+0.070 0.000+0.010 0.528 0.000
16 0.52040.010 - 0.513+0.092 | 0.000+0.022 0.691 -0.037
17 0.52040.020 - 0.5004:0.082 0.00040.011 0.065 -0.019
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18 0.490+0.020 - 0.449+0.090 | 0.006+0.016 0.502 0.000
19 0.500+0.030 - 0.499+0.073 0.00+0.024 0.499 0.000
20 0.570+0.050 | 0.031+0.012 | 0.525+0.071 | 0.041+0.017 0.646 0.020
21 0.41040.110 | 0.092+0.036 | 0.342+0.104 | 0.108+0.030 0.530 0.061
22 0.870+0.050 - 0.835+0.074 | 0.009+0.026 0.978 -0.030
23 0.810+0.030 - 0.799+0.085 | 0.000+0.046 0.801 0.000
24 0.13040.020 | 0.017£0.002 | 0.091+0.040 | 0.023+0.007 0.101 0.024
25 0.15040.050 | 0.011+0.012 | 0.132+0.017 | 0.015+0.004 0.162 0.009
26 0.23040.040 | 0.004+0.007 | 0.252+0.022 | 0.000+0.004 0.258 0.000
27 0.570+0.050 - 0.373+£0.087 | 0.000+0.019 0.576 -0.034
28 0.230+0.042 | 0.030+0.008 | 0.2314+0.022 | 0.030+0.007 - -

29 0.194+0.072 | 0.023+£0.021 | 0.17740.020 | 0.028+0.007 - -

30 0.539+0.027 - 0.542+0.009 | 0.000+0.003 - -

31 0.370+0.090 | 0.120+0.020 0.35340.08 0.121+0.022 0.487 0.093
32 0.470+0.050 - 0.416+0.075 | 0.000+0.031 0.344 0.000
33 1.390+0.060 | 0.02040.020 | 1.3474+0.105 | 0.03140.024 0.958 0.090
34 0.320+0.080 | 0.060+0.030 | 0.341+0.060 | 0.058+0.020 0.452 0.027
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