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Zusammenfassung

Im Universitatsklinikum Disseldorf (UKD) wurde 2017 die atemgetriggerte Bestrahlung ein-
gefithrt. Ziel der Dissertation ist die Kommissionierung der Systeme und die Evaluierung der
klinischen Einfithrung. Fur die CT-Akquisition wird das Brilliance CT Big Bore Oncology der
Firma Philips (Amsterdam, Niederlande) mit einem Respiratory Gating for Scanners modu-
le (RGSC) (Varian Medical Systems, Palo Alto, USA) fiir die Aufnahme der Ateminformation
verwendet. Die Bestrahlung wird an einem Truebeam STx mit Novalis Radiochirugie (Vari-
an Medical System und Brainlab, Miinchen) System mit einer stereoskopischen Kamera zur
Aufnahme der Ateminformation durchgefiihrt. Fir die klinische Kommissionierung der Syste-
me werden die Spezifikationen der Atemaufnahmen gemessen und mit den Herstellerangaben
verglichen. Insgesamt wird festgestellt, dass alle gemessenen Spezifikationen kleiner als die
Herstellerangaben waren. Zusétzlich werden Funktionalitatsmessungen durchgefiihrt. Dafiir
wird beim RGSC System die Kalibrierung untersucht. Diese ermoglichte eine Messung der
vertikalen Reflektorblockposition wihrend einer longitudinalen Verschiebung des CT-Tisches
mit einem Basisliniendrift kleiner 1, 2 mm. Zusétzlich ergab die Messung an der Truebeam eine

zeitliche Genauigkeit fiir das Fin- und Ausschalten des Strahls kleiner 89 ms.

Zur Evaluierung der klinischen Einfithrung werden Daten von Patienten mit Mammakar-
zinom MC (N=14) und Bronchialkarzinom BC (N=64) analysiert. Dabei kam heraus, dass die
MC-Patientinnen bei der atemgetriggerten Bestrahlung (DIBH Technik) in eine mittlere Atem-
tiefe von (18, 29 + 3, 57) mm und einer mittleren Einatemdauer von (17, 67 +2, 69) s atmeten. Der
Vergleich der Einatemtiefen mit dem Abstand von Herz zu Zielvolumen zeigte keine Korrela-
tion, sodass eine Vergroflerung des Abstands von der Anatomie abhangig ist. Die Messung bei
den BC-Patienten ergab eine mittlere Atembewegung von (7, 87 + 3, 36) mm mit einer Atempe-
riode von (4,02 + 1, 18) s. Die Auswertung der Atemparameter der einzelnen Patienten zeigte,
dass durch die Vorgaben der Hersteller 28,1 % der Patienten nicht fiir eine atemgetriggerte
Bestrahlung geeignet waren. Auflerdem wurde festgestellt, dass die detektierten Atembewe-
gungen der 64 Patienten einer in der Literatur vorgestellten Tumorbewegung entsprechen und
somit eine Korrelation von Atem- zu Tumorbewegung angenommen werden kann. Zusétzlich
ist bei 62 von 64 Patienten eine Bestrahlung in der Exspiration zu empfehlen, da in dieser eine

kleinere Standardabweichung der Reflektorblockposition ermittelt wurde.



An Beispielpatienten werden unterschiedliche Zuordnungsmethoden sowohl bei der CT-
Akquisition als auch bei der atemgetriggerten Bestrahlung gezeigt. Dabei wurden bei bei-
den Verfahren Artefakte bei nicht-periodischer Atmung festgestellt. Grundsétzlich ist dies bei
den amplitudenbasierten Rekonstruktionen geringer. Jedoch werden diese von Basisliniendrifts
und -verschiebungen beeinflusst, sodass beide Methoden Vor- bzw. Nachteile haben. Diese Vor-
und Nachteile treten auch bei der Bestrahlung auf. So werden die phasenbasierten Bestrahlun-
gen durch die Detektion der Inspirationsmaxima und einer nicht-periodischen Atmung beein-
flusst. Der Linearbeschleuniger muss bereits vor dem Ende des Atemzyklus die Periodendauer
vorhersagen, um den Strahl ein- bzw. ausschalten zu kénnen. Bei der Simulation einer ampli-
tudenbasierten Bestrahlung wird gezeigt, dass die an der Truebeam aufgenommenen Atem-
kurven mit 4 Lernzyklen oft eine Basislinienverschiebung aufwiesen.

Die atemgetriggerte Bestrahlung auf der Grundlage von einer mittleren Intensitdtsrekon-
struktion (AVG Rekonstruktion) ist eine Darstellung eines sich bewegenden Tumors in einer
3D Bilddarstellung. Die auf dieser Grundlage klinisch berechneten Dosisverteilung sagt die Do-
siserfassung des Tumorvolumens zuverlissig vorher, jedoch wird die Bewegung, besonders an
den Feldréndern, nicht beriicksichtigt. An einem Beispielpatienten wird die Dosisverschmie-
rung gezeigt, die an den Feldréndern bis zu 8 Gy betragen kann.

Insgesamt wurde im UKD die atemgetriggerte Bestrahlung fiir die Patienten mit Mammakar-
zinom und Bronchialkarzinom erfolgreich eingefiihrt und somit eine prazisere Bestrahlung zu

bestimmten Zeitpunkten im Atemzyklus erméglicht.



Abstract

The University Hospital of Diisseldorf (UKD) introduced respiratory-gated radiotherapy in
2017. The dissertation aim is to evaluate the performance of the systems involved and also
to evaluate the clinical experience. The CT-acquisition is recorded by the Brilliance CT Big
Bore Oncology from Philips (Amsterdam, Netherlands) and the Respiratory Gating for Scan-
ners module (RGSC, Varian Medical Systems, Palo Alto, USA) which records the breathing
information. The radiation is carried out by a Truebeam STx with Novalis radiosurgery (Var-
ian Medical System and Brainlab, Munich) system with a stereoscopic camera to record the
breathing information. The performance evaluation of the systems includes a validation of the
manufacturer’s specifications and functionality tests. In summary;, it is found that all measured
specifications were smaller than the manufacturer’s specifications. The calibration of the RGSC
system enables a measurement of the vertical reflectorblockposition during longitudinal dis-
placement of the CT-table with baseline drifts less than 1.2 mm. Also, a temporal accuracy is
determined by switching times of less than 89 ms when measuring with the Truebeam.

The evaluation of the clinical implementation contains patients with breast cancer (N = 14)
and bronchial cancer (N = 64). It was found that the patients with breast carcinoma breathe to
a mean breathing depth of (18.29 + 3.57) mm and a mean inhalation duration of (17.67 £ 2.69) s.
The comparison of the inhalation depths with the distance from the heart to the target vol-
ume showed no correlation. Incidentally, the increase in distance depends on the anatomy
of the patient. Patients with bronchial carcinoma showed a mean breathing movement of
(7.87 + 3.36) mm with a period of (4.02 + 1.18)s. The evaluation of the breathing parameters
of the individual patients showed that 28.1 % of the patients are not suitable for breath-gated
radiotherapy due to the manufacturer’s limitation. Furthermore, it was found that the detected
breathing movement of the 64 patients corresponds to a presented tumor movement and there-
fore a correlation between breathing and tumor movement is generally assumed. Also, radi-
ation exposure during expiration is recommended in 62 out of 64 patients, because a smaller
standard deviation was examined.

The different binning methods are shown for 2 patients as an example for CT-acquisition
and breath-gated radiation. Artifacts in non-periodic breathing are determined in both meth-

ods. The artifacts are less with the amplitude-based reconstructions, but this binning method



is influenced by baseline drifts and baseline shifts, so both methods have advantages and disad-
vantages. These also occur with radiation. The phase-based irradiations are influenced by the
detection of the inspiration maxima and non-periodic breathing. The linear accelerator must
predict the period before the end of the breathing cycle is reached, in order to switch the beam
on or off. When simulating amplitude-based irradiation, it is shown that the breath curves
recorded on the Truebeam often have a baseline shift because of the short learning cycles.

Breath-gated radiation is based on an average intensity reconstruction (AVG reconstruc-
tion). This reconstruction is a representation of a moving tumor in a 3D image representation.
The dose calculated clinically based on this reliably predicts the dose acquisition of the tumor
volume, but the movement, especially at the field edges, is not taken into account. An example
patient shows the dose blurring, which can be up to 8 Gy at the field edges.

In summary, breath-gated radiation for patients with breast cancer and bronchial carcinoma
was successfully introduced in the UKD, so that the precision was improved by radiation in

preconfigured time slots.
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Abkiirzungsverzeichnis

AMP Amplitudenbasierte Zuordnung
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ICRU International Commission on Radiation Units and Measurements
IGRT Bildgestiitzte Strahlentherapie
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MLC Multilamellenkollimator
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NSCLC Nicht-kleinzelliges Bronchialkarzinom
OAR Risikoorgane
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PTV Planungszielvolumen

RGSC Respiratory Gating for Scanners

RIR Rigide Bildregistrierung

SCLC Kleinzelliges Bronchialkarzinom

SBRT Extrakranielle stereotaktische Radiotherapie
SRS Stereotaktische Radiochirugie

SRT Stereotaktische Radiotherapie

TV Bestrahltes Zielvolumen

UKD Universitdtsklinikum Diisseldorf

VCD Visuelles Feedback-System

VMAT modulierte Rotations-Strahlentherapie



Kapitel

Einleitung

Jedes Jahr erkranken in Deutschland etwa 500.000 Menschen an Krebs. Aufgrund der demogra-
fischen Entwicklung von wachsender Lebenserwartung und zunehmender Bevolkerungszahlen
ist die Tendenz steigend. Dabei ist die meist vorkommende Krebserkrankung der Gesamt-
bevolkerung Lungenkrebs. Fiir 2020 prognostizierte das Robert Koch-Institut 62.380 Neuer-
krankungen, wobei die relative 5-Jahres-Uberlebensrate bei Frauen 21 % und Ménnern 15 %
betrdgt. Dadurch ist Lungenkrebs einer der prognostisch ungiinstigsten Krebserkrankungen
[RKI19]. Die Standardbehandlung fiir primére nicht-kleinzellige Tumore (NSCLC) Stadium 1,
2 und T3N1 ist die chirurgische Entfernung der befallenen Lungenbereiche, teilweise mit einer
adjuvanten Chemotherapie. Aufgrund des korperlichen bzw. mentalen Zustands mancher Pati-
enten oder der Lokalisation des Tumors kann eine chirurgische Entfernung nicht durchgefiihrt

werden, sodass die Strahlentherapie ein alternatives Behandlungskonzept darstellt [Lei18].

Das Ziel der Strahlentherapie ist das Tumorgewebe moglichst prizise mit einer definierten
Dosis zu behandeln und gleichzeitig gesundes Gewebe zu schonen. Ein Therapiekonzept ist die
stereotaktische Strahlentherapie, bei der zwischen der stereotaktischen Radiochirurgie (SRS),
der fraktionierten stereotaktischen Radiotherapie (SRT) und der extrakraniellen stereotakti-
schen Radiotherapie (SBRT) unterschieden wird. Timmerman et al. hat in einer prospektiven
Phase II Studie SBRT Patienten eines NSCLC mit dem Tumorstadium I behandelt. Dabei wird
die Peripherie des Zielvolumens mit einer Dosis von 60 Gy oder 66 Gy (T1 oder T2 Tumore) in
3 Fraktionen bestrahlt. Die lokale Tumorkontrollrate des SBRT Therapiekonzepts betrug 95%
nach 2 Jahren [T*06]. Die Besonderheit der stereotaktischen Behandlung ist die hohe Prazision
in Kombination mit hohen Dosen in wenigen Fraktionen. Dies erfordert ein hohes Maf3 an Ge-
nauigkeit bei der Patientenpositionierung und der Kontrolle der Tumorposition [D*15]. Da-
her stellt die Tumorbewegung aufgrund der Atmung ein zentrales Problem dar [K*06,B*96].
Wihrend der Atmung kann sich die Tumorposition bis zu 2, 4 cm in cranio-caudaler Richtung
verdndern [S*02]. Dies fiithrt bei der CT-Akquisition zu Bewegungsartefakten und bei der Be-
strahlung zu einer lokalen Ungenauigkeit [S*02,BK04]. Dadurch kann es bei atembeweglichen



1 Einleitung

Zielvolumina zu Unter- bzw. Uberdosierungen kommen oder gesundes Gewebe wie Risikoor-

gane deutlich stirker belastet werden, als in der Bestrahlungsplanung angenommen.

Eines der ersten Konzepte zur Beriicksichtigung der Atembewegung bei der Bestrahlung
ist die Vergroflerung der Sicherheitssdume und damit eine Vergrofierung des Zielvolumens,
sodass der komplette Bewegungsraum (Internal Target Volume, ITV) des Tumors bestrahlt
wird [ICR99]. Das ITV mit den zusétzlichen Unsicherheiten, durch beispielsweise die Posi-
tionierung des Patienten, bildet das Planungszielvolumen (PTV) [U*04]. Diese Methode hat
den Vorteil, dass sich der Tumor wihrend der ganzen Bestrahlung im Strahlenfeld aufhélt und
somit die verschriebene Dosis erhilt, jedoch gesundes Gewebe stirker belastet wird. Eine wei-
tere Methode ist das Einschridnken der Atembewegung des Patienten. Dies kann durch einen
festen Rahmen mit einer Bauchpresse realisiert werden, beispielsweise dem stereotaktischen
Korperrahmen (Elekta Instrument AB, Stockholm, Schweden) [L*94]. Negoro et al. zeigte, dass
bei 10 Patienten mit einer Tumorbewegung grofler als 5 mm, die Bewegung durch Druck auf das
Abdomen von (8-20) mm auf (2—-11) mm reduziert wird [Y*01]. Jedoch wird die Einschriankung
der Atmung von vielen Patienten aufgrund der Symptome eines Bronchialkarzinoms wie Dys-

pnoe, Husten oder Brustschmerzen als unangenehm empfunden und daher selten angewendet.

Heute werden fiir die atemgetriggerte Bestrahlung hauptséichlich 3 Ansétze eingesetzt, wo-
durch die Tumorposition wihrend der Atembewegung genauer bestimmt und die Prézision der
Bestrahlung erhoht wird [Wer13]. Der erste Ansatz ist das Einbringen von internen Markern
in die Néhe oder direkt in den Tumor. Die Marker kénnen mittels Bildgebung (Fluoroskopie)
verfolgt und somit Riickschliisse auf die Tumorbewegung getroffen werden, wodurch der Tu-
mor zielgerichtet in bestimmten Bereichen bestrahlt werden kann. Ein grofier Nachteil dieser
Technik ist das invasive Einbringen der internen Marker [S*02]. Whyte et al. beschrieb 2003
einen neuen stereotaktischen Ansatz bei Lungenbestrahlung an einem Cyberknife. Bei diesem
wurden Patienten mit einer Dosis von 15 Gy im Zielvolumen bestrahlt, wobei insgesamt 9 Pa-
tienten den Atem anhielten und 14 Patienten mit einer atemgetriggerten Technik mit internen
Markern bestrahlt wurden [W*03]. Ein weiterer Ansatz ist das Messen des Atemluftstroms mit-
tels Spirometrie, wodurch die Anderung des Atemvolumens wihrend einer Bildgebung oder
Bestrahlung aufgezeichnet wird. Durch eine zeitaufgeloste Bildgebung konnen die Bilddaten
der Ateminformation zugeordnet werden und somit wird die Tumorbewegung auf den Bildda-
ten dargestellt. Der letzte Ansatz ist die Aufzeichnung der Atemkurve durch externe Signale.
Dieses Prinzip wird vom Respiratory Gating for Scanners (RGSC) System der Firma Varian
Medical Systems (Palo Alto, USA) verwendet. Bei diesem wird die Atemkurve als Surrogatsi-
gnal fiir die Tumorbewegung aufgezeichnet. Zum Aufzeichnen der Atemkurve wird infrarotes
Licht verwendet. Dieses wird durch eine an die Decke montierte Kamera in Richtung des Pati-

enten emittiert. Auf einer représentativen Stelle (z. B. Abdomen, Sternumende) fiir die Atem-
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bewegung wird ein Reflektorblock positioniert. Dieser reflektiert das infrarote Licht zuriick
in Richtung Kamera, sodass die Position des Reflektorblocks bestimmt wird [Var17a, Var16b].
So konnen die aufgenommenen CT-Bilddaten der Ateminformation zugeordnet und fiir un-
terschiedliche Techniken verwendet werden, wie fiir das 4D CT und die atemgetriggerten Be-
strahlung oder die Deep Inspiration Breath Hold (DIBH) Technik [H*99].

Die DIBH Technik wird bei der Bestrahlung von linksseitigen Mammakarzinomen einge-
setzt. Das Mammakarzinom ist bei Frauen die mit Abstand haufigste Krebserkrankung mit
68.950 Neuerkrankung pro Jahr (2016) in Deutschland. Insgesamt erkranken im Laufe ihres
Lebens 1 von 8 Frauen an Brustkrebs, wobei 3 von 10 Frauen jiinger als 55 Jahre sind. Die rela-
tive 5-Jahres-Uberlebensrate liegt bei 87 %, wodurch das Mammakarzinom zu den prognostisch
giinstigeren Tumoren gehdrt. Einen grofien Beitrag fiir die erfolgreiche Therapie liefert das ge-
setzliche Screeningprogramm zur Vorsorgeuntersuchung und Fritherkennung (Mammographie-
Screening). Trotz der relativ guten Prognose ist das Mammakarzinom mit 18.570 Sterbefllen
pro Jahr (insgesamt 105.219 Krebssterbefille pro Jahr bei Frauen) fiir die meisten Krebstode
in Deutschland verantwortlich, sodass ein grofies Interesse an einer Verbesserung der Thera-

piemoglichkeiten besteht [RKI19].

Die Therapie eines Mammakarzinoms ist abhdngig von der Einteilung der Mammakarzino-
me in Stadien (TNM-Klassifikation). Die Behandlung ist oft ein multimodaler Ansatz von ei-
ner Kombination aus Chirurgie, Strahlentherapie und systemischer Therapie, wobei die Strah-
lentherapie meist postoperativ stattfindet [M*15]. Zusétzlich wird vor allem bei Patientinnen
junger als 40 Jahre ein Boost zur Reduzierung des Lokalrezidivrisikos in Erwigung gezo-
gen [O706b]. Fiir die Bestrahlung des Zielvolumens wird im Universitatsklinikum Diisseldorf
(UKD) eine tangentiale Technik verwendet. Bei dieser werden Felder aus medialer und lateraler
Richtung verwendet, um Risikostrukturen wie das Herz zu schonen. Jedoch ist beim linkssei-
tigen Mammakarzinom der Abstand zwischen Thoraxwand und Herz gering, sodass bei einer
Bestrahlung die Dosisexposition fiir das Herz grofier ist als bei einer rechtsseitigen Bestrah-
lung. Um diesen Abstand von Thoraxwand und Herz zu vergroflern, wird die DIBH Technik
eingefiihrt. Bei dieser atmen die Patienten tief ein und halten die Luft an. Durch die Volumen-
vergroflerung der Lunge verschiebt sich das Herz, sodass dieses bei einer Bestrahlung geschont
wird [LRP18,SAUO01]. In einer wissenschaftlichen Studie von Darby et al. wird gezeigt, dass die
Anzahl an koronaren Nebenwirkungen linear mit der mittleren Dosis um 7,4 % pro Gy bei
einer Brustbestrahlung steigt [D*13]. Daher ist das Interesse an der DIBH Technik fiir die Be-
strahlung linksseitiger Mammakarzinom grof3.

Im UKD wird fiir die Aufzeichnung der Ateminformation bei der DIBH Technik oder bei der
Akquisition von 4D CTs das RGSC System verwendet. Das RGSC System des UKDs war eines

der ersten Installationen in Deutschland und wurde Anfang 2017 an einem Brilliance CT Big
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Bore Onkology (Philips, Amsterdam, Niederlande) installiert. Das Ziel der Dissertation ist die
Validierung der physikalischen Methoden und der klinischen Umsetzung der atemgetriggerten
Bestrahlung. Die atemgetriggerte Bestrahlung unterscheidet sich von einer konventionellen
Bestrahlung durch die zeitaufgelosten CTs (4D CT oder DIBH) und die Bestrahlung zu gewis-
sen Zeitpunkten im Atemzyklus der Patienten. Dabei werden bei einem 4D CT eine bestimmte
Anzahl an Rekonstruktionen (Bins) im Atemzyklus erstellt, bei denen die Bildinformation der
Ateminformation amplituden- oder phasenbasiert zugeordnet wird. Bei der Bestrahlungspla-
nung wird eine bestimmte Anzahl an Bins fiir die Bestrahlung ausgew4hlt, die einem bestimm-
ten Bereich der Atemkurve entsprechen. Damit der komplette Bereich der Bilddaten im Atem-
zyklus fiir die Bestrahlung ausgewahlt werden kann, muss die zeitliche Aufldsung eines Bins
bekannt sein. Deshalb wird mit einem modifizierten Phantom die zeitliche Auflésung gemes-
sen und modifizierte Grenzen fiir die atemgetriggerte Bestrahlung erstellt. Fiir den Patienten
ermoglicht die Kenntnis der zeitlichen Aufldsung eine moglichst kurze Bestrahlungsdauer, in-

dem der Bereich, der den Bilddaten entspricht, vollstindig ausgenutzt wird.

Zusétzlich zur zeitlichen Auflésung wird die Aufzeichnung der Reflektorblockposition vali-
diert und mit den Spezifikationen der Hersteller vom CT und RGSC System verglichen. Dafiir
wird das Rauschen, die Abweichung der Reflektorblockposition bei definierten Verschiebungen
und die vertikale Verschiebungen aufgrund einer longitudinalen Bewegung des CT-Tisches ge-
messen. Die Infrarotkamera besteht aus einer Monokamera, die keine direkten 3D Positionen
im Koordinatensystem des Patienten detektieren kann. Deshalb muss zusétzlich eine Kalibrie-
rung der Kamera durchgefiihrt werden. Diese Kalibrierung wird in mehreren Messungen veri-
fiziert. Da das RGSC System die Atemkurve bei der CT-Akquisition aufnimmt, werden diesel-
ben Messungen fiir die Infrarotkamera des Linearbeschleunigers durchgefiihrt. Im Anschluss
wird die Atemkurve eines Phantoms durch beide Systeme aufgenommen und verglichen. Ins-
gesamt wird geprift, ob die Aufnahme der Atemkurven iiber die Messung der Reflektorblock-
position eine ausreichende Genauigkeit hat und welche Groflenordnung die Abweichungen
im Vergleich zu typischen Atembewegung von Patienten mit Bronchialkarzinom und Mamm-
akarzinom haben. Auflerdem wird bei der Messung am Linearbeschleuniger tiberpriift, wie
lange dieser fiir eine Bestimmung der Reflektorblockposition benotigt. Dafiir werden atem-
getriggerte Bestrahlungen von einem Phantom ausgewertet, bei denen eine bestimmte Anzahl
an Monitorunits, mit einer unterschiedlichen Anzahl an Unterbrechungen durch die atem-
getriggerte Bestrahlung, durchgefiihrt werden. Durch die Auswertung der Strahlzeiten kann
bestimmt werden, wie viel mehr Zeit der Linearbeschleuniger durch die Unterbrechungen
benoétigt. Zusatzlich kann aus der Auswertung der Schwellen fiir das Ein- und Ausschalten
und der ersten Reflektorblockposition nach der Schwelle die Reaktionszeit des Beschleunigers

bestimmt werden. Diese Zeiten werden mit der im AAPM Bericht 142 der Qualitétssicherung
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von Linearbeschleunigern geforderten zeitlichen Genauigkeit von Amplituden- und Phasen-

fenstern verglichen [K*09].

Nachdem die technischen Parameter der Aufzeichnung der Atemkurve bestimmt und mit
den Herstellerangaben verglichen sind, werden Patientenaufnahmen analysiert. Dabei werden
unterschiedliche Werte untersucht wie Atemhub (vertikale Reflektorblockposition), Atempe-
riode, Atemanhaltezeit und Atemmuster der Patienten. Es wurden Daten von Patienten mit
linksseitigen Mammakarzinom MC (N=14) und Bronchialkarzinom BC (N=64) untersucht. Die-
se wurden im UKD in der Zeit von August 2017 bis Mai 2019 behandelt. Durch die Auswertung
der Atemparameter mit dem Vergleich der Limitationen von den Herstellern wird bestimmt,

wie viele Patienten aufgrund der Atmung fiir eine atemgetriggerte Bestrahlung geeignet sind.

Zusétzlich wird bei der Mammabestrahlung die Patientenpositionierung durch atemgetrig-
gerte MV-Aufnahmen kontrolliert. Dabei wird die Aufnahme in einem Bereich von +2,5mm
durchgefiihrt, sodass sich die Position des Reflektorblocks um diesen Wert von der CT-Akqui-
sition unterscheiden kann. Durch die Auswertung der Atemkurven werden die Unsicherhei-
ten bei der Patientenpositionierung ermittelt und die Auswirkung auf die Dosisverteilung be-
stimmt. Dafiir werden die Auswirkungen der Positionierungsunsicherheiten auf die Dosisver-

teilungen in einer Robustheitspriifung der Bestrahlungsplanung berechnet.

Bei der Verwendung von Surrogatsystemen wie der Detektion der Reflektorblockposition,
um auf die Tumorposition zu schliefen, ist eine Korrelation Voraussetzung. Zur Priifung dieser
Korrelation wird das Atemmuster aller 64 Patienten mit Bronchialkarzinom erstellt. Dazu wer-
den die Atemkurven bei der CT-Akquisition verwendet. Das detektierte Atemmuster wird mit
der vorgestellten Tumorbewegung von Seppenwoolde et al. verglichen [S*02]. Zusétzlich wird
gezeigt, inwieweit die Atembewegungen, die bei der CT-Akquisition zur Aufnahme der Refe-
renzbilder ausgefithrt werden, bei der Bestrahlung reproduzierbar sind. Die CT-Bilddaten wer-
den analysiert und Artefakte durch die 4D Bildgebung vorgestellt. Dabei sind viele Artefakte
von der Zuordnung von Bilddaten zu Ateminformation abhéngig, sodass die Zuordnung retro-
spektiv erneut durchgefiihrt wird. Durch die Verifikation der Atemkurven der CT-Akquisition
und der Vergleich zu den Atemkurven der Bestrahlung werden mogliche Folgen analysiert.
Untersucht werden die Auswirkungen dieser Unsicherheiten bei der klinischen atemgetrigger-
ten Bestrahlung. Dabei wird betrachtet, inwieweit die phasenbasierten Bestrahlungen in den
vorgegebenen Bereichen der Atemkurve durchgefithrt werden. Zusatzlich wird untersucht, ob
sich der Reflektorblock bei der Akquisition der Bilddaten und der Bestrahlung in einem Be-
wegungsbereich aufgehalten hat. Da im UKD klinisch phasenbasierte Bestrahlungen durch-
gefithrt werden, wird die amplitudenbasierte Bestrahlung simuliert und die Auswirkung der
Basislinienverschiebung bestimmt. Abschliefend wird ein Vergleich der beiden Zuordnungs-

methoden durchgefiihrt und Vor- und Nachteile aufgezeigt.
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Bei der atemgetriggerten Bestrahlung von BC-Patienten wird die Bestrahlungsplanung im
UKD auf der Grundlage der mittleren Intensitatsprojektionen (AVG Rekonstruktion) erstellt.
Dabei werden fiir die Erstellung der AVG Rekonstruktion die Bins des 4D CTs mit der gerings-
ten Tumorbewegung ausgewahlt. Der Bewegungsraum des Tumors wird auf der maximalen
Intensitéatsprojektion (MIP Rekonstruktion) segmentiert und rigide auf die AVG Rekonstruk-
tion tibertragen. Da diese Rekonstruktion eine Darstellung eines sich bewegenden Tumors in
einer 3D Bilddarstellung ist, kann die Darstellung als eine Ndherung eines statischen Bildes
fiir ein dynamisches Problem betrachtet werden. Um eine zeitaufgelste Dosisberechnung zu
ermoglichen, wird ein Konzept der Dosisakkumulation verwendet. Bei diesem werden die Pa-
rameter der Bestrahlungsplanung der AVG Rekonstruktion auf die einzelnen Bins iibertragen
und die Dosisverteilung erneut bestimmt. Durch die deformierbare Bildregistrierung werden
Verschiebevektorfelder von den jeweiligen Bins zu einer Referenzrekonstruktion bestimmt.
Diese Verschiebevektorfelder werden auf die einzelnen Dosisverteilungen der Bins angewen-
det und die Dosis mit einer Wichtung fiir die Aufenthaltswahrscheinlichkeit im jeweiligen
Bin akkumuliert. Durch den Ansatz wird die Berechnung einer 4D Dosisverteilung auf einer
Referenzrekonstruktion des 4D CTs ermdglicht. Zur Verifikation des Prinzips der Dosisakku-
mulation wird eine Filmmessung in einem dynamischen Thorax Phantom durchgefiihrt. Dabei
wird ein 4D CT von dem Phantom erstellt und eine 4D Dosis eines konventionellen Bestrah-
lungsplans berechnet. Diese Dosisverteilung wird mit einer gemessenen Dosis mittels radio-
chromen Films verglichen. Da bei der Filmmessung vereinfachte Annahmen getroffen wer-
den, wie eine Tumorbewegung ausschlief3lich in longitudinaler Richtung und die Bestrahlung
mit statischen Feldern, wird die Berechnung der 4D Dosisverteilung an einem Beispielpatien-
ten durchgefiihrt. Dabei wird der klinisch abgestrahlte Plan im Bestrahlungsplanungssystem
Eclipse (Varian Medical Systems, Palo Alto, USA) mit dem Acuros XB Algorithmus berechnet
und die Dosisverteilung mit den Planparametern auf den einzelnen Bins des 4D CTs erneut
bestimmt [F*15]. Durch eine deformierbare Bildregistrierung mittels B-Spline Transformation
werden die Verschiebevektorfelder zu einer Referenzrekonstruktion ermittelt und die Dosis-
verteilungen transformiert. Durch die Ateminformation, aufgenommen bei der Bestrahlung,
kann die Aufenthaltswahrscheinlichkeit in den jeweiligen Bins bestimmt werden. Aus der Auf-
enthaltswahrscheinlichkeit wird ein Wichtungsfaktor fiir die Dosisakkumulation identifiziert,
sodass eine 4D Dosisverteilung vorliegt. Diese 4D Dosisverteilung wird mit der auf der AVG
Rekonstruktion berechneten Dosisverteilung verglichen. Zusétzlich kann aus dem Verschiebe-
vektorfeld die Tumorverschiebung herausgefunden und mit der detektierten Atembewegung
des Patienten verglichen werden. Dadurch wird tiberpriift, ob eine Korrelation zwischen Atem-

und Tumorbewegung besteht.



Kapitel

Theoretische Grundlagen

Viele Bereiche der Physik haben direkte Auswirkungen auf die Lebensweise der Menschen, so-
dass die medizinische Physik an Bedeutung gewinnt. Ein Bereich der fachiibergreifend Medizin
und Physik verbindet, ist die Strahlentherapie, sodass ein kurzer Einblick in die theoretischen

Grundlagen der behandelten Themen gegeben wird.

2.1 Strahlung

Strahlung ist die Ausbreitung von Teilchen oder Wellen, die nicht an einen Atomkern gebun-
den ist. Hierbei wird zwischen dem Transport von Energie und Materie unterschieden. Der
Transport von Energie mittels einer elektromagnetischen Welle wird als Photonenstrahlung
und der Transport von Materie als Korpuskularstrahlung bezeichnet. Korpuskeln sind bei-
spielsweise Neutronen, Protonen, Elektronen aber auch komplexere Molekiile. Physikalisch
beschrieben wird die Korpuskularstrahlung durch die Masse m, die Geschwindigkeit v oder
den Impuls p. Anders als die Korpuskularstrahlung ist die Photonenstrahlung masselos. Die
transportierte Energie der Photonen wird als elektromagnetische Energie Epporon bezeichnet.
Diese wird durch die Frequenz v bzw. Wellenldnge A physikalisch charakterisiert. Die Pho-
tonenenergie ist beschrieben mit Eppoton = h - v (b 2 Planck-Konstante). Da Photonen keine
Ruhemasse besitzen, bewegen sie sich im Vakuum mit Lichtgeschwindigkeit c. Beispiele fiir
Photonenstrahlungen sind Licht, Rontgenstrahlung, UV-Strahlung oder Warmestrahlung. Bei
unterschiedlichen Experimenten zeigen Photonenstrahlung und Korpuskularstrahlung sowohl
Wellen- als auch Teilcheneigenschaften. Dieses Phinomen wird in der Quantenmechanik als
Welle-Teilchen-Dualismus bezeichnet [Kri12].

Eine Strahlung wird ionisierend genannt, wenn diese in der Lage ist Elektronen aus Atom-
hiillen zu l6sen und damit Atome bzw. Molekiile zu ionisieren. Damit Ionisation stattfindet,
wird eine Mindestenergie zwischen 107 J und 107¢ J je nach Material benétigt. In Abhingig-

keit von der Position des Elektrons in der Atombhiille, sind Elektronen unterschiedlich fest an
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Abb. 2.1: Darstellung des bohrschen Atommodells der Elektronenhiillen. Ein Elektron wird aus der
L-Schale ausgeschlagen. Ein Elektron einer hoheren Elektronenhiille (P-Schale) nimmt
den kernndheren Platz ein. Die frei gewordenen Bindungsenergie wird in Form eines
Photons abgegeben.

den Kern gebunden. Die Energie, die aufgebracht werden muss, um ein Elektron zu l6sen, ist
diskret in Energiestufen eingeteilt. Physikalisch wird dies in einem Modell veranschaulicht,
welches annimmt, dass die Elektronen auf Schalen (K-, L- M-, N-, O- und Q-Schale) um den
Kern angeordnet sind. Ein Elektron ist schwicher an den Kern gebunden, je weiter entfernt
sich die Schale des Elektrons vom Atomkern befindet (sieche Abbildung 2.1). Die Grofie des
klassischen Elektronenradius (2,83 - 107> m) ist in etwa 10000-mal kleiner als der Atomkern
(1-1071% m) [Kri12, Vol04, BS02].

Ionisierende Strahlung wird in direkt ionisierende und indirekt ionisierende Strahlung un-
terteilt. Direkt ionisierend sind Korpuskularstrahlungen mit geladenen Teilchen wie Elektro-
nen, Positronen oder auch Protonen. Die Ladungsmenge ist diskret, wobei das Proton und
Elektron die Ladungsmenge besitzen, die als Elementarladung bezeichnet wird. Geladene Teil-
chen sind in der Lage durchstrahltes Gewebe direkt und unmittelbar zu ionisieren, anders als
indirekt ionisierende Strahlung. Diese miissen ihre Energie erst auf einen elektrisch geladenen
Stofpartner iibertragen, der wiederum direkte Ionisationen auslosen kann. Zu den indirekt

ionisierenden Strahlungen zdhlen Photonen- und Neutronenstrahlung [Kri12].

2.1.1 Grundlagen zur Erzeugung von Rontgenstrahlen

In dem folgenden Abschnitt wird auf die Erzeugung der Rontgenstrahlung eingegangen. Im
Jahr 1895 wurde die Rontgenstrahlung durch Wilhelm Conrad Rontgen entdeckt, als er ei-
ne Hochspannung von (80 bis 150) kV an einen elektrischen Leiter angelegt hat. Durch den

thermoelektrischen Effekt werden Elektronen aus dem Leiter ausgeschlagen. Die freigeworde-
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nen Elektronen die aus dem elektrischen Leiter austreten, werden als Stromdichte j, durch die
Richardson-Formel beschrieben:

jo= Ay T i (2.1)

mit der Materialkonstante Aj, der absoluten Temperatur T, der Austrittsarbeit W und der
Boltzmann-Konstante k.

Wolfram ist aufgrund der hohen Temperaturbestindigkeit und der niedrigen Austrittsarbeit
ein geeignetes Glihdrahtmaterial zur Erzeugung freier Elektronen [Do16]. Die freien Elek-
tronen werden durch ein angelegtes elektrisches Potenzial zu einer Anode hin beschleunigt.
Die zugefiithrte kinetische Energie (Ey;,) der Elektronen wird teilweise beim Auftreffen auf
das Anodematerial in Photonenenergie (Eppoton) umgewandelt (siehe Abbildung 2.2). Zur Um-
wandlung von kinetischen Energie in Photonen tragen die charakteristische Rontgenstrahlung
und die Bremsstrahlung bei. Bremsstrahlung entsteht, wenn elektrische Ladungen beschleu-
nigt werden. Dies findet durch Ablenkung der freien Elektronen im Coulombfeld eines Atom-
kerns oder Hiillenelektrons statt. Die durch die Beschleunigung freigewordene Energie kann
in Photonenstrahlung umgewandelt werden. Die Intensititsverteilung der Bremsstrahlung ist
abhingig von der Richtung und Grofie der Beschleunigung, sowie der Energie des geladenen
Teilchens [Kri12].

Bei der charakteristische Rontgenstrahlung wird ein Elektron einer tieferen Schale ausgeldst
und ein Elektron nimmt den kernniheren, energiegiinstigeren Platz ein. Die frei gewordene
Energie wird als elektromagnetische Rontgenstrahlung abgestrahlt. Die Energie ist abhingig
von den Energieniveaus bei den Ubergingen und bildet ein Linienspektrum, das spezifisch
fiir das jeweilige Element ist (siehe Abbildung 2.1). Zusammenfassend entsteht an der Anode
ein Spektrum zusammengesetzt aus der Bremsstrahlung und der charakteristischen Réntgen-
strahlung, wobei die maximale Energie der Photonen Epposon max durch die maximale Energie

der Elektronen Ej;p, mqx begrenzt wird:

Ephoton =h-v Exin=e-U
e-U c-h (2.2)
:Vmasz =>Aml‘nze'U

mit der Planck-Konstante h, der Lichtgeschwindigkeit ¢, der Elementarladung e, der Anoden-
spannung U, der Frequenz v und der Wellenlédnge A der Rontgenstrahlung [D616,B502].

Bei dem Auftreffen der Elektronen auf das Target entsteht zu etwa 99 % Warme. Zur Reduzie-
rung der Wiarmeentstehung und Steigerung der Photonenausbeute wird ein Zusammenhang
des Wirkungsgrades von der Anodenspannung und der Ordnungszahl des Anodenmaterials
festgestellt. Der Wirkungsgrad bei der Verwendung von Wolfram und einer Anodenspannung

von 100 kV liegt bei n = 0,7 %. Damit die Anode durch die Warme nicht beschadigt wird, muss
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Abb. 2.2: Schematische Darstellung einer Rontgenquelle. Die Elektronen werden durch den
gliihelektrischen Effekt aus dem Leiter ausgeschlagen und in Richtung einer Anode be-
schleunigt. Durch Bremsstrahlung und charakteristische Rontgenstrahlung entsteht ein
Photonenspektrum.

diese gekiihlt werden. Dies wird beispielsweise durch eine Drehanode mit einer Olkiihlung

erreicht (siehe Abbildung 2.2) [D616].

2.1.2 Medizinische Merkmale zur Erzeugung von Rontgenstrahlen

Um eine Rontgenquelle fiir medizinische Zwecke nutzen zu kdnnen, miissen folgende Merk-
male erfiillt werden: Die Rontgenleistung sollte fiir die Strahlentherapie mdglichst hoch sein,
um kurze Bestrahlungsdauern zu erreichen. Gleichzeitig sollte die Rontgenleistung variierbar
sein, damit individuelle Therapien angepasst an die Patientenbediirfnisse durchgefiithrt werden
konnen. Bei der Diagnostik sollte der Fokus der Strahlung moglichst klein sein, sodass eine
moglichst hohe Bildschérfe zur Verfiigung steht. In der Strahlentherapie bewirkt ein kleinerer
Brennfleck eine steilere Dosisverteilung an den Flanken eines Bestrahlungsfeldes (kleinerer
Halbschatten). Dies ermoglicht eine bessere Schonung von gesundem Gewebe. Bei der Dia-
gnostik werden Photonenenergien von (80 — 150) keV eingesetzt, um einen moglichst guten
Kontrast der Bilddaten zu erreichen und auf individuelle Bediirfnisse der Patienten (kleinere
Photonenenergien bei Kindern) einzugehen. In der Strahlentherapie werden Photonenenergien
von (4 -25) MeV benutzt. Diese grofieren Energien vermeiden eine zusitzliche Dosisexposition

bei tief liegenden Zielvolumina.
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2.2 Wechselwirkung von Strahlung mit Materie

Die medizinischen Anforderungen an die Rontgenrohre machen die Umsetzung komplex.
Sie soll individuell einstellbar jedoch gleichzeitig eine lange Betriebsdauer und kostengiinstige
Anschaffung bzw. Wartungskosten haben. Um eine moglichst lange Betriebsdauer zu garan-
tieren, darf die Anode eine gewisse Temperatur (Wolfram T,,, = 2757°C) nicht tibersteigen.
Ein kleiner Fokus fithrt zu einer Erhéhung der Temperatur im Brennfleck und gleichzeitig
zu einer besseren Auflosung, deshalb miissen Kompromisse gefunden werden. Zur besseren
Wairmeverteilung werden bei der klassischen Rontgenrohre Drehanoden mit einer typischen
Drehzahl von 6000 Umdrehungen/min eingesetzt, sodass sich der Brennpunkt auf einer Kreis-
bahn befindet, der Brennring genannt wird. Damit die Brenntemperatur moglich hoch sein
kann, muss das Anodenmaterial eine moglichst hohe Schmelztemperatur aufweisen. Gleich-
zeitig sollte die spezifische Warme hoch sein, um die Temperatur besser aufnehmen zu konnen.
Die Ordnungszahl sollte méglichst grofi sein, um den Wirkungsgrad der Photonenausbeute zu
verbessern. Realisiert wird dies, indem die Anode aus verschiedenen Materialien zusammenge-
setzt wird. Die erste Schicht besteht aus Wolfram-Rhenium in einer Dicke von 1 mm. Darunter
wird aus baulichen Griinden eine Schicht Molybdén und Grafit verarbeitet, da Grafit gegeniiber
Wolfram eine 12fach grofiere spezifische Warmekapazitat hat [D616, Ang05].

2.2 Wechselwirkung von Strahlung mit Materie

In der Kern- und Teilchenphysik sind Streuexperimente ein fester Bestandteil um Wechsel-
wirkungen zwischen verschiedenen Teilchen bzw. Photonen zu untersuchen. Im Folgenden
werden die Wechselwirkungen von der im UKD eingesetzten Photonen- und Elektronenstrah-
lung beschrieben. Bei der Photonenstrahlung findet die Wechselwirkung in 2 Wechselwir-
kungsstufen statt: die indirekt und direkt ionisierende Strahlung. In der ersten Stufe findet die
Ubertragung der Photonenenergie auf geladene Teilchen (kinetische Energie) statt. Diese Teil-
chen werden Sekundarteilchen genannt und kénnen durch Photoeffekt, Comptoneffekt, Paar-
bildung oder Kernphotoeffekt entstehen. In der zweiten Stufe, die deutlich haufiger stattfindet,
wechselwirken die geladenen Teilchen (Sekundérteilchen oder direkt ionisierende Strahlung

wie Elektronenstrahlung) mit der Materie [P*13,Kri12].

2.2.1 Wechselwirkung der ersten Stufe

Alle Prozesse der ersten Stufe haben gemein, dass Sekundarteilchen frei werden, die in der

zweiten Stufe weitere Wechselwirkungen durchfithren konnen.
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Photoeffekt

Beim Photoeffekt wechselwirkt ein Photon mit einem Elektron aus dem Atomverband. Dabei
wird die Energie des Photons komplett auf das Elektron iibertragen, sodass dieses den Ver-
band verlassen kann. Die benotigte Photonenenergie muss mindestens der Bindungsenergie
des Elektrons entsprechen. Ist die Photonenenergie grofler, als die Bindungsenergie wird die
Differenz der Energien als kinetische Energie auf das Elektron tibertragen (siehe Abbildung
2.3) [Kri12].

Ekin = Ephoton = Epind > 0 (2.3)

Die Auftrittswahrscheinlichkeit des Photoeffekts wird Photoabsorptionskoeffizient 7 genannt.
Dieser ist von der Ordnungszahl Z*, der Dichte p, der Massenzahl A und der Photonenenergie

Ephoton abhingig.

n
TKP'% (n=4-4,5 und Eppoton » 511keV)
" “Photon (2'4)
Zn
ES P A B (n:4_4’5undEPhoton < 511keV)
A- EPhoton
Comptoneffekt

Beim Comptoneffekt wechselwirkt ein Photon mit einem schwach gebundenen Elektron der
Atombhiille. Dabei tibertrégt das Photon einen Teil seiner Photonenenergie auf das Elektron und
wird gestreut. Das Hiillenelektron hat genligend Energie, um den Verbund zu verlassen, sodass
das Atom/Molekiil ionisiert wird (siehe Abbildung 2.3). Als Maf} fiir das Auftreten des Comp-
toneffekts wird Compton-Wechselwirkungskoeffizient o¢ eingefiithrt. Dieser ist abhangig von

Ordnungszahl Z, Dichte p, Massenzahl A und Photonenenergie Eppo;on [Kril2].

VA

Oc X p- A (2.5)

' 1
Ey
Der Streuwinkel der Comptonstrahlung ist abhéngig von der Wellenlange der urspriinglichen
Photonen Ay und der Wellenldnge der gestreuten Photonen As. Die Wellenldnge der gestreuten
Photonen ist langer als die der urspriinglichen Photonen Ag > Ay. Unter der Annahme, dass
sich das Elektron vor dem Stof3 in Ruhe befand und dem relativistischen Energie-Impulssatz

ergibt sich folgende Streuformel:

AS - /10 = ZAC sinz(q)/Z)
(2.6)

h
Ao = — =2,4262-102m
mycC
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2.2 Wechselwirkung von Strahlung mit Materie

gestreuetes
einfallendes einfallendes Photon
Photon Photon N
Sekundér-
- elektron
_— Sekundar-
elektron
ONMLK @® Kern ONMLK ® Kern

(a) Ein einfallendes Photon stofit mit einem ge- (b) Ein einfallendes Photon wird zum Teil in die
bundenen Elektron zusammen. Die Photonen- Bindungsenergie und kinetische Energie umge-
energie wird gdnzlich umgewandelt in Bin- wandelt, sodass sich das Elektron vom Verband
dungsenergie und kinetische Energie des Elek- losen kann. Sowohl das gestreute Photon als auch
trons, sodass dieses den Verband verlassen kann. das Sekunddrteilchen konnen weitere Wechsel-

wirkungen vornehmen.

Abb. 2.3: Schematische Darstellung von Photoeffekt (a) und Comptoneffekt (b).

Die Wellenldnge A, wird auch Compton-Wellenldange genannt. Aus der Streuformel bzw. der
Messung des Streuwinkels und der Photonenenergie lasst sich die Planck-Konstante h bestim-

men [Dem16].

Paarbildung

Ist die Photonenenergie grofler als die doppelte Ruheenergie eines Elektrons
(Ephoton,min = 2+ 0,511 MeV), kann es zur Paarbildung kommen. Bei dieser wandelt sich die
Photonenenergie im starken Coulomb-Feldern zu Elektron-Positron-Paaren um. Die Photo-
nenenergie wird in Ruheenergie und kinetische Energie des Teilchen-Antiteilchen Paares um-
gewandelt.

Exin = Ephoton — 27”002 = Ephoton — 1,022 MeV (2-7)

Die Wahrscheinlichkeit das Paarbildung auftritt ist abhingig von der Ordnungszahl Z und der

Photonenenergie Eppoon:
Kpaar < Z - p - 10g -Eppoton mit Eppoton > 1,022 MeV (2.3)

Nach der Bildung des Elektron-Positron-Paars wechselwirken diese mit der Materie. Das Po-
sitron hat eine deutlich geringere Reichweite als das Elektron. Wenn das Positron den grofiten

Teil seiner kinetischen Energie abgegeben hat, rekombiniert dieses mit einem Elektron. Die

13



2 Theoretische Grundlagen

einfallendes einfallendes
Photon Photon
Kern Kern
ONMLK o —, ONMLK L J
Elektron \
°
° Kernteilchen
Positron
(a) Ein einfallendes Photon wird im starken (b) Ein einfallendes Photon wechselwirkt mit
Coulomb-Feld zu einem Elektron-Positron-Paar dem Kern. Ubersteigt die aufgenommene Energie
umgewandelt. die Bindungsenergie, kann es zu einer Emission

von Kernteilchen kommen

Abb. 2.4: Schematische Darstellung von Paarbildung (a) und Kernphotoeffekt (b).

Ruhemasse von Elektron und Positron wird in Photonenstrahlung (Vernichtungsstrahlung)
umgewandelt und hat eine charakteristische Energie von 2 - 0,511 MeV. Die Photonen werden
in einem Winkel von 180° abgestrahlt.

Findet die Paarbildung im Feld eines Hiillenelektrons statt, muss das Hiillenelektron einen
Teil der Bewegungsenergie Ex;, = p?/2m, tibernehmen. Aufgrund der kleinen Masse des Elek-
trons im Verhiltnis zur Kernmasse erhoht sich die Schwellenenergie fiir das Auftreten auf

Ephoton,min = 4+ 0,511 MeV [S"18,Kri12].

Kernphotoeffekt

Hochenergetische Photonen kénnen zusatzlich zur Atombhiille auch mit dem Atomkern wech-
selwirken. Der Atomkern nimmt die Photonenenergie auf. Ubersteigt die aufgenommene Ener-
gie die Bindungsenergie, kann es zu einer Emission von Kernteilchen kommen. Die Schwellen-
energie fiir die Emission von Kernteilchen liegt zwischen (6 - 20) MeV und kann experimentell
oder aus theoretischen Berechnungen bestimmt werden. Wird ein Kernteilchen aus einem Kern
emittiert, so wird dieser hdufig radioaktiv, da das Neutronen-Protonen Gleichgewicht gestort
ist. Medizinisch hat der Kernphotoeffekt eine untergeordnete Bedeutung in der Gesamtab-
sorption, spielt jedoch im Strahlenschutz aufgrund von Raumluftaktivierung eine grofiere Rol-
le. Die relevante photoneninduzierte Anregungsfunktion ist 1: *N(y, n)’* N (Schwellenener-
gie E = 11,4 MeV und Halbwertszeit Ty, = 9,96 min) und 2: *O(y, n)'>O (Schwellenenergie
E = 15,7 MeV und Halbwertszeit T3 = 2,03 min) [Ewe85,Kri12,BS02].
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2.2 Wechselwirkung von Strahlung mit Materie

Gesamter Schwichungskoeffizient

Die Gesamtschwichung von Photonen wird iiber den Schwichungskoeffizienten pigesqam: aus-

gedriickt, der sich aus den einzelnen Wechselwirkungen zusammensetzt (siehe Abbildung 2.5):

HGesamt = T + OC + Kpgar * OKern (2-9)

Mit dem Schwichungskoeffizienten p und der Dicke der Materie d lasst sich mit dem Lambert-
Beer’sche Gesetz die Abschwachung der Photonenintensitét I(d) bei dem Durchgang von Ma-

Iy dI d
= I Jx=o (2.10)

= I(d) =1 -e*?

terie ausrechnen [Kri12].

2.2.2 Wechselwirkung der zweiten Stufe

In diesem Abschnitt wird die Wechselwirkung von geladenen Teilchen mit Materie beschrie-
ben. Geladene Teilchen konnen Sekundarteilchen, Elektronen oder Protonen sein. Diese inter-

agieren anders als elektromagnetische Strahlung oder ungeladene Teilchen mit Materie. Ge-

10*
Wasser
103

102

in cm?/g

10!

2
p

10°
107!

1072

Abschwichung

1073

1074

107 1072 107! 10° 10!
Photonenenergie in MeV

Abb. 2.5: Massenschwichungskoeffizienten u/p in Abhdngigkeit von der monochromatischen
Photonenenergie in Wasser. Dargestellt sind die Wechselwirkungen: kohdrente Streuung
(orange), Photoeffekt (rot), Comptoneffekt (griin), Paarbildung (violett), Kernphotoeffekt
(braun) und die Gesamtabschwdichung (blau). Der in der Strahlentherapie verwendeten
Energiebereich (1 — 20) MeV ist gelb hinterlegt. Nummerische Daten aus [B* 08].
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2 Theoretische Grundlagen

ladenen Teilchen wechselwirken oder kollidieren aufgrund der Coulombkraft mit den elek-
trischen Feldern der Hillenelektronen oder den Atomkernen. Bei der Wechselwirkung mit
den Hiillenelektronen findet entweder eine Ionisierung des Atoms oder eine Anregung des
Hiillenelektrons statt. Wenn geladenen Teilchen mit dem Atomkern wechselwirken, kommt es
zu Energieumwandlungen und Bremsstrahlung. Die kinetische Energie, die von den Teilchen
an die durchdrungene Materie abgegeben wird, ist quadratisch proportional zur Ladung und
invers quadratisch proportional zur Geschwindigkeit. Das bedeutet je langsamer die Teilchen
werden, desto mehr Energie wird abgegeben, bis das geladene Teilchen keine Energie mehr
besitzt. Das erzeugte Maximum der Energiedeposition wird Bragg Peak genannt und bei der
Behandlung mittels schwererer Teilchen fiir die Anpassung der Dosisverteilung ausgenutzt.
Bei leichteren Teilchen wie dem Elektron kommt es durch mehrfache Streuung aufgrund der

kleineren Masse des Elektrons zu einer Verschmierung des Bragg Peaks [P*13,Kri12].

Fiir geladene Teilchen gibt es folgende Wechselwirkungsmoglichkeiten:

Elastische und inelastische Streuung an Atomhiillen

Binare inelastische Stof3e mit einzelnen Hullenelektronen

« Elastische und inelastische Streuung an Atomkernen

Inelastische Kernreaktionen

Das totale Bremsvermogen S, fiir geladene Teilchen ist definiert aus dem Quotienten der
mittleren abgegebenen Energie E von den geladenen Teilchen an den Absorber und der zuriick-

gelegten Wegstrecke dx.

dE
Stot = (d) = Scol + Srad (2-11)
x tot

Das totale Bremsvermogen wird zusammengesetzt aus Stof3bremsvermogen S.,; und Strah-
lungsbremsvermogen S,,4. Die relativistische Berechnung des StofSbremsvermégens fiir Elek-

tronen und Positronen lasst sich aus der Bethe-Bloch-Formel herleiten [WDW07,Kri12]:

dE ar nzt [ & \° 2mec?p?
(&) e (5a) [ 755 e

Wobei das Stof3bremsvermdgen abhingig ist von Teilchenzahl z, Ladung e, Massenzahl A, Ord-

nungszahl Z, Teilchengeschwindigkeit f = v/c und einem Rest, der die Energie- und Material-
abhéngigkeit des Wirkungsquerschnittes, mit dem mittleren Anregungspotenzial I der Atome,

enthalt [P*13,Kri12].
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2.3 Dosimetrie

2.2.3 Medizinische Einordnung der Wechselwirkung von ionisierender

Strahlung

Die Anteile der Einzelbeitrage zum kompletten Schwachungskoeffizienten sind abhéngig von
der Photonenenergie und der Ordnungszahl des Absorbers. In Abbildung 2.5 wird dargestellt,
dass fiir 100 keV der Comptoneffekt bei Wasser als Absorber iiberwiegt. Wechselwirken die
Photonen mit Blei, dominiert bei 100 keV der Photoeffekt, insbesondere wenn die K-Absorp-
tionskante iiberschritten wird. Dieser Effekt wird in der Diagnostik als auch im Strahlenschutz
ausgenutzt. Einerseits entsteht in der Diagnostik der Kontrast des Weichteilgewebes durch
die unterschiedlichen Schwichungskoeffizienten der Compton-Streuung. Andererseits fiihrt
die Compton-Streuung dazu, dass gestreute ionisierende Strahlung Korperbereiche aufierhalb
der Primérstrahlung erreicht. Im Strahlenschutz wird ausgenutzt, dass beim Photoeffekt die
komplette Energie an ein Elektron abgegeben wird. Es finden keine Streueffekte statt, sodass
die Bleiabschirmung eine effiziente Methode ist, das Klinikpersonal zu schiitzen. Insgesamt
ist die Comptonstrahlung der dominierende Effekt im Bereich der Photonenenergien in der

Strahlentherapie und niedrigen Ordnungszahlen des Absorbers [S*18,Kri12,B*08].

2.3 Dosimetrie

Die Dosimetrie ist die quantitative Bestimmung der tibertragenen Energie durch ionisierende
Strahlung auf die Materie und somit ein Mafl fiir die Wechselwirkung. Sie wird verwendet in
unterschiedlichen Arbeitsbereichen: Strahlentherapie, Strahlenschutz von Patient und Perso-
nal, Dosisverteilung in der Bestrahlungsplanung, Nuklearmedizin mittels Radionuklidtherapi-
en, Strahlenschutz von Astronauten oder Einhaltung gewisser Grenzwerte fiir den sicheren
Umgang mit ionisierender Strahlung. Die Messung von Dosis ist vielfaltig, im Fokus dieses

Kapitels steht die Dosimetrie in Bezug auf die Strahlentherapie.

2.3.1 Dosisbegriffe

In der Strahlentherapie werden die Dosisbegriffe eingefithrt, um Folgen der Wechselwirkun-
gen von ionisierender Strahlung auf Materie zu quantifizieren. Durch die Quantifizierung ist
es moglich vorauszusagen, welche Folgen eine bestimmte Menge an ionisierender Strahlung
hat. Im Folgenden werden die wichtigsten Dosisbegriffe fiir die messtechnische Bestimmung

erlautert [KMS06].
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2 Theoretische Grundlagen

lonendosis

Die Ionendosis J misst die erzeugten Ladungen Q (positiv/negativ) pro Massenelement m
von Luft. Sie kann mit einer Ionisationskammer frei in Luft gemessen werden, wenn ein Se-
kundérelektronengleichgewicht herrscht. Die Anzahl der sekundaren Elektronen im Messvolu-
men muss erhalten bleiben, d.h. die gleiche Menge an Elektronen treten aus dem Messvolumen

aus wie ein. Die Einheit der Ionendosis ist Coulomb/Masse (C/kg) [KMS06].

dQ

- dmLuft

(2.13)

Energiedosis

Die Energiedosis D beschreibt die mittlere absorbierte Energie E in einem Massenelement m
bezogen auf einen spezifischen Absorber, beispielsweise in Wasser (Wasserenergiedosis). Die
Energiedosis kann aus der Ionendosis bestimmt werden und ist aufler bei der Kalorimetrie
nicht direkt messbar. Die Einheit der Energiedosis ist Gray (Gy). Wird die Energiedosis pro
Zeiteinheit gemessen, entspricht dies der Dosisleistung D, die Einheit ist Gy/s [KMS06].

dE

D=——
dMpaterial

(2.14)

Organ-Aquivalentdosis

Die Aquivalentdosis Hr beriicksichtigt die biologische Wirksamkeit der unterschiedlichen Strah-
lenarten. Die biologische Wirksamkeit ist ein Maf3, wie viele Veranderungen eine Strahlenart
in einem Gewebe durchfithrt. Um dies zu quantifizieren, wird jeder Strahlenart ein Strahlungs-
wichtungsfaktor wg (Qualititsfaktor) zugewiesen (siehe Tabelle 2.1). Die Einheit der Aquivalent-
dosis ist das Sievert (Sv) [KMS06,S"18].

HT =D- WR (2.15)

Tab. 2.1: Strahlungswichtungsfaktor wg fiir unterschiedliche Strahlenarten nach ICRP 103

[ICRO7].

] Art der Strahlung ‘ Strahlungswichtungsfaktor wg ‘
Photonen 1
Elektronen und Myonen 1
Protonen 2
Neutronen abhéingig von der Neutronenenergie
Alpha-Strahlung bzw. schwere Teilchen 20
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2.3 Dosimetrie

Effektive Dosis

Die effektive Dosis Hr wichtet die einzelnen Dosen der Organe bzw. Gewebe (Organ-Aqui-
valentdosis Hr) nach dessen Strahlensensibilitat. Diese Strahlensensibilitiat wird durch den Ge-
webewichtungsfaktor wr beschrieben (siehe Tabelle 2.2). Die Einheit der effektiven Dosis ist
Sievert (Sv). Die effektive Dosis bezieht sich anders als die Organ-Aquivalentdosis nicht auf
einen Volumenbereich, sondern auf eine Person. Sie ist das Gesamtmaf} der Schadigung auf

den kompletten Korper [KMS06,5718].
Heff = Z Hr - wr (2.16)
T

2.3.2 Dosimeter

Die Messung von Strahlung sowie die Verwendung des Messverfahrens ist stark abhéngig vom

Einsatzgebiet. Jedoch gibt es fiir jede Messung Giitekriterien [Kri13]:

» Reproduzierbarkeit
« Eindeutigkeit und Verhaltnis von Messsignal zur Messgrofle
« Messempfindlichkeit, bzw. hohes Signal-Rausch Verhéltnis

+ Messgenauigkeit

Beim Dosimeter konnen Faktoren wie beispielsweise Luftdruck, Temperatur oder auch Un-
sicherheiten des eingesetzten Dosimeters (Kalibrierung) Einfluss auf die Messung haben. Bei
der Kalibrierung wird das Messsignal, ein gemessener Strom, mit einer Dosis korreliert. Dies
geschieht indem ein funktionaler Zusammenhang bestimmt wird, sodass bei Messungen vom

gemessenen Strom auf die Dosis umgerechnet werden kann.

Tab. 2.2: Gewebewichtungsfaktor wr fiir unterschiedliche Organe [Wri08].

] Organ ‘ Gewebewichtungsfaktor wr ‘ YT wr ‘

Knochenmark, Darm, Lunge, Magen, 0,12 0,72
Muskeln, Brust, Gallenblase, Herz,
extrathorakale Region, Nebenniere,
Lymphknoten, Mundschleimhaut,
Gebarmutter/-hals, Dinndarm, Milz,
Bauchspeicheldriise, Thymusdriise, Niere,

Prostata
Gonaden 0,08 0,08
Blase, Speiserohre, Leber, Schilddriise 0,04 0,16
Knochenoberfliche, Gehirn, Haut, Spei- 0,01 0,04
cheldriise
Gesamt 1,00
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2 Theoretische Grundlagen

lonisationskammer

Eines der wichtigsten Verfahren zur Bestimmung der Dosis ist die Messung mit einer Ionisa-
tionskammer. Diese sind fiir viele Messungen in der Strahlentherapie der Standard, weil sie
eine einfache Bauweise aufweisen, eine lange Langzeitstabilitit sowie eine hohe Reproduzier-
barkeit der Messergebnisse haben und in unterschiedlichen Betriebsmodi verwendet werden
koénnen.

Ionisationskammern unterscheiden sich weiterhin in der Gréfie und der Form des Messvolu-
mens. Bei der Parallelplattenkammer sind 2 Elektroden parallel zueinander angebracht (Mess-
volumen: 0, 03 cm® - 1 cm®). Diese Anordnung der Platten ist verantwortlich fiir die Richtungs-
abhingigkeit wihrend der Messung. Zur Messung in-vivo im Patienten oder der ungerichteten
Streustrahlung ist diese Bauform ungeeignet. Um ungerichtete Strahlung zu messen eignet sich
Zylinderkammern. Diese sind weitestgehend unabhéngig von der seitlichen Einstahlrichtung
(Messvolumen: 0, 03 cm® - 1 cm? bei harter Photonenstrahlung). Der Aufbau der Zylinderkam-
mer ist rotationssymmetrisch, sodass eine Elektrode zentral und die andere Elektrode aulen
um die zentrale Elektrode angeordnet ist. Weitere Bauformen sind Kugelkammer, Fingerhut-

kammer, Markus-Kammer, Pinpoint-Kammer und Schachtionisationskammer [S*18].

N

Photonen NRekombination Sattigung

Kathode Anode
9,

o o
1 —
—e_JN—

—>

Strom

Messvolumen

-+
L mA | U h+—TR—

! >
Spannung

(a) Schematische Darstellung einer Parallel- (b) Schematische Darstellung vom Verhdltnis
plattenkammer. Die Strahlung ionisiert die des Kammerstroms zu Kammerspannung. Im
Fiillgasmolekiile. Die entstandenen geladenen Sittigungsbereich sind die Dosisleistungen D,
Teilchen werden durch die angelegte Spannung und Ds ein Vielfaches von der Dosisleistung D;.
zu den Elektroden beschleunigt. Zum Erhalt der Im Rekombinationsbereich rekombinieren die
angelegten Spannung flief3t ein Strom, dieser ist entstandenen Ladungen auf dem Weg zur Elek-
proportional zur Photonenstrahlung. trode untereinander, dadurch kénnen Ladungen

nicht gemessen werden, dieser Bereich ist fiir eine
ITonisationskammer nicht geeignet.

Abb. 2.6: Funktionsweise einer Ionisationskammer.
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2.4 Medizinische Nutzung von ionisierender Strahlung

Das Prinzip einer lonisationskammer besteht aus der Messung von elektrische Ladungen
(Strom). Dieser entsteht, indem ionisierende Strahlung auf ein Fiillgas (meistens Lutft) trifft und
dieses ionisiert. Durch ein elektrisches Potenzial, angelegt an 2 parallel angeordnete Elektro-
den, werden die positiv geladenen Kationen zur Kathode und die negativ geladenen Anionen
zur Anode beschleunigt. Bei der Beschleunigung der geladenen Teilchen zu den Elektroden
finden Rekombinationen statt, die abhangig vom Gasdruck des Fiillgases und der angelegten
elektrischen Spannung sind. Die angelegte Spannung wird soweit erhoht, bis eine Sattigung
erreicht wird. Bei dieser werden Ladungstrager vollstandig getrennt und es kommt zu nahezu
keinen Rekombinationsverlusten. Auch bei weiterer Erh6hung der Spannung bleibt der Strom
in diesem Séttigungsbereich. Wird die Spannung weit iiber den Sittigungsbereich erhdht, kann
es durch die starke Beschleunigung und der damit verbundenen hohen kinetischen Energie der
geladenen Teilchen zu Wechselwirkungen mit weiteren Fiillgas-Molekiilen kommen und da-
mit zu weiteren Ionisationen (sieche Abbildung 2.6). Dies fiithrt bei gleicher Dosisleistung der
ionisierten Strahlung zu einem erhohtem Messwert. Dieser Effekt kann durch eine geeignete
Spannung im Bereich des halben Sittigungsbereichs (100 V bis wenige kV) vermieden wer-
den [S718].

EBT3-Filme

Radiochrome Filme werden zu Messung von Dosis eingesetzt, sie haben einen grofien Vor-
teil gegeniiber der Ionisationskammer, da mit Filmen Dosisverteilungen mit einer sehr guten
Ortsauflosung gemessen werden konnen. Sie haben nur eine geringe Energieabhangigkeit im
Energiebereich von 100 keV bis einige MeV und sind nahezu wasserdquivalent. Aufgebaut sind
radiochrome Filme aus unterschiedlichen Lagen, die unterschiedlich angeordnet sind, wobei
die aktive Schicht fiir die Dosisbestimmung zustidndig ist. Der Nachweis von ionisierender
Strahlung erfolgt, indem die aktive Schicht der radiochromen Filme polymerisiert, wodurch
die optische Dichte gedndert wird. Dieser Effekt erfolgt ohne weitere chemische Entwicklung,
sodass der radiochrome Film mit einem Flachbettscanner digitalisiert werden kann. Bei dem
Einscannen muss die Orientierung des Films beachtet werden, da sonst Dosisabweichungen

bis zu 10 % beobachtet wurden [S*18, Ash14,Dev11].

2.4 Medizinische Nutzung von ionisierender Strahlung

2.4.1 Computertomografie

Die Computertomografie (CT) ist ein bildgebendes Verfahren, dass fiir die Medizin von essenzi-

eller Bedeutung ist. Das CT ist vielseitig einsetzbar sowohl fiir diagnostische Fragestellungen,
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2 Theoretische Grundlagen

als auch fir Planungszwecke in der Strahlentherapie. Bei jedem durchgefithrten CT muss eine
rechtfertigende Indikation gestellt sein, bei welcher der Nutzen gegentiber der Dosisbelastung
(Strahlenrisiko) abgewogen wird [Bun15].

Bei der CT-Akquisition werden Rontgenbilder von einem Objekt aus unterschiedlichen Rich-
tungen aufgenommen und mittels mathematischer Verfahren zu Schnittbildern rekonstruiert.
Zusammengesetzt ergeben die Schnittbilder ein 3D Volumen von dem aufgenommenen Objekt,

sodass im Vergleich zum klassischen Rontgen, zusétzlich Tiefeninformation enthalten sind (sie-

he Abbildung 2.8).

Entwicklung Computertomografie

Bereits 1973 wurde das erste CT vorgestellt [Hou73]. Dieses unterschied sich maf3gebend von
heutigen CTs. Die Entwicklung der Aufnahmetechnik wird in 4 Generationen eingeteilt. In
der ersten Generation werden Strahlenquelle und Detektor seitlich iber das Objekt bewegt
und einzelne Projektionen aufgenommen. Wenn alle Projektionen eines Winkels aufgenom-
men sind, werden Strahlenquelle und Detektor gedreht und alle Projektionen des Winkels
aufgenommen. Bei der zweiten Generation werden bereits 30 Detektoren in einer Reihe an-
gebracht. Diese konnen gleichzeitig, das durch einen Facherstrahl ausgesendete Signal mes-
sen. Anders als bei der dritten Generation reicht die Anzahl der Detektoren nicht aus, um
alle Projektionen eines Winkels gleichzeitig aufzunehmen. Bei der dritten Generation muss
keine seitliche Bewegung (Translation) ausgefiihrt werden, sodass alle Projektionen fiir einen

Winkel gleichzeitig aufgenommen werden. Dadurch kommt es zu einer kontinuierlichen Be-

Rontgenquelle ® Rontgenquelle

Facherstrahl Facherstrahl

9

Kollimatorlamellen Detektor Detektorring

(a) Schematische Darstellung der drit- (b) Schematische Darstellung der vierten
ten CT-Generation. Hierbei rotiert Detektor CT-Generation. Der Detektor ist als Ring
und Rontgenquelle um das aufzunehmende 360° um das Objekt angebracht, sodass
Objekt. die Rontgenquelle rotiert und der Detektor

ortsfest ist.

Abb. 2.7: Darstellung der heute verwendeten Generationen von Computertomografen.
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2.4 Medizinische Nutzung von ionisierender Strahlung

wegung von Rohre und Detektor. Dies fiithrt zu einer deutlich geringeren Aufnahmezeit (siehe
Abbildung 2.7 (a)). Bei der vierten Generation wird die Detektoreinheit kreisf6rmig angebracht,
sodass die Rontgenrohre weiterhin rotiert, der Detektor jedoch ortsfest angebracht ist (siehe
Abbildung 2.7 (b)). Diese Generation der Ringdetektoren konnte sich nicht durchsetzen, da
keine effiziente und einfache Methode gefunden wurde, die Streustrahlung zu unterdriicken.
Sowohl Primarstrahlung als auch Streustrahlung tritt aus unterschiedlichen Richtungen auf
den Detektor. Die meisten heutigen CTs sind aus der dritten Generation. Bei dieser Generation
der Facherstrahlgerite wird die Streustrahlung durch die Kollimatorlamellen vor den Detekto-
ren absorbiert [BS02,Kri13,D0616].

Zusétzlich zur 2D Aufnahmetechnik werden auch die 3D Aufnahmetechniken kontinuierlich

weiterentwickelt:

» Sequenzielles CT: Bei der sequenziellen Computertomografie rotieren die Rontgenrdhre
und der Detektor bei fester Tischposition um das aufzunehmende Objekt. Der Tisch fahrt
auf die nichste Position, wenn alle Projektionen der vorherigen Schicht aufgenommen

sind [BS02].

 Spiral-CT: Das sequenzielle CT wird zunehmend von dem Spiral-CT abgeldst. Bei die-
sem wird der Tisch wéhrend der Rotation von Rontgenrdhre und Detektor mit konstan-
tem Tischvorschub verfahren. Durch die Drehung von Rontgenrohre und Detektor bei
gleichzeitiger Bewegung des aufzunehmenden Objekts spricht man auch von einer spi-
ralformigen Abtastung. Der Datensatz einer spiralférmigen Abtastung ist inkonsistent,
deshalb muss vor der eigentlichen Rekonstruktion eine Interpolation zu einem planaren

Datensatz stattfinden [BS02].

+ Mehrzeilen CT: Mehrzeilen Detektoren ermdglichen die gleichzeitige Aufnahme von
mehreren Schichten wiahrend einer Rotation von Rontgenquelle und Detektor. Dies fiihrt
zu einer effektiveren Nutzung der Rontgenleistung und gleichzeitig kiirzeren Aufnahme-
zeiten. Letztere sind besonders bei sich bewegenden Objekten, wie beispielsweise dem

Herz von groflem Vorteil [Kri13].

« Elektronenstrahl CT: Beim klassischen CT werden Rontgenquelle und Detektor ge-
dreht, dies limitiert aufgrund des Gewichtes des Systems die Aufnahmezeit einer Schicht.
Deshalb hat man eine neue Technik fiir schnellere Bildaufnahmen (weniger als 100 ms)
entwickelt. Hierbei wird ein Elektronenstrahl erzeugt und auf ein ringférmiges Target,
das um den Patienten angebracht ist, fokussiert. Der Elektronenstrahl wird durch Ab-
lenkfelder deutlich schneller abgelenkt, als bei der klassischen CT der Schleifring ge-
dreht werden kann. Schnellere Bildaufnahme bedeutet bei gleicher Bildqualitiat hohere
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Rontgenleistung, was eine Limitierung des Systems darstellt, sodass Abstriche der Bild-

qualitat zur klassischen CT-Aufnahme beriicksichtigt werden miissen [BS02,Kri13].

+ Dual-Source CT: Beim Dual-Source CT werden 2 Rontgenrohren und Detektoreinhei-
ten in 90° Winkel zueinander angeordnet, sodass unabhéngig Bilddaten aufgenommen
werden konnen. Durch die Aufnahme von 2 Datensatzen gleichzeitig kann bei glei-
cher Bildqualitat die Aufnahmedauer halbiert werden. Ein weiterer Vorteil ist, dass die
Rontgenquellen Photonen unterschiedlicher Energie emittieren kénnen, wodurch bei-

spielsweise der Weichteilkontrast erhoht werden kann [F*06].

Mathematische Grundlagen Computertomografie

Beim Projektionsrontgen werden die Bilddaten aus einer Richtung aufgenommen, dadurch
fehlen Tiefeninformationen, dass bedeutet das iiberlagerte Strukturen (S) als eine Struktur
mit hoherem Abschwiachungskoeflizient dargestellt werden und vom Betrachter schwer un-

terscheidbar sind.

S
N=Ny-e "D mity-d= Z,uk - dg (2.17)
k

Die anfangliche Anzahl von Photonen N werden exponentiell abgeschwécht. Die Anzahl
der abgeschwichten Photonen kann mit dem Lambert-Beer’sches Gesetz (Gleichung 2.10) be-
stimmt werden.

Bereits 1917 veroffentlichte der osterreichische Mathematiker J. Radon einen wissenschaft-
lichen Artikel ,Uber die Bestimmung von Funktionen durch ihre Integralwerte lings gewisser
Mannigfaltigkeiten” [Rad05]. Radon behandelt die Frage, ob eine Punktfunktion aus Linien-
integralen ldngs beliebiger Geraden eindeutig bestimmt werden kénnen und wie dies geldst
werden kann. Diese wissenschaftliche Arbeit ist die mathematische Grundlage fiir die etwa
50 Jahre spater vorgestellten Computertomografen. Radon hat gezeigt, dass ein aus unend-
lich vielen Richtungen p(6, s) (Linienintegral der Abschwachung von Rontgenstrahlen) durch-
leuchtetes Objekt alle Informationen der Abschwachung in Raumkoordinaten f(x, y) enthalt.
Wobei die Informationen der einzelnen Winkel von (0 - 180)° kongruent zu (180 - 360)° sind.
Ein Linienintegral mit festem Winkel wird als Projektion bezeichnet (siehe Abbildung 2.8). Die
urspriingliche Abschwichung in Raumkoordinaten f(x, y) wird aus der inversen Fouriertrans-

formation F(u, v) in Polarkoordinaten gewonnen (Fourier-Scheiben-Theorem) [Ens14]:

f(x’)’)=/ / F(u, 0)e™ x99 dydy (2.18)

Viele Rekonstruktionsalgorithmen heutiger CTs verfolgen diesen Losungsansatz [Ens14].
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(c) Projektion von P(r,90). Die Uberlagerung der einzelnen Kreise wird deutlich. Der maximale
Wert wird auf 1 normiert.

Abb. 2.8: Dargestellt ist wie der Computertomograf ein Objekt (a) von (0 — 180)° durchleuchtet.
Von den einzelnen Projektionen P(r, 0) des Sinogramms Abbildung (b) wird zur Verdeut-
lichung der Uberlagerung der einzelnen Abschwichungen die Projektion von P(r,90)
einzeln dargestellt Abbildung (c). Die hellen Farbwerte bedeuten hohe Absorption.

Réntgendetektoren

Bei der Computertomografie werden hauptséchlich die Xenon-Hochdruckionisationskammern
und die Szintillationskristalle mit Photodiode fiir die Messung der Rontgenstrahlung verwen-
det (sieche Abbildung 2.9). Beide Verfahren nutzen die Umwandlung der Photonen in einen
messbaren Strom. Die Xenon-Hochdruckionisationskammer besteht aus einer Kammer, die
mit Xenon gefiillt ist. Die ionisierende Strahlung, die in diese Kammer eintritt, ist in der Lage
Xenon-Atome zu ionisieren (siehe Unterabschnitt 2.3.2). Durch das Anlegen einer Spannung
werden die positiv geladenen Xenon-Ionen zur Kathode und die negativ geladenen Elektronen
zur Anode beschleunigt. Zur Aufrechterhaltung der angelegten Spannung muss ein Strom flie-

Ben, welcher proportional zu den einfallenden Rontgenquanten ist (siche Abbildung 2.9 (a)).
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(a) Schematische Darstellung der Xenon-Hoch- (b) Schematische Darstellung eines Szintillations-
druckionisationskammer. kristalls mit einer Photodiode.

Abb. 2.9: Darstellung der meist verwendeten Methoden zur Messung der Rontgenstrahlung in ei-
nem CT [Hut92].

Beim zweiten Verfahren nutzt man aus, dass sichtbares Licht deutlich einfacher nachzuwei-
sen ist als Rontgenquanten. Dazu werden Rontgenquanten in einem Szintillator in sichtbare
Lichtblitze umgewandelt. Szintillatoren werden in anorganische und organische unterschie-
den. Der meist verwendete Szintillator ist anorganisch aufgrund von der hohen Lichtausbeute
der Nal(T1)-Kristall. Die Entstehung der Lichtblitze 1dsst sich durch das quantenmechanische
Béndermodell darstellen. Bei weit entfernten Atomen liegen die Energieniveaus der einzelnen
Atome diskret vor. Werden Atome in einem Gitter betrachtet, werden diese Energieniveaus
aufgrund der elektrostatischen Wechselwirkung zu Energiebidndern aufgeweitet. Das Modell
lasst sich durch die Losung der Schrodingergleichung herleiten, indem ein einzelnes Elektron

im Feld der Ionenriimpfe betrachtet wird.

Die tieferen Bénder besitzen eine schmalere Aufspaltung der Energie aufgrund der stiarkeren
Bindung an das Atom. Je weiter entfernt sich das jeweilige Band vom Atom befindet, desto wei-
ter ist die Energieaufteilung. Das hochst besetzte Energieband wird als Valenzband bezeichnet.
Bei metallischen Leitern entspricht oder iberlagert sich das Valenzband mit dem Leitungsband,
sodass die Elektronen die Potenzialberge der Atome {iberwinden kdnnen. Bei Halbleitern und
Isolatoren ist das Valenzband vom Leitungsband durch eine Bandliicke getrennt. Die Bandliicke
ist ein verbotener Bereich der Elektronen. Bei Halbleitern konnen die Elektronen durch eine
Anregungsenergie vom Valenzband ins Leitungsbands iibergehen. Die Anregungsenergie der

Halbleiter liegen meist deutlich unter 2 eV. Die Anregungsenergie kann als Warme, mecha-
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nische Einwirkung aus chemischen Prozessen oder Strahlung zur Verfiigung gestellt werden.
Das nach der Anregung angehobene Elektron im Leitungsband, sowie die Defektelektronen
(Locher) tragen zum Leitungsprozess bei. Die angehobenen Elektronen im Leitungsband fallen
nach einer gewissen Zeit zuriick ins Valenzband (Rekombination). Die frei werdende Energie
der Rekombination kann als Photon mit einer fiir den Kristall charakteristischen Energie oder
als Gitterschwingung (Phononen) abgegeben werden. Das erzeugte Licht beim Szintillator liegt
in einer Spektralbreite vom sichtbaren Licht bis zur UV Strahlung [Kri13, GM12].

Die direkte Abgabe von Licht (Fluoreszenz) kann zum quantitativen Nachweis von ioni-
sierender Strahlung verwendet werden. Dafiir miissen die erzeugten Photonen (Lichtblitze)
wihrend der Bestrahlung nachgewiesen werden. Das sichtbare Licht wird an den Seitenwanden
des Kristalls reflektiert, sodass sie auf eine Photodiode oder einen Photomultiplier auftreffen

und nachgewiesen werden konnen (siehe Abbildung 2.9 (b)) [Kri13].

Hounsfield-Skala

In Abschnitt 2.2 wurde die Wechselwirkung von ionisierender Strahlung mit Materie bespro-
chen, wobei die Schwichung mittels des Koeffizienten y angegeben wird. Dabei handelt es sich
um eine unanschauliche Gréf3e 1/m, weshalb die Hounsfield-Einheiten (HU) eingefiihrt wur-
de. Diese ist definiert iiber die Abschwéchung von Luft CT-Zahl = -1000 HU und von Wasser

CT-Zahl = 0HU.
K~ HH,0
HH,0

CT-Zahl = - 1000 HU (2.19)

In der Hounsfield-Skala wird deutlich warum Weichteilgewebe auf CT-Bilddaten wenig diffe-
renzierbar ist. Die CT-Zahlen der Weichteilgewebe unterschieden sich nur wenig (sieche Abbil-

dung 2.10).

4D Computertomografie

Bei der 4D CT werden zeitaufgeldste Bilddaten erstellt. Der Zeitraum der Bilddaten entspricht
dem Atemzyklus des Patienten. Diese Art von CT wird bei Patienten verwendet, bei denen
sich die Position des Tumors aufgrund der Atmung verandert. Die zeitliche Auflosung einer
CT-Schicht ist limitiert durch die Anzahl der Winkelprojektionen und der Rotationszeit (tgo;).
Bei einer Rotationszeit von tg,; = 0,5s pro Rotation und einem Winkelbereich von 180° liegt
die zeitliche Aufldsung bei 0,25 s. Daraus folgt, dass die zeitliche Auflésung deutlich kleiner
als die typische Atemfrequenz eines Patienten ist. Einzelne Schichten eines 3D CTs kénnen
an zufalligen Positionen im Atemzyklus aufgenommen werden, wodurch Bewegungsartefakte
entstehen. Beim 4D CT werden diese Artefakte bestmoglich vermieden, in dem zusétzlich zur

Bildinformation Ateminformationen aufgenommen werden. Die Ateminformation kann pro-
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Abb. 2.10: Bereiche der Hounsfield-Skala: Bei Luft CT-Zahl=-1000HU und Wasser
CT-Zahl=0HU ist die CT-Zahl definiert. Fiir Weichteilgewebe unterscheiden
sich diese wenig, sodass der Kontrast von Weichteilgewebe untereinander deutlich
schlechter ist als der Kontrast von Weichteilgewebe zu knichernen Strukturen.

spektiv oder retrospektiv genutzt werden. Prospektiv wird ein bestimmter Bereich im Atem-
zyklus ausgewahlt, bei dem die Bildinformationen aufgenommen werden. Retrospektiv wird
wihrend des kompletten Atemzyklus die Bildinformation aufgenommen. Durch das gleichzei-
tige Aufnehmen von Atem- und Bildinformation muss gewéhrleistet werden, dass jede Schicht
der Bildinformation in einem kompletten Atemzyklus aufgenommen wird. Dies wird reali-
siert, indem der Tischvorschub (Pitch) an die Atemfrequenz des Patienten angepasst wird.
Da ein Detektor meist aus mehreren Detektoren in Reihe besteht, wird der Pitch so gewéhlt,
dass der Detektor anfangt die erste Schicht aufzunehmen und diese Schicht erst dann nicht
mehr aufnimmt, wenn derselbe Zeitpunkt im Atemzyklus wieder erreicht wird (siehe Abbil-
dung 2.11 (a)).

Die aufgenommenen Bildinformationen und die Ateminformation miissen retrospektiv zu-
geordnet werden, dies kann amplitudenbasiert (AMP) oder phasenbasiert (Phase) geschehen
(siehe Abbildung 2.11 (b)). Werden aus den Bilddaten und den Ateminformationen insgesamt
10 amplitudenbasierte Rekonstruktionen erstellt und die Atemperiode des Patienten P = 45
betragt mit einem Atemhub von A = 2 cm, dann wird alle 0, 4 cm eine Rekonstruktion erstellt.
Phasenbasiert wird anstelle des Atemhubs die Zeit in konstante Abschnitte unterteilt, sodass
alle 0,4 s eine Rekonstruktion erstellt wird. Das bedeutet, dass bei einer konstanten Bewegung

die amplituden- und phasenbasierte Zuordnung gleich ist. Bei sinusférmigen Atemmuster sind
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(a) Schematische Darstellung der Akquisition (b) Darstellung der Unterschiede bei phasen-

eines 4D CTs. Die Schichten eines Objekts miissen und amplitudenbasiertem Zuordnen. Orange

mindestens in einem Atemzyklus aufgenommen dargestellt ist eine lineare Bewegung der phasen-

werden. Das Objekt zum Zeitpunkt 1 beginnt mit basierten (blaue Punkte) und amplitudenbasier-

der Atemkurvenakquisition kurz vor dem loka- ten (rote Punkte) Zuordnung. Die blaue Kurve

len Minimum, die erste Schicht kann vom Detek- zeigt eine sinusformige Bewegung und dem zu-

tor bis zum Zeitpunkt 2 aufgenommen werden, geordneten phasenbasierten (blaue Punkte) und

an dem dieselbe Position im Atemzyklus erreicht amplitudenbasierten (rote Punkte) Zeitpunkten.

wird.

Abb. 2.11: Schematische Darstellung der Funktionsweise eines 4D CTs.

die Zuordnungen unterschiedlich (sieche Abbildung 2.11 (b)). Die erstellten Rekonstruktionen

eines 4D CTs werden als Bins bezeichnet.

2.4.2 Linearbeschleuniger

Medizinische Linearbeschleuniger erzeugen hochenergetische Rontgen- oder Elektronenstrah-
lung fiir die Therapie. In diesem Kapitel wird auf die Komponenten des Linearbeschleunigers
eingegangen, die fiir die Strahlerzeugung essenziell oder unmittelbar mit der Bestrahlung des
Patentes im Zusammenhang stehen (siehe Abbildungen 2.12 und 2.14).

In der Rontgenrohre werden die Elektronen durch eine anliegende Spannung zwischen An-
ode und Kathode auf Energien im Bereich um 100 keV beschleunigt. In der Strahlentherapie
erzeugt der Linearbeschleuniger Photonenenergie im Bereich von MeV. Um Photonenenergi-
en mit einer Rontgenrdhre in diesem Bereich zu erzeugen, muss eine Spannung von mehreren
Millionen Volt anliegen. Diese Spannung, ohne Uberschlige, zu erreichen wire nicht reali-
sierbar. Deshalb kam es zur Entwicklung der mehrstufigen Beschleunigung, bei der mehrere
Beschleunigungsstrecken durchlaufen werden. Die Beschleunigung durch mehrere angelegten
Spannungen werden durch hochfrequente Wechselfelder realisiert und fithrte zur Entwicklung

der heutigen Beschleunigungsrohre [BS02].
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Abb. 2.12: Darstellung eines modernen Linearbeschleunigers.

Bei der Beschleunigung der Elektronen werden als Bauformen des Beschleunigungsrohrs

der Wanderwellenbeschleuniger und der Stehwellenbeschleuniger eingesetzt.

Wanderwellenbeschleuniger

Bei dieser Bauform wandert eine Hochfrequenzwelle durch das Beschleunigungsrohr. Dabei
muss die Resonanzbedingung erfiillt sein, damit sich die Wanderwelle ungestort ausbreiten
kann. Durch die Bewegung der Mikrowelle stellt sich eine Ladungsverteilung im Beschleuni-
gungsrohr ein. Diese Ladungsverteilung wird ausgenutzt, um Elektronen zu beschleunigen.
Wenn die Elektronen sich zum Zeitpunkt der Schwingungsbduche in dem Hohlraumresonator
befinden und sich die positive Feldkomponente zu ihrer rechten Seite und die negative Feld-
komponente zu ihrer linken Seite befindet erfahren diese eine Beschleunigung. Ist die Anord-
nung der Feldkomponenten vice versa, findet ein Abbremsen der Elektronen statt. Durch das
Beschleunigen bei bestimmten Positionen im Beschleunigungsrohr finden sich die Elektronen
zu Elektronenwolken (Elektronenbunchs) zusammen (siehe Abbildung 2.13 (a)).

Die Elektronen haben zu Beginn des Beschleunigungsrohrs eine Geschwindigkeit deutlich
kleiner als Lichtgeschwindigkeit (etwa c/3 — ¢/2). Das fiihrt bei einer Erhéhung der kinetischen
Energie zu einer Geschwindigkeitszunahme, sodass die Hohlraumresonatoren am Anfang des
Beschleunigungsrohrs unterschiedliche Langen haben miissten. Dies ist aufgrund der Reso-

nanzbedingung der Mikrowellen nicht moglich. Deshalb haben die Hohlraumresonatoren un-
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(a) Schematische Darstellung der Funktion ei-
nes Wanderwellenbeschleunigers. Beim Wander-
wellenbeschleuniger ,surft” das Elektron auf der
Welle mit und wird durch die elektromagneti-
sche Welle beschleunigt. Rot dargestellt, ist der
Bereich, der eine anziehende Wirkung auf das
Elektron ausiibt (blau die abstoflende Wirkung).

(b) Schematische Darstellung eines Stehwellen-
beschleunigers. Die einfallende Welle wird am
Beschleunigungsrohrende reflektiert, sodass ei-
ne stehende Welle entsteht. Es kommt zu ei-
ner Uberlagerung der Feldstirken, sodass die Be-
schleunigungslinge identisch wie beim Wander-
wellenbeschleuniger ist, da jeder zweite Hohl-

raumresonator zur Beschleunigung beitrigt. Der
rot eingezeichnete Bereich iibt eine anziehende
Kraft auf die Elektronen aus, der blaue Bereich ist
wiederum abstofSend. Der graue Bereich tragt zu
keinem Zeitpunkt zur Beschleunigung der Elek-
tronen bei und kann zur Verkiirzung des Be-
schleunigungsrohrs ausgelagert werden.

Abb. 2.13: Unterschiedliche Bauweisen zur Beschleunigung von Elektronen in einem Beschleuni-
gungsrohr. Bei beiden Bauweisen werden die Elektronen in bestimmten Bereichen des
Beschleunigungsrohrs beschleunigt. Der Effekt, dass Elektronen zu einer Elektronen-
wolke zusammengefiigt werden, wird als ,bunchen” bezeichnet.

terschiedlich grofie Durchmesser in den Lochscheiben (Irisblenden), um die Phasengeschwin-
digkeit der Mikrowellen an die Elektronengeschwindigkeit anzupassen. Die Elektronen haben

ab einer Energie von ca. 3 MeV 99% der Lichtgeschwindigkeit erreicht [Kri05,BS02, Ang05].

Stehwellenbeschleuniger

Beim Stehwellenbeschleuniger wird die Welle am Ende des Beschleunigungsrohrs reflektiert.
Durch die Uberlagerung der einlaufenden und reflektierten Welle entsteht eine stehende Wel-
le mit doppelter Amplitude. Bei der stehenden Welle bleibt die Lage der Schwingungsknoten
und Schwingungsbduche unverandert (sieche Abbildung 2.13 (b)). Die einlaufenden Elektronen
werden bei den Schwingungsbduchen (negative Feldstirke) beschleunigt. In den Hohlraum-
resonatoren der Schwingungsknoten findet keine Beschleunigung statt. Durch die wechseln-

de Amplitude tragt jeder zweite Hohlraumresonator zur Beschleunigung bei, wihrend beim
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Wanderwellenrohr jeder Resonator zur Beschleunigung beitrdgt. Die Feldstarke beim Steh-
wellenbeschleuniger ist durch die Uberlagerung der Wellen jedoch doppelt so grof3, sodass die
Nettobeschleunigung identisch ist. Der Vorteil des Stehwellenbeschleunigers ist, dass die feld-
freien Hohlraumresonatoren ausgelagert werden kénnen, sodass die Baulange um einen Faktor
2 verkiirzt wird. So kann eine Beschleunigung von Elektronen auf 20 MeV mit einer Lénge des
Beschleunigungsrohrs von 1, 2 m erreicht werden [Ang05].

Beide Bauarten nutzen Mikrowellen im S-Band (3 GHz) um Schwingungen in einem Hohl-
raumresonator zu erzeugen. Dabei konnen unterschiedliche Moden eines Hohlraumresonators
genutzt werden beispielsweise TM010-Modus bei einer Resonatorlange 1 von I = % der Wel-

lenlédnge der Mikrowellen [BS02].

Mikrowellenerzeugung

Die Leistung der Klystrons zur Mikrowellenerzeugung fiir die Erwarmung von Speisen ist bei
L = 1000 W. Die Klystrons und Magnetrons, die zur Erzeugung der Mikrowellen beim Linearbe-
schleuniger eingesetzt werden, liegen im Bereich von Megawatt. Diese Leistung ist nicht kon-
tinuierlich abrufbar, weshalb sowohl Klystron als auch Magnetron in einem gepulsten Modus
betrieben werden. Bei Magnetrons werden Elektronen durch ein Magnetfeld auf Kreisbahnen
gelenkt. Durch die Einbringung von seitlichen Hohlraumen werden Mikrowellen mit der Um-
lauffrequenz der Elektronen erzeugt. Das Klystron besteht aus verschiedenen Elektroden die
Elektronen zur hochfrequenten longitudinalen Schwingung anregen und somit Mikrowellen
verstirken konnen. Die benétigten Hochspannungspulse zur Erzeugung der Mikrowellen wer-
den von einem Modulator erzeugt. Bei der Beschleunigung auf grofiere Elektronenenergie wer-

den meistens Klystrons bevorzugt, da diese hohere HF-Leistungen erreichen [Ang05,Kri13].

Strahlerkopf

Wenn die Elektronen auf die gewiinschte kinetische Energie beschleunigt sind, kénnen diese
zur Patientenbestrahlung oder zur Erzeugung von hochenergetischer Rontgenstrahlung einge-
setzt werden. In beiden Féllen muss die horizontal in der Gantry erzeugte Elektronenstrahlung
um 90° umgelenkt werden. Hierfiir werden unterschiedliche Umlenksysteme verwendet: die
270°-Systeme und die Slalom-Umlenksysteme. Beide nutzen die Lorentz-Kraft, um bewegte
elektrische Ladungen mittels Magnetfelder abzulenken. Gleichzeitig wird bei der Umlenkung
auch die spektrale Breite (achromatische Unschérfe) der Elektronenstrahlung gefiltert. Damit
Elektronen deren kinetische Energie zu weit vom Sollwert abweicht ausgefiltert werden. Dafiir
werden bei der Umlenkung sogenannte Energiespalte in die Flugbahnen der Elektronen einge-

bracht, beispielsweise nach einer 90° Umlenkung (siehe Abbildung 2.14). Durch die verschiede-

32



2.4 Medizinische Nutzung von ionisierender Strahlung

Umlenkmagnete
Energiespalt Beschleunigungsrohr

Target
Primarkollimator ’ ‘

_a  Ausgleichsfilter (Flattening Filter)

Blend Ionisationskammer
y-Blenden

x-Blenden .

| | | MLC

Abb. 2.14: Schematische Darstellung vom Strahlerkopf eines Linearbeschleunigers.

nen Energien der Elektronen werden diese unterschiedlich stark abgelenkt. Elektronen, die sich
zu weit entfernt von ihrer Sollbahn aufhalten, werden vom Energiespalt absorbiert. Dies sorgt
fiir eine hohe Energieschérfe der klinisch eingesetzten Elektronenbeschleuniger. Die Slalom-
Umlenksysteme bestehen in der Regel aus 3 Magneten. Die ersten 2 Magnete dienen der Auf-
spaltung der Elektronen nach der kinetischen Energie. Der dritte Magnet ist verantwortlich
fiir die eigentliche Umlenkung. Der Vorteil dieses System ist die geringere Bauhohe und die
energieunabhingige Abbildung des Elektronenstrahls [Kri05,Kri13].

Fiir die Patientenbestrahlung mittels Photonen werden die hochenergetischen Elektronen
aufein Target geschossen. Durch die Wechselwirkung der Elektronen mit den Targetmolekiilen
entsteht Bremsstrahlung. Die Ausbeute der Bremsstrahlung ist abhangig von der Elektronen-
energie, der Ordnungszahl und der Dicke des Targets. Wie bei der Rontgenrdhre ist es sinn-
voll ein Material mit hoher Ordnungszahl als Target zu nehmen, da die Ausbeute quadratisch
mit der Ordnungszahl Z des Targets zunimmt. Die Dicke des Targets ist anfinglich geeignet
fiir eine Erh6hung der Ausbeute, ab einer gewissen Dicke wird die Absorption der Photonen
im Targetmaterial grofier, sodass die Ausbeute insgesamt wieder abnimmt. Beispielsweise fiir
Photonenenergien von 15 MeV sind praktische Targetdicken d ~ (2 - 3) mm mit Wolfram als
Targetmaterial [Kri05].

Die bei dem Target entstehende Strahlung ist nicht homogen, wie es bei vielen Bestrahlun-
gen erwiinscht ist, sondern hat eine starke Konzentration der Fluenz im Zentralstrahl. Des-
halb wird ein Ausgleichskorper in den Strahlengang eingebracht, der das inhomogene Strahl-

profil ausgleicht. Bei der stereotaktischen Bestrahlung, bei der Uberdosierungen im Zielvo-
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lumen zugelassen sind und hohe Einzeldosen verabreicht werden, verzichtet man auf einen
Ausgleichsfilter (Flattening Filter Free). Hierdurch lassen sich deutlich hohere Dosisraten er-
reichen [Kri05].

Die Kollimation des Strahlenfeldes besteht aus mehreren Einheiten. Sie unterschiedet sich
in der Limitierung des Bestrahlungsfelds in die maximale zu bestrahlende Grofe und die Ver-
formung des Strahlenfelds fiir die individuelle Patientenbestrahlung. Die erste Kollimation des
Strahlenfeldes findet direkt hinter dem Target statt, wodurch die maximale Feldgrof3e festge-
legt wird. Dadurch werden primére Strahlen auflerhalb des nutzbaren Strahls absorbiert und
nicht zu einer zusatzlichen Dosisexposition im Patienten beitragen konnen.

Die Photonenkollimation befindet sich hinter dem Ausgleichsfilter. Sie besteht aus x- und
y-Blendenpaaren, die das Strahlenfeld rechteckig verkleinern und an die Zielvolumenstruktur
anpassen. Eine konformale Anpassung an das Zielvolumen findet durch den Multilamellenkol-
limator (MLC) statt. Dieser hat feine Lamellen, um die Photonenstrahlung individuell anzupas-
sen. Durch diese Anpassung des Strahlenfeldes wird u. a. die intensitdtsmodulierte Strahlen-
therapie (IMRT) ermoglicht. Bei dieser Technik werden Felder mit unterschiedlichen Gantry-
und Strahlerkopfeinstellungen abgestrahlt. Der Unterschied zur konventionellen Strahlenthe-
rapie ist das Maf} der Modulation. So wird bei der Sliding Window IMRT der MLC dynamisch
verfahren, um komplexe Dosisvolumina abzubilden. Eine Erweiterung der IMRT ist die vo-
lumenoptimierte Strahlentherapie (VMAT/RapidArc) bei der zusétzlich der Freiheitsgrad der
Gantryrotation wahrend der Bestrahlung genutzt wird [Ott08].

Bildgebungseinheiten

Die bildgebenden Verfahren, die zur Verifikation der Position des Patienten bzw. zur retrospek-
tiven Berechnung der Dosisverteilung verwendet werden, werden unter dem Begriff ,image-
guided radiation therapy” (IGRT) zusammengefasst.

Linearbeschleuniger verfiigen tiber eine Detektoreinheit, die gegeniiber der Erzeugung des
Nutzstrahls angebracht ist. Dadurch kann Nutzstrahlung fiir die Aufnahme von Bildinforma-
tionen genutzt werden. Da die Photonenenergie des Therapiestrahls im Bereich von (6-20) MeV
liegt, wird diese Bildgebung MV-Bildgebung (On-Board Imaging, OBI) genannt. Durch die ener-
giereichen Photonen ist der Kontrast der Bildaufnahmen schlechter als der bei einer klassi-
schen Rontgenaufnahme. Deshalb verfiigen moderne Linearbeschleuniger zusatzlich iiber ei-
ne kV-Bildgebung, die orthogonal zum Therapiestrahl angebracht ist. Wird die kV-Bildgebung
wihrend der Aufnahme gedreht kénnen Cone-beam Computertomografie Aufnahmen (CBCT)
erstellt werden. Diese konnen mit dem Planungs-CT tberlagert werden um Positionierunsi-
cherheiten oder auch Verdnderungen, beispielsweise von Organfiillstinden oder Organposi-

tionen, zu detektieren [BH*12].
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2.5 Strahlenbiologie

Im Kontext der Strahlentherapie beschreibt die Strahlenbiologie die biologischen Wirkung von
ionisierender Strahlung auf den Menschen. Die Wechselwirkung ionisierender Strahlung mit
Materie ist in Abschnitt 2.2 beschrieben. Im Folgenden werden die biologischen Folgen der
Wechselwirkung von ionisierender Strahlung mit Gewebe erdrtert. Die vom Gewebe absorbier-
te Energie wird als Energiedosis (Gy), also Energie pro Masse, oder als linearer Energietransfer

(LET), Energie pro Wegelement (¥¥), beschrieben [Kri12].
glep g U

m

2.5.1 Strahlenwirkung fiir den Organismus

Wechselwirkungen von ionisierender Strahlung mit (menschlichem) Gewebe wird in direkt
oder indirekten Strahlenwirkungen unterteilt. Bei der direkten Strahlenwirkung wechselwirkt
die ionisierende Strahlung unmittelbar mit den Zellkompartimenten, vor allem der DNA. Die
direkte Strahlenwirkung ist dominant bei Strahlung mit hohem LET Wert, wie der a-Strahlung.
Bei der indirekten Strahlenwirkung wechselwirkt die Strahlung (hauptséchlich niedriger LET)
erst mit Wasser. Dabei entstehen freie Radikale (H*, OH™) die hoch reaktiv sind und die DNA

schadigen konnen.

Schidigung der DNA

Die DNA ist der Trager der Erbinformation fiir Lebewesen und damit ein essenzieller Bestand-
teil von Lebewesen. Die Schadigungen der DNA in Zellen kann schwerwiegende Folgen haben,

wobei zwischen den Arten der Schidigung unterschieden wird [KMS06,BS02]:

» Basenschiden: Die DNA ist eine Doppelhelix mit einem Zucker-Phosphat-Riickgrat.
Die Information der DNA ist abgespeichert in den Basen (Adenin (A), Guanin (G), Cyto-
sin (C) und Thymin (T)) die unterschiedlich und paarweise angeordnet sind. Basenscha-
den sind Verdnderungen von Basen und werden auch Punktmutationen genannt. Die
Punktmutationen sind reparabel, kénnen jedoch zum Beispiel zur Sichelzellenandmie

fuhren.

+ Einzel- und Doppelstrangbriiche: Bei Einzelstrangbriichen wird ein Strang der DNA
unterbrochen bei den Doppelstrangbriichen beide Stringe. Die Einzelstrangbriiche kom-
men haufiger vor, wobei bei dicht ionisierender Strahlung auch die Anzahl an Doppel-
strangbriichen {iberwiegen kann. Beide Strangbriiche nehmen linear mit der Dosis zu,

sind aber gewdhnlich reparabel.

+ Crosslinks: Bei den Crosslinks werden Basen falsch verlinkt. Diese Art der Schiadigung

fithrt zu einer Vernetzung der Basen Thymin-Thymin, Cytosin-Cytosin oder auch Basen
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mit Proteinen. Die Crosslinks kdnnen reparabel sein, resultieren aber haufig zur Blockie-

rung der Zelle und damit zum Letalschaden der Zelle.

« Bulky Lesions: Wenn alle Schiden gehéuft vorkommen, bezeichnet man dies als Bulky
Lesions. Diese sind unregelméflig verteilt und fithren hiufig zum Zelltod der Zelle, da

sie oft irreparabel sind.

Die Wirkung von ionisierender Strahlung auf menschliches Gewebe wird durch Dosiseffekt-
kurven beschrieben. Die Zellen stehen nicht schutzlos der Strahlung gegeniiber. Einige Strah-
lenschdden konnen repariert werden, wobei dies nicht alle betrifft. Eine weitere Moglichkeit
der Zelle auf Strahlenschédden zu reagieren ist der Zelltod. Dabei wird zwischen dem aktiven
Prozess (Apoptose, Autophagie) und dem passiven Prozess (Nekrose) unterschieden. Die Apop-
tose ist ein programmierter Zelltod, bei dem die Zelle merkt, dass sie geschadigt ist. Bei der
Autophagie stirbt die Zelle, da die Lebensbedingungen nicht gegeben sind. Die Nekrose ist
kein programmierter Zelltod, dieser Vorgang ist krankhaft und tritt beispielsweise bei einer

Entziindung auf [KMS06,BS02].

2.5.2 Zelliiberlebenskurven

Zur Beschreibung des Verhiltnisses der iiberlebenden Zellen zur applizierten Strahlendosis
werden Zelliiberlebenskurven genutzt. Bei diesen wird aufgetragen wie viele Zellen durch die
applizierte Strahlendosis beschadigt werden gegeniiber den unveranderten Zellen. Bei Rontgen-
strahlung ist die Zelliiberlebenskurve, eine logarithmische Schulterkurve. Im niedrigen Dosis-
bereich eine gerade Linie entsteht, die von einer Schulter mit einem exponentiellen Abfall
gefolgt wird. Das linearquadratische Modell (LQM) beschreibt das Verhalten vor und nach der
Schulterkurve durch zwei Terme. Der erste lineare Term (a D) ist die Zelliberlebensrate, die bei
kleinen Dosen dominiert. Der zweite quadratische Term (8D?) beschreibt die Uberlebensrate,
dieser iiberwiegt bei hoherer Dosen. Insgesamt setzt sich die Uberlebensfraktion S zusammen
aus:

S = ¢ (@D+FD?) (2.20)

Das Verhaltnis wird a/f-Wert genannt und ist ein Maf} dafiir, wie frith bzw. spat ein Gewebe
auf Strahlung reagiert. Dabei haben kritische Organe meist einen o/f-Wert von (2 - 4) Gy, wo-
bei Tumore meist einen a/f-Wert von 7 Gy bis iiber 10 Gy aufweisen (sieche Tabelle 2.3). Tumore
reagieren deutlich friher auf Strahlung, was durch eine geeignete Fraktionierung ausgenutzt
werden kann. Hierdurch werden Spatfolgen durch die Zerstérung von normalem Gewebe ver-

mieden. Dieser Dosierungsbereich wird therapeutische Breite genannt.
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Tab. 2.3: o/ f-Wert fiir friih und spit reagierendes Gewebe nach dem linear quadratischen Modell

[KMSO06].
Friih reagierendes Gewebe Spit reagierendes Gewebe
Gewebe al/f-Wert || Gewebe alB-Wert
in Gy in Gy
Diinndarm 6-10 Gehirn 1,5-2,5
Dickdarm 10 - 12 Ruckenmark 1,6 -5
Haut 9-19 Niere 0,5-5
Knochenkallus 9-10 Leber 1,4-3,5
Knochenmark > 10 Lunge 2,5-6,3
Mundschleimhaut > 10 Herz <2
Spermatogonien 13 Haut 2,5-4,5
Schilddruse 2,5-4
Tumore Tumore
Plattenepithelkarzinom 25 Prostatakarzinom 1,2-1,5
Adenokarzinom 10-20 Malignes Melanom 0,6
Liposarkom 0,4

2.5.3 Fraktionierung

Normales Gewebe reagiert spater auf Strahlung und zusétzlich laufen die Reparaturmecha-
nismen schneller und erfolgreicher ab als bei Tumorzellen. Weshalb bei einer fraktionierte Be-
strahlung gesundes Gewebe geschont wird, wobei gleichzeitig die Zerstérungswahrscheinlich-
keit des Tumors kaum verkleinert wird. Durch die Fraktionierung dndert sich das LQM von

Gleichung 2.20 zu:
S = e_DGesamf(a+ﬁD) (221)

Wobei Dgesam: der Summe der Einzeldosis D iiber die Anzahl an Fraktionen n entspricht.
Eine weitere Grofle, die im LQM beriicksichtigt werden sollte, ist die Zeit. Besonders wenn
unterschiedliche Fraktionierungsschemata bewertet werden. Hierfiir wird die Gleichung 2.21

durch einen Zeitterm erweitert.

T-Ty.

_ 2
e n(aD+pD?)+In 2 T (2.22)

S =
Ty entspricht der Zeit bis zum Ansprechen der ionisierenden Strahlung, T, der potenziellen
Verdopplungszeit und T der kompletten Zeit der Behandlung. Schematisch kann dies in einer
Dosis-Effekt-Kurve darstellt werden, bei der die Schulterkurve bei jeder Fraktionierung erneut
mit den bis dahin iiberlebenden Zellen beginnt. Dadurch ist bei der Fraktionierung mit der An-
zahl an tiberlebenden Zellen eine grofiere Gesamtdosis notig als bei einer Einzeitbestrahlung.
Die Erholung, die bei der Fraktionierung in den Bestrahlungspausen einsetzt wird, wird als
ELKIND-Erholung bezeichnet und schiitzt die letalen und potenziell letalen Zellschdden vor
dem Zelltod [KMS06].
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Konventionelle Fraktionierung 4. Woche

Akzelerierte Bestrahlung

Akzelerierte Bestrahlungen

Hyperfraktionierte Bestrahlun

Hyperfraktionierte und akzelerierteBestrahlung

Hypofraktionierte Bestrahlung

Abb. 2.15: Darstellung von Fraktionierungsschemata. Die grauen Kdsten markieren die Tage, wo-
bei die blauen Kdsten die Wochenenden markieren. Die GrofSe der roten Fliche mar-
kiert die Dosis, wobei auch mehrmals pro Tag bestrahlt werden kann.

Durch die Fraktionierung und Protrahierung einer Bestrahlung lasst sich spit reagierendes
Gewebe schiitzen, wobei das frith reagierende Gewebe weniger auf die Fraktionierung reagiert.
Da die meisten Tumore zu den frith reagierenden Geweben gehoren, kann durch eine geeig-
nete Fraktionierung eine Bestrahlung mit weniger Strahlenfolgen durchgefithrt werden. Die
Protrahierung ist ein Herabsetzen der Bestrahlungsdosis. Ein langerer Bestrahlungsvorgang
mit der gleichen Dosis gegeniiber einem kurzen Bestrahlungsvorgang vermindert die biologi-
sche Wirksamkeit der Strahlung. Die meist angewendeten Fraktionierungsschemata werden

im Folgenden beschrieben (siehe Abbildung 2.15) [KMS06].

« Die konventionellen Fraktionierung ist die Standardfraktionierung in der Strahlenthe-
rapie. Es wird mit einer Einzeldosis von (1,8 — 2) Gy pro Tag, 5 Tage die Woche mit bis
zu 60 Gy Gesamtdosis bestrahlt.

« Bei der akzelerierten Fraktionierung werden die Einzeldosen auf bis zu 3 Gy erhdht oder
mehrmals pro Tag bestrahlt. Dadurch wird die gleiche biologische Wirksamkeit mit we-

niger Dosis in kiirzerer Zeit erreicht.

« Bei der hyperfraktionierten Fraktionierung werden die Einzeldosen der konventionel-
len Fraktionierungen verkleinert (2 - (1 - 1, 2) Gy) und mehrmals am Tag bestrahlt. Die

Behandlungszeit bleibt, wie bei der konventionellen Fraktionierung, jedoch ist dieses
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Fraktionierungsschema bei einer hohen Gesamtdosis durch das bessere Ausnutzen der

Erholungskurve sinnvoll.

« Bei der hyperfraktionierten und akzelerierten Fraktionierung wird eine Einzeldosis pro
Tag erhoht und unterteilt, sodass mehrmals am Tag bestrahlt wird. Typischerweise be-

tragt die Einzeldosis 2 - (1,4 - 1, 8) Gy.

« Bei der hypofraktionierten Fraktionierung wird in gréfleren Abstdnden zwischen den

Bestrahlungen (mehrere Tage) mit Einzeldosen grofier 2 Gy bestrahlt.

2.5.4 Strahlenfolgen

Jeder Mensch ist ionisierender Strahlung ausgesetzt. Es wird zwischen natiirlicher und kiinst-
licher Strahlenbelastung unterschieden. Der grofite Anteil der kiinstlichen Strahlenexpositi-
on tragt die radiologische Diagnostik. In der Publikation ,Haufigkeit und Dosis diagnosti-
scher und interventioneller Rontgenanwendungen”von Nekolla et al. werden Trends zwischen
2007 und 2014 analysiert. So wurden fiir das Jahr 2014 etwa 140 Mio. Rontgenanwendungen
mit einer durchschnittlichen Dosisbelastung von 1, 6 mSv geschétzt, wobei ca. 60 % durch CT-
Aufnahmen appliziert wurden [N*17].

Nicht jede Strahlenexposition fithrt zu Strahlenfolgen. Dabei wird zwischen stochastischen
und deterministischen Strahlenfolgen unterschieden. Stochastische Effekte konnen bei jeder
Dosis auftreten, werden aber wahrscheinlicher, je hoher die Dosisexposition ausgefallen ist.
Ein Beispiel fiir stochastische Strahlenfolgen ist die Karzinogenese.

Deterministische Strahlenfolgen treten ab einer gewissen Schwellendosis auf. Dabei steigt
der Schweregrad des Auftretens abhéingig von der Dosis. Beispiele fiir deterministische Strah-
lenschiden sind die Letaldosen, bei denen angegeben wird, wie viele Menschen bei einer ge-
wissen Ganzkorperdosis sterben (letale Dosis, LDsg30 = 4 Gy), die Strahlenkrankheit oder Ery-
thema solare (Sonnenbrand).

Des Weiteren ist eine zeitliche/temporale Einteilung der Strahlenfolgen méglich. Dabei wird
zwischen Akut- und Spétfolgen unterschieden. Akutfolgen sind Folgen die kurz nach der Be-
handlung (Stunden bis Tage) durch ionisierende Strahlung auftreten. Fiir das Auftreten von
Akutfolgen ist hauptsédchlich die Behandlungsdauer entscheidend, sodass durch Fraktionie-
rung und Protrahierung Akutfolgen reduziert werden kdnnen. Betroffen sind vor allem akut
reagierendes Gewebe wie die Gonaden oder das lymphatische System. Typische Symptome
von Akutfolgen sind beispielsweise Blutungen, Rétungen, Haarausfall oder Durchfall.

Spatfolgen sind definiert als Folgen die mindestens 90 Tage nach der Strahlenexposition auf-
treten. Hauptsachlich betroffen sind die Stammzellen der spit reagierenden Gewebe, wie bei-

spielsweise das Gehirn. Die Haufigkeit ist vor allem abhéngig von der Einzeldosis und weniger
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Thoraxatmung

® Inspiration Bauchatmung

® Exspiration

Abb. 2.16: Uberlagerung zweier CT-Bilddaten wihrend der Inspiration (rot) und Exspiration
(blau). Die Ausdehnung der Lunge durch die verschiedenen Muskelgruppen wird mit
den weifsen Pfeilen angedeutet.

von der Behandlungsdauer. Chronische Strahlenfolgen konnen zum Beispiel ein Lymphodem

oder koronare Nebenwirkungen sein [Kri12, KMS06].

2.5.5 Anatomie der Lunge

In diesem Teil der Arbeit werden die medizinischen Grundlagen und die Folgen der Atembewe-
gung fiir die Bestrahlung behandelt. Der menschliche Korper bendtigt zum Leben Energie. Des-
wegen werden Bestandteile der Nahrung und Sauerstoff durch die Gefaf3systeme zu den Zellen
transportiert, wo sie zu Energie (Adenosintriphosphat, ATP) umgewandelt werden. Zur Auf-
nahme des Sauerstoffs O und Abgabe des Kohlendioxids CO, sind die Atemorgane zustandig.
Diese bestehen aus den Atemwegen, die in 2 Teile unterteilt sind, die oberen Atemwege und
die unteren Atemwege der Lunge. Die oberen Atemwege bestehen aus Nase, Pharynx sowie
Larynx, und die unteren Atemwege aus Trachea sowie den Bronchien. Die oberen und unteren
Atemwege sind die Luftleitung zu den Lungen, die fiir den Gasaustausch zustandig sind. Die
Lungen bestehen aus 2 Lungenfliigel, dem rechten und linken Lungenfliigel. Die Lungenfliigel
werden in die Lungenlappen unterteilt, wobei der rechte Lungenfliigel aus drei und der linke
Lungenfliigel aus zwei Lungenlappen besteht. Diese Lungenlappen werden wiederum in Lun-
gensegmente eingeteilt. Zustdndig fiir den Gasaustausch der aufgenommenen Atemluft und

dem Blut sind die Alveolen [K*12,FS16].
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2.5.6 Physiologie der Atmung

Damit ein Austausch von Kohlenstoff und Sauerstoff stattfinden kann, muss ein stindiger Aus-
tausch von Luft im Alveolarraum stattfinden. Dies geschieht durch einen standigen Wech-
sel von Unter- und Uberdruck, der durch Muskelgruppen erzeugt wird. Es wird zwischen
der Thorax- (Brustatmung) und Zwerchfellatmung (Bauchatmung) unterschieden (siehe Ab-
bildung 2.16). Bei der Brustatmung werden durch die Zwischenrippenmuskulatur die Rippen
des Thorax angehoben und abgesenkt, wodurch eine Volumenénderung stattfindet. Diese Volu-
menanderung fithrt zu einem Druck (Pulmonaldruck), der zu einem Luftstrom durch die Atem-
wege in oder aus der Lunge fiihrt. Bei der Bauchatmung wird die Volumenénderung durch das

Diaphragma realisiert. Es findet eine Muskelkontraktion des Zwerchfells statt.

Die Atembewegung wird durch die Frequenz bzw. Periode (Inspiration und Exspiration) und
der Atembewegung bzw. Atemhub beschrieben. Diese sind abhingig von unterschiedlichsten
Faktoren wie das Alter des Menschen sowie dem mentalen und korperlichen Zustand. Eine

durchschnittliche Atemperiode bei einem Erwachsenen liegt bei ca. 4 s pro Atemzyklus [K"12].

2.6 Medizinische Grundlagen

2.6.1 Mammakarzinom

Brustkrebs (Mammakarzinom, MC) ist bei Frauen die am héaufigsten vorkommende Krebsart.
Insgesamt z&hlt das Robert Koch-Institut 68.950 Neuerkrankungen (2016) in Deutschland. Sta-
tistisch erkrankt somit jede achte Frau an Brustkrebs. Die relative Uberlebensrate nach 5 und
10 Jahren ist grofier 80 %, sodass Brustkrebs ein prognostisch giinstiger Tumor ist. Risikostei-
gernde Faktoren fir die Erkrankung an Brustkrebs sind beispielsweise das frithe bzw. spate

Einsetzen der Regelblutung sowie ein hohes Alter der Frau bei der ersten Geburt [RKI19].

Beim Mammakarzinom werden zwischen Krebsvorstufen oder in situ Karzinome unterschie-
den. Die Krebsvorstufen sind das duktale carcinoma in situ (DCIS, ductal = Milchgingen) und
das lobulére carcinoma in situ (LCIS, lobular = Milchdriisenldppchen). Wahrend die Krebs-
vorstufen solide Tumore (auf die jeweilige Stelle begrenzt) sind, sodass sie nicht metastasie-
ren, kann ein in situ Karzinom zu einem invasiven Karzinom werden. Dieses Karzinom hat
die Gewebegrenzen der Brust iiberschritten und wichst in das Gewebe hinein. Es kann iiber
Blutbahnen andere Organe befallen oder tiber Lymphbahnen Lymphknoten infiltrieren, sodass

systemische Therapien notwendig werden [SS18].
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2.6.2 Bronchialkarzinom

Im Jahr 2016 erkrankten in Deutschland 57.460 Menschen an einem Lungentumor (Bronchi-
alkarzinom, BC), damit ist er einer der meist vorkommenden Tumore. Die relative 5-Jahres-
Uberlebensrate bei Frauen liegt bei 21 % und bei Méannern bei 15 %, wodurch der Lungentu-
mor ein prognostisch ungiinstiger Tumor darstellt. Der Hauptgrund an einem Lungentumor
zu erkranken ist das Tabakrauchen (bei ca. 6 von 10 Frauen und 9 von 10 Ménner). Weite-
re Risikofaktoren sind kanzerogene Stoffe, wie beispielsweise Asbest, oder Radoninhalation.
Unterteilt wird der Lungentumor in 4 Haupttypen, wobei eine eindeutige Differenzierung oft
nicht moglich ist: das Adenokarzinom, das Plattenepithelkarzinom, grofizelliges Karzinom und

das kleinzellige Bronchialkarzinom [RKI19].

Das kleinzellige Bronchialkarzinom (SCLC) metastasiert meist friih, sodass die Systemthe-
rapie meist Vorrang vor der Lokaltherapie hat. Als Therapiekonzept wird meist eine Kombina-
tion aus Radio- und Chemotherapie verfolgt. Das SCLC macht (15 - 25) % aller Bronchialkar-
zinome aus. Das Adenokarzinom, das Plattenepithelkarzinom und das grofizellige Karzinom
gehoren zu den nicht-kleinzelligen Karzinomen (NSCLC). Anders als das SCLC metastasieren
diese spiter. Deshalb steht die lokale Therapie im Vordergrund, wobei die Behandlungsmo-
dalitdten chirurgischer Eingriffe, Radiotherapie und Chemotherapie von der Tumorhistologie
und dem Tumorstadium abhéngt. Das Adenokarzinom macht (30 -35) %, das Plattenepithelkar-
zinom (35 — 40) % und das grof3zellige Karzinom 10 % aller Bronchialkarzinome aus [KMS06].

2.6.3 Atembedingte Bewegung von Lungentumoren

Seppenwoolde et al. haben die Tumorbewegung bei 20 Patienten mit einem NSCLC Lungen-
tumor untersucht. Dafiir wurden 2 mm Goldmarker in unmittelbare Nahe oder in den Tumor
implantiert. Die Position der Goldmarker wurde mittels einer Fluoroskopie Bildgebung be-
stehend aus 4 kV-Bildgebungseinheiten verfolgt, sodass die Bestrahlung durchgefithrt wurde,
wenn sich die Goldmarker und damit der Tumor in einem vorher definierten Bereich befand.
Die Bewegung der Marker wurde in allen Raumrichtungen gemessen. Die Messung hat erge-
ben, dass die grofite Tumorbewegung im Unterlappen der Lunge gemessen wird. Sie betrug
cranio-caudal im Mittel (12 + 2) mm fiir Tumoren die nicht mit festen Strukturen verbunden
waren und ist damit deutlich grof3er als die laterale (2 + 1 mm) und ventro-dorsale (2 + 1) mm
Bewegung. Aulerdem wurde eine Bewegung der Tumore festgestellt, in dem die Exspirations-
position stabiler war als die Inspirationsposition. Insgesamt wurde bei 10 von 21 Tumoren eine
Hysteresekurve (1 - 5) mm detektiert, sodass die Tumorposition bei derselben Atemposition

fiir die Inspiration und Exspiration verschieden ist [S*02].
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2.6.4 Klinisches Zielvolumen

Damit eine Bestrahlung stattfinden kann, muss eine eindeutige Definition vom Zielvolumen
und Risikoorganen vorliegen. Diese Definition ist durch die International Commission on Ra-
diation Units and Measurements (ICRU) in den Berichten 50 und 62 festgelegt worden (siehe
Abbildung 2.17). Das diagnostisch oder operativ gesicherte Tumorvolumen wird im ICRU Re-
port Nummer 50 als Gross Tumor Volume (GTV) bezeichnet. Das GTV mit einem zusétzlichen
Sicherheitssaum, in dem die Tumorzellen méglicherweise vorhanden sind oder proliferieren,
aber noch nicht nachgewiesen sind, wird als klinisches Zielvolumen (CTV) bezeichnet. Auf-
grund physiologischer Prozesse ist dieses CTV im Menschen nicht statisch, sondern kann sich
beispielsweise durch den Fiillstand der Blase oder die Atembewegung verschieben oder de-
formieren. Deshalb wurde im ICRU Report 62 der interne Sicherheitssaum eingefiihrt. Dieser
interne Sicherheitssaum bildet zusammen mit dem CTV das interne Zielvolumen (ITV). Durch
die Beriicksichtigung von Positionierunsicherheiten oder Anderungen durch Gewichtsabnah-
me des Patienten zwischen den Fraktionen wird ein weiterer Sicherheitssaum eingefiihrt, wo-
durch sich das eigentliche Planungszielvolumen (PTV) ergibt. Das PTV soll gewahrleisten, dass
auch bei gegebenen Unsicherheiten das CTV trotz Lageverschiebung die vorgesehene Dosis
erhilt. Zusitzlich wird das bestrahlte Volumen (TV) definiert, welches das Volumen beinhal-

tet, dass mit der vorher definierten Mindestdosis bestrahlt wird. Der Bereich, der wahrend der

bestrahltes Volumen

behandeltes Volumen

GTV o
CTV

ITV e
PTV e

Abb. 2.17: Schematische Darstellung der Zielvolumendefinition nach ICRU Report Nummer 62.
Ein interner Sicherheitssaum der um das CTV gelegt wird bildet das ITV. Dieser Si-
cherheitssaum beriicksichtigt variierende Gréfien, Formen und Positionen des Tumors
aufgrund des Fiillstands der Blase, des Rektums oder auch der Atembewegung des Pa-
tienten.
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Strahlentherapie eine Dosis erhalt, wird als bestrahlter Bereich (IV) bezeichnet. Da in dem IV
auch Organe liegen koénnen, die bestmoglich geschont werden sollten, werden diese als Risi-
koorgane (Organs At Risk, OAR) bezeichnet [ICR99].

2.6.5 Extrakranielle Stereotaxie der Lunge

Die Standardtechnik zur Behandlung von NSCLC (Stage 1) ist die chirurgische Entfernung.
Diese hat eine 5-Jahres-Uberlebensrate von ca. (60 - 70) % und ist damit die Behandlung der
Wahl. Jedoch sind nicht alle Patienten korperlich oder mental in der Lage sich einer Operation
zu unterziehen, sodass die nicht-invasive Strahlentherapie eine Behandlungsalternative dar-
stellt. Die alleinige Strahlentherapie mit einer konventionellen Fraktionierung der Dosis von
(45 - 60) Gy in (1,8 - 2,0) Gy Einzeldosis weist eine 5-Jahres-Uberlebensrate von (10 — 30) %
auf und stellt nur bedingt eine Alternative dar [T*06].

Die stereotaktische Bestrahlung (SBRT) ist eine Hochprazisionsbestrahlung bei der die Do-
sisbelastung fiir Risikoorgane minimiert wird. Dies geschieht indem die Zielvolumen mini-
miert werden und Hypofraktionierung mit deutlich grofieren Einzeldosen (T1: 3 - 20 Gy und
T2: 3 - 22 Gy) angewendet wird. Die stereotaktische Behandlung zeigt eine Tumorkontrollrate
von 95 % nach 2 Jahren [T06].

Die hohen Einzeldosen fordern ein hohes Mafl an Prézision. Dies hat zur Folge, dass nicht
nur die Lokalisation des Tumors durch das Planungs-CT, sondern auch die Positionierung des
Patienten sowie die Lagekontrolle vor jeder Bestrahlung einen Mehraufwand durch geeignete
IGRT darstellt. Eine der zentralen Fragestellungen bei der Behandlung von Lungentumoren

stellt die Bewegung des Tumors aufgrund der Atmung dar.

2.7 Atemgetriggerte Bestrahlung

2.7.1 Techniken beim atemgetriggerten Bestrahlen

Es gibt unterschiedliche Techniken die Atembewegung zu erfassen. Es wird zwischen inter-
nen und externen Signalen sowie Atemtechniken zur Messung des Luftvolumens unterschie-
den. Alle Techniken haben als Ziel interne Sicherheitssaiume aufgrund von Atembewegungen

moglichst zu verkleinern (CTV = PTV) und Bewegungsartefakte zu reduzieren.

Atemtechnik

« Eine der ersten Techniken war die Bewegung des Tumors aufgrund der Atmung einzu-
schranken. Dafiir wird der Patient auf einem starren Rahmen positioniert und mittels

einer Bauchpresse Druck auf die Abdomen ausgetibt. Durch den Abdomendruck wird
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die Atmung der Patienten eingeschrankt, sodass eine flache Atmung mit kleinerer Be-
wegung des Tumors erreicht wird. Ein Beispiel fiir eine solche Technik ist der stereotak-
tische Korperrahmen (Elekta Instrument AB, Stockholm Schweden). Die Methode wird
jedoch von Patienten als unangenehm empfunden, insbesondere da Patienten mit einem

Lungentumor oft unter Dyspnoe leiden [L*94].

+ Eine Methode, um die Atembewegung zu messen, ist das active breath control (ABC).
Beim ABC handelt es sich um ein Spirometer. Der Patient atmet durch ein Mundstiick,
wodurch der Luftfluss gemessen werden kann. Aus dem gemessenen Luftfluss konnen
Riickschliisse auf das Lungenvolumen getroffen werden und damit auf die Atembewe-
gung. Um die Position des Tumors an bestimmte Orte zu immobilisieren, kann das Sys-
tem zu bestimmten Zeitpunkten den Luftfluss unterbrechen. Da die Immobilisierung des
Tumors das ITV verkleinert, sodass mit kleineren Sicherheitssiumen bestrahlt werden

kann [W*99].

+ Bei der held-breath selfgated Radiotherapie (HBSGRT) wird aktiv durch den Patienten
an einem bestimmten Zeitpunkt im Atemzyklus die Luft angehalten, wodurch die Be-
strahlung begonnen wird. Unterbrochen werden kann die Bestrahlung vom Patienten,
wenn dieser den Atem nicht mehr anhalten kann, sowie vom Therapeuten, oder wenn

die Bestrahlung beendet ist [K*01].

Atemgetriggerte Bestrahlung mit internen Markern

Beim der atemgetriggerten Bestrahlung mit internen Markern werden unterschiedlichste Mar-
ker in den Tumor oder in die Nahe des Tumors implantiert. Der Vorteil dieser Technik ist, dass
vom Marker direkt auf die Bewegung des Tumors geschlossen werden kann. Ein grofier Nach-

teil der internen Verfahren ist das Einbringen der Marker in das Gewebe.

+ DasReal-Time Tumor Tracking System (Hokkaido, Japan) ist ein System das von Mitsub-
ishi Electronics Co. LTD. (Tokio, Japan) entwickelt worden ist. Es besteht aus 4 Rontgen-
systemen, die in der Lage sind, die Position von 2 mm Goldmarkern zu bestimmen. Die
Goldmarker werden in die Néhe oder in den Tumor implantiert, sodass mit den Markern
die Lage des Tumors bestimmt wird. Befindet sich der Marker in einem bestimmten Be-

reich, kann der Strahl ein- bzw. ausgeschaltet werden [S*00].

« Das AccuTrack-System (Accuray, Palo Alto, USA) ist eine Kombination von internen
und externen Markern und wird im Rahmen der Cyberknife Behandlungen eingesetzt.
Es besteht aus einem LED-Marker, der von aufien genutzt wird, um die Ateminformatio-

nen zu erhalten. Gleichzeitig muss ein interner Marker in die Ndhe oder in den Tumor
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implantiert werden. Mittels Bildgebung kann eine Korrelation von internen und exter-
nen Markern stattfinden, wodurch das Cyberknife-System wahrend der Bestrahlung der
Trajektorie des Tumors folgen kann [R*01].

« Das Calypso Extracranial Tracking (Varian Medical Systems, Palo Alto, USA) nutzt nicht-
ionisierende Strahlung fiir die Lokalisation der Beacon Transponder (Marker). Diese wer-

den mittels Injektionsnadel in das gewiinschte Weichteilgewebe eingebracht.

Atemgetriggerte Bestrahlung mit externen Markern

Atemgetriggerte Techniken mit externen Signalen messen, anders als die internen Marker,
nicht direkt die Bewegung des Tumors, sondern die Bewegung der Atmung. Die Surrogatsi-
gnale werden als Hilfsmittel gemessen, um auf die Bewegung des Tumors schlieffen zu konnen.
Damit dies moglich ist, muss eine direkte Korrelation zwischen Surrogatsignal und Tumorbe-

wegung bestehen.

« Die Firma Anzai Medical Co. (Tokio, Japan) hat zwei verschiedene Systeme zur Detektion
der Atembewegung. Das Respiratory Gating System AZ-744VI verfiigt tiber ein System
mit und ohne Patientenkontakt. Bei dem System mit Patientenkontakt wird dem Patien-
ten ein elastischer Gurt angelegt. Dieser misst die Ausdehnung des Abdomens. Das Sys-
tem ohne Patientenkontakt verfiigt iiber ein Lasersystem, dass die Oberflache des Pati-

enten mithilfe eines Lasers abtastet und somit die Atembewegung messen kann [Anz13].

« Der pneumatic Bellow (Philips, Amsterdam, Niederlande) ist wie der Anzai Gurt ein
druckempfindlicher, elastischer Atemgurt. Er misst die Ausdehnung im Bereich des Ab-
domens [Phi13].

« Das Sentinel 4D CT und Catalysts (C-RAD, Uppsala, Sweden) ist ein laserbasierter Ober-
flaichenscanner, der zusitzlich Bildgebung fiir die Patientenpositionierung liefert. Das
Sentinel 4D CT ist eine Zusatzausstattung fiir das CT, wobei der Catalyst das Pendant
fiir den Linearbeschleuniger darstellt. Eine zusétzliche Besonderheit ist das visuelle Coa-

ching, das durch eine C-RAD Bluetooth Patientenbrille ermdglicht wird [S™13c].

« Das Real-Time Position Management (RPM) (Varian Medical Systems, Palo Alto, USA)
ist ein Gatingsystem das mithilfe einer Infrarotkamera die Position eines Reflektorblocks
verfolgt. Das RPM ist eine eigenstdndige Zusatzausstattung fiir ein CT. Das Nachfolge-
modell des RPM ist das Respiratory Gating for Scanners (RGSC), wobei der Hauptun-
terschied beider Systeme die Integration des RGSC Systems in das Onkologie Informati-
onssystem ARIA und die Aufnahme eines neuen Reflektorblocks (identisch zum Reflek-

torblock von der Truebeam) ist [Var17a].

46



2.7 Atemgetriggerte Bestrahlung

2.7.2 Klinisches atemgetriggertes Bestrahlen

Die Niere, die Lunge, der Pankreas, die Speiserdhre, die Leber und die Brust gehdren zu den
Organen, die sich aufgrund der Atmung bewegen. In diesem Kapitel werden beispielhaft die

Bestrahlungstechniken fiir das Bronchial- und Mammakarzinom vorgestellt.

Linksseitige Mamma-Bestrahlung

Bei einer konventionellen Bestrahlung mit tangentialen Bestrahlungsfeldern kann es bei der
linksseitigen Mamma-Bestrahlung vorkommen, dass Herzspitzen innerhalb des Bestrahlungs-
feldes liegen und damit die Dosisbelastung fiir das Herz steigt. Eine Moglichkeit dies zu ver-
meiden, ist die Bestrahlung in tiefer Inspiration. Diese atemgetriggerte Bestrahlungstechnik
der linksseitigen Brust wird Deep Inspiration Breath Hold (DIBH) genannt. Dabei wird ausge-
nutzt, dass bei der Inspiration sich die Entfernung des Herzens von der Thoraxwand vergrofiert,
wodurch die Herzbelastung deutlich reduziert werden kann (siehe Abbildung 2.18) [Cor16].
Die Technik der DIBH lisst sich einordnen als eine prospektive, amplitudenbasierte Bestrah-

lung. Vor der eigentlichen Bildaufnahme wird entschieden in welcher Atemtiefe (Atempositi-
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(a) Schematische Darstellung der Atemkurve bei ei- (b) Schematische Darstellung von CT-Bilddaten er-
ner DIBH Bestrahlung. Der Patient atmet in freier At- stellt wihrend tiefer Inspiration (rot) und Normalat-
mung, bis er bereit ist, den Atem fiir mehrere Sekun- mung (blau). Bei der tiefen Inspiration vergrofSert sich
den anzuhalten. In der Phase der tiefen Inspiration der Abstand von Herz (hellgriin) und PTV (griin). Bei
wartet der Linearbeschleuniger fiir eine vorher defi- der Normalatmung ist der Abstand deutlich kleiner
nierte Verzogerungszeit ab und beginnt zu bestrah- (hellblau zu blau), sodass bei einer tangentialen Tech-
len. Atmet der Patient aus, schaltet die Maschine au- nik das Herz mitbestrahlt wird.

tomatisch den Strahl wieder aus. Dies wird solange
wiederholt, bis alle Monitorunits abgestrahlt sind.

Abb. 2.18: Darstellung DIBH Technik beim linksseitigen Mammakarzinom.
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bewegter

Tumor MIP AVG

Abb. 2.19: Schematische Darstellung eines bewegenden Tumors und der daraus erstellten AVG
und MIP Rekonstruktion.

on) die Bildakquisition gestartet wird, anders als bei der 4D CT. Die eigentliche Bildakquisi-
tion unterscheidet sich nicht von der konventionellen 3D CT-Akquisition einer Patientin mit

Mammakarzinom.

Bestrahlung des Bronchialkarzinoms

Bei der Bestrahlungsplanung von Patienten mit einem Bronchialkarzinom werden 4D CTs als
Planungsgrundlage aufgenommen. Hierfiir werden die Bild- und Ateminformation aufgenom-
men und 10 Rekonstruktionen retrospektiv phasen- oder amplitudenbasiert erstellt. Auf der
Grundlage dieser Rekonstruktionen werden die GTVs eingezeichnet und die Bewegung des
Tumors quantifiziert, sodass mindestens 3 Rekonstruktionen mit méglichst wenig Bewegung
ausgewdhlt werden. Aus den ausgewihlten Rekonstruktionen werden eine maximale Inten-
sititsprojektion (MIP) und eine mittlere Intensitatsprojektion (AVG) erstellt. Auf Grundlage
der MIP werden dann das ITV als Grundlage des PTVs und die Risikostrukturen eingezeich-
net. Diese Strukturen werden anschlieffend starr auf die AVG Rekonstruktion iibertragen und

zur Dosisberechnung benutzt (siehe Abbildung 2.19).
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Kapitel
Material und Methoden

3.1 Brilliance Big Bore Oncology Computertomograf

Die Bildakquisition mit einem CT ist fiir die Strahlentherapie essenziell, um stereotaktische-
oder volumenoptimierte Bestrahlungen durchzufithren. Diese modernen Techniken setzen fiir
eine erfolgreiche Bestrahlung eine hohe Ortskenntnis voraus. Die konventionelle 3D CT-Auf-
nahmen sind Momentaufnahmen eines Patienten, sodass Verschiebungen aufgrund von Atem-
bewegungen nicht beriicksichtigt werden. Das 4D CT ermdoglicht eine zeitliche und ortliche
Lokalisation atemverschieblicher Zielvolumina. Im UKD wird fiir die 4D CT-Akquisition das
Brilliance CT Big Bore Oncology der Firma Philips (Amsterdam, Niederlande) verwendet (siehe
Abbildung 3.1). Das CT hat einen Offnungsdurchmesser von 85 cm, dieser erméglicht ein ma-
ximales Field of View (FOV) von 60 cm aufzunehmen. Bei der Rotationszeit der Gantry kénnen
diskrete Werte zwischen (0,44 - 2, 0) s ausgewahlt werden. Das Big Bore Oncology CT ist ein
Mehrzeilendetektorsystem mit insgesamt 16 Kanélen. Der Detektor hat eine Detektorabde-
ckung von insgesamt 24 mm im Isozentrum des Scanners. Er besteht aus adaptiv angeordneten
Detektorzeilen. Die Breite der inneren 8 Detektorzeilen betragt 16 - 0, 75 mm und die dufleren
Detektorzeilen 8 - 1, 5 mm (siehe Abbildung 3.1 (b)) [0 06a, Phi13].

Beim 4D CT ist die Wahl des Pitchfaktors (Pitch 2 Tischvorschub) abhéngig von der Detekto-
rabdeckung, der Rotationszeit tg,; und der Atemperiode P des Patienten. Durch die Anpassung
wird jede Schicht einen kompletten Atemzyklus lang aufgenommen. Ist der Tischvorschub zu
gering, werden redundante Daten aufgenommen (Oversampling, zusétzliche Dosisbelastung).
Ist der Tischvorschub zu schnell, fehlen Bildinformationen der einzelnen Rekonstruktionen

des 4D CTs (Undersampling). Fiir den Pitch wird angenommen:

tRot

Pitch < (3.1)

Die vom CT ausgesendete Rontgenstrahlung hat die Form eines Féacherstrahls, weshalb die

Gleichung 3.1 fiir Bildpunkte im Isozentrum des CT-Scanners gilt. Die Bildpunkte die ndher am
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Rontgenquelle

Scanfeld T Isozentrum

/AN
et

Adaptive Deteketoranordnung

(a) Brilliance CT Big Bore Oncology von Philips (b) Schematische Darstellung einer adaptiven De-
(Amsterdam, Niederlande). tektoranordnung von 16 - 1,5mm (blau) oder
16 - 0,75 mm (orange).

Abb. 3.1: (a) Abbildung des im UKD installierten CTs. (b) Schematische Darstellung einer adap-
tiven Detektoranordnung.

Rontgenfokus liegen, treten spiter in den Strahlengang ein und werden kiirzer aufgenommen.
Dies kann iiber das Verhiltnis des Abstandes von Rontgenfokus zu CT-Zentrum (R;) und der
Grofle des FOV berticksichtigt werden [Phi13]:

tRot (1- FOvV
P 2R;

Pitch <

) (3.2)

In der klinischen Praxis werden vom Hersteller Pitchfaktoren fiir bestimmte Atemfrequen-
zen (10 - 20) BPM vorgeschlagen. Diese wurde experimentell bestimmt und durch die klinische

Nutzung bestétigt (siehe Tabelle 3.1).

Tab. 3.1: Experimentell bestimmte Pitchfaktoren fiir unterschiedliche Rotationszeiten [Phil3].
‘ Atemperiode (BPM) ‘ Pitchfaktor (tgor = 0,5 s) ‘ Pitchfaktor (tgo; = 0,44 s) ‘

20 0,100 0,090
15 0,080 0,070
14 0,075 0,066
13 0,060 0,053
12 0,055 0,050
11 0,050 0,045
10 0,040 0,040
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3.2 Respiratory Gating for Scanners

Das Respiratory Gating for (CT) Scanners (RGSC) System ist der Nachfolger des Real-time Po-
sition Management (RPM) (Varian Medical Systems, Palo Alto, USA). Der Hauptunterschied
zwischen den Systemen ist die Integration des RGSC Systems in das Onkologie-Informations-
system ARIA (Varian Medical Systems, Palo Alto, USA), wihrend das RPM als eigensténdiges
System entwickelt wurde. Das grundsatzliche Verfahren zur Aufnahme der Ateminformatio-
nen ist identisch, jedoch wurden die Hard- und Software des RGSC Systems weiterentwickelt.
Die Kamera des RGSC Systems ist an der Decke des CT-Raums montiert. Der Abstand zwischen
der Kamera und der Position des Reflektorblocks betréigt zwischen (2500 — 5600) mm. Auf3er-
dem muss die Kamera den Reflektorblock wihrend der kompletten CT-Akquisition sehen. Im
Unterschied zum RPM System kann das RGSC die vertikale Atembewegung vom Patientenko-
ordinatensystem messen, anstatt die vertikale* Bewegung der Kameraprojektionsebene (siehe
Abbildung 3.2).

Das RGSC System nimmt die Position des Reflektorblocks wahrend einer CT-Akquisition
auf. Der Reflektorblock wird auf den Patienten an einer repriasentativen Stelle fiir die Atem-
bewegung platziert, sodass die Verschiebung des Reflektorblocks die Ateminformationen des
Patienten représentiert. Das RGSC System besteht aus folgenden Hardwarekomponenten (sie-
he Abbildung 3.2): einer Workstation, einem Echtzeitsystem fiir die Kommunikation mit dem
CT, einem visuellen coaching device (VCD) und einem Reflektorblock. Dieser besteht aus ABS
757 Kunststoff und ist luftgefiillt (siehe Abbildung 3.3). Durch die leichte Bauweise bleibt die

Atmung des Patienten unbeeinflusst. Zusétzlich wird eine hohe Transmission fiir Photonen-

Decke
Projektionsebene IR-Kamera

vertikal®

CT \;ngitudinal*
[ vertikal
longitudinal

Workstation
Echtzeitsystem

CT-Tisch

Abb. 3.2: Schematische Darstellung des RGSC Systems am CT. Die vertikale Bewegung des Pati-
entenkoordinatensystems wird aus der aufgenommenen Projektionsebene und den Ka-
librierdaten berechnet [S* 19].
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Abb. 3.3: Reflektorblock aus der Perspektive der Infrarotkamera. Die 4 Kugeln reflektieren die
Infrarotstrahlung. Die reflektierte Strahlung wird durch die Kamera detektiert und in
eine Reflektorblockposition umgerechnet [S*19].

strahlung erreicht. Der Reflektorblock ist identisch zu dem, der an der Truebeam verwendet

wird [Var17b].

Die Kamera des RGSC Systems emittiert infrarotes Licht, welches von den Kugeln des Re-
flektorblocks reflektiert wird. Das reflektierte Licht wird von der Kamera detektiert, sodass die
Position des Reflektorblocks bestimmt wird. Da diese Position nicht-stereoskopisch mit einer
Monokamera aus einer Richtung bestimmt wird, kann die Bewegung nicht direkt im Koordi-
natensystem des Patienten (lateral, vertikal und longitudinal) gemessen werden, sodass eine
Umrechnung mithilfe einer Kalibrierung durchgefiithrt wird. Fir die Kalibrierung wird eine
Kalibrierplatte (siche Abbildung 3.4) auf dem CT-Tisch positioniert und der Reflektorblock auf
9 definierten Positionen der Tischebene lokalisiert, wobei die erste Position im Schnittpunkt
des CT-Laser ist. Bei den 9 Lokalisationen misst das System die Position des Reflektorblocks in
der Projektionsebene und korreliert das gemessene Signal mit der longitudinalen und lateralen
Verschiebung des Reflektorblocks auf der Kalibrierplatte. Ist die Tischebene bekannt, kann das
RGSC System aus der Projektionsebene und der Kalibrierung die Position des Reflektorblocks
in Patientenkoordinaten bestimmen. Um die Giiltigkeit einer Kalibrierung zu verifizieren, wird
der Reflektorblock in die erste Lokalisation der Kalibrierplatte (Verifikationspunkt) positioniert
und die gemessene Position des Reflektorblocks mit der abgespeicherten Position bei der Kali-

brierung verglichen.

Die aufgenommen Reflektorblockposition wird vom RGSC System als DICOM Datei expor-
tiert und in ARIA eingelesen. Die Datei enthalt folgende Informationen: Patienteninformatio-
nen, Status der Aufnahme (befindet sich der Reflektorblock im FOV der Kamera), die Phase, die
3D Reflektorblockposition, die Periodizitit und die Basislinie (siehe Abbildung A1). Die Basisli-
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Abb. 3.4: Darstellung der Kalibrierplatte fiir das RGSC System. Bei der Kalibrierung wird die
Kalibrierplatte auf dem CT-Tisch positioniert und die Reflektorblockposition auf 9 defi-
nierten Positionen bestimmt.

nie ist eine Referenz fiir das RGSC System und gibt an, an welcher Position der Reflektorblock
die maximale Exspiration (entspricht der vertikalen Reflektorblockposition A = 0,0 mm) er-
reicht [Var17b].

Zusitzlich zum Export nach ARIA wird die aufgenommene Atemkurve an das CT gesendet.
Das CT ordnet die Bilddaten amplitudenbasiert (AMP) oder phasenbasiert (Phase) der jeweili-

gen Ateminformation zu und erstellt die Rekonstruktionen (Bins) des 4D CTs.

3.3 Bildregistrierung zur 4D Dosisberechnung

In der Strahlentherapie werden Dosisberechnungen basierend auf CT-Bilddaten erstellt. Zu-
sitzlich konnen weitere Bildaufnahmetechniken wie MRT und PET genauere Informationen
zur Tumorposition liefern. Die aufgenommenen Bilddaten der Patienten sind Momentaufnah-
men im Vergleich zur Therapiedauer. Sie werden zu unterschiedlichen Zeitpunkten aufgenom-
men, sodass sich die Bilddaten durch Lageveranderungen der Anatomie unterscheiden. Um die-
se Bilddaten zu vergleichen, ist eine Bildregistrierung notwendig [OK17]. Die Bildregistrierung
beriicksichtigt Lageverdnderungen der Anatomie (z. B. Atembewegungen), jedoch kdnnen kei-
ne Fillstandsdnderungen von Organen beriicksichtigt werden.

Bei der Bildregistrierung wird ein festes Bild als Referenzbild F(x) und ein bewegtes Bild als
Objektbild M(x) angenommen. Die Bildregistrierung verkniipft jeden Bildpunkt des Objektbil-

des mit dem korrespondierenden Bildpunkt des Referenzbild M(x”), sodass eine Transformati-
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on T(x) bestimmt wird, bei der sich die Bilddaten méglichst wenig unterscheiden [OK17].
F(x) = M(T(x")) = M(x" + u(x")) (3.3)

mit u(x”) als Verschiebevektor.

Die Bildregistrierung kann in 2 Methoden eingeteilt werden. Dabei handelt es sich zum einen
um die rigide Bildregistrierung (Rigid Image Registration, RIR) und zum anderen, um die defor-
mierbare Bildregistrierung (Deformable Image Registration, DIR). Der Unterschied der beiden
Methoden ist die Anzahl an Freiheitsgraden (Degrees Of Freedom, DOF). So werden bei der
RIR alle Pixel verschoben bzw. rotiert, jedoch bleibt das Verhéltnis der Pixel zueinander iden-
tisch. Bei der DIR wird dieses Verhéltnis durch die mogliche Deformierung verdndert. Dadurch
konnen bei der DIR auch anatomische Bilddaten registriert werden, bei denen beispielsweise
die anatomischen Strukturen veréndert sind. Dafiir wird ein Verschiebevektorfeld F (Displac-

ment Vector Field, DVF) zwischen den zu registrierenden Bilddaten bestimmt.

Bei der Registrierung wird zwischen extrinsischer und intrinsischer Bildregistrierung unter-
schieden. Bei der extrinsischen Bildregistrierung werden fremde Strukturen in die Bilddaten
eingebracht. Diese sind auf den Bilddaten gut detektierbar und konnen zur Berechnung des
Verschiebevektorfelds genutzt werden. Der meist eingesetzte nicht-invasive extrinsische Mar-
ker ist der stereotaktische Rahmen mit Fixierung des Kopfes bei der SRT. Da die extrinsische
Registrierung keine patientenbezogenen Daten zur Bildregistrierung verwendet, sind die Re-
gistrierungen oft limitiert, sodass diese bei der RIR (Translation und Rotation) eingesetzt wer-
den. Die intrinsische Bildregistrierung bezieht sich direkt auf Bilddaten, wobei zwischen der
Landmark-Methode, der Segmentierungsmethode und der Voxelmethode unterschieden wird.
Bei der Landmark-Methode wird die Bildregistrierung anhand markierter Stiitzstellen durch-
gefithrt. Technisch gesehen ist diese Methoden auch eine Art Segmentierungsmethode, wobei
bei der Segmentierungsmethode keine Stiitzstellen, sondern Strukturen oder Formen zu Regis-
trierung verwendet werden. Bei der voxelbasierten Registrierungsmethode werden die Grau-
werte des kompletten Bilddatensatzes verwendet. Diese Registrierungsmethode ist wegen der

wachsenden Rechenleistungen der Computer im Fokus der Wissenschaft [OK17,B*17,SPL*10].

Die DIR besteht aus 3 Hauptelementen, der Ahnlichkeitsmetrik, einem Optimierer und einer
geometrischen Transformation (siehe Abbildung 3.5). Bei der Transformation wird zwischen
affin und nicht-affin unterschieden. Bei der affinen Transformation wird das Objektbild mittels
Translation, Rotation, Skalierung und Scherung (12 DOF) verédndert, bis es sich moglichst we-
nig vom Referenzbild unterscheidet. Bei der nicht-affinen Transformation kénnen unterschied-
liche Voxel unterschiedliche Verschiebungen erhalten. Dabei sind die DOF von der Anzahl

der Voxel N abhingig. Zusatzlich wird zwischen globaler und lokaler Transformation unter-
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Abb. 3.5: Grundsdtzlicher Ablauf einer Bildregistrierung [B* 17].

schieden. Die globale Transformation wird auf das komplette Bild angewendet, wahrend lokale
Transformationen auf den jeweiligen Bildbereich angewendet werden. Ein Beispiel fiir eine lo-
kale Deformation ist die B-Spline Transformation (siehe nichster Abschnitt). Eine Ubersicht
der verwendet Registrierungsmethoden bei Thoraxaufnahmen wurde durch Murphy et al. er-

stellt [M"11].

Bei der B-Spline Transformation wird stiickweise eine Splinefunktion aus n Polynomen zu-
sammengesetzt. Dafiir werden Kontrollpunkte (Knoten) auf das Bild gelegt, sodass lokal jeder
Knoten transformiert werden kann, dies jedoch eine endlich Anzahl an Knoten in der Um-
gebung beeintrichtigt. Wie viele Knoten beeinflusst werden, hiangt vom Grad der B-Spline
Transformation ab. Ist der Grad m = 3, so werden genau m + 1 Bereiche beeinflusst (siehe

Abbildung 3.6).

Nach der Transformation des Objektbilds muss eine quantitative Bestimmung der Ahnlich-
keit vom Objektbild mit dem Referenzbild durchgefiihrt werden. Dieser Schritt kann iiber
die Geometrie der Bildpunkte oder iiber die Intensitdt der Voxel bestimmt werden. Bei der
geometriebasierten Metrik werden beispielsweise Oberflichenstiitzpunkte miteinander ver-
glichen. Die intensitdtsbasierte Metrik benutzt direkt die nummerischen Werte der Bilddaten,
beispielsweise dient der mittlere quadratische Fehler (Mean Squared Error, MSE) als Maf fiir
die Ahnlichkeit. Der MSE ist mit Ilf1 als Intensitatswert des transformierten Objektbildes, Iy
Intensitatswert des Referenzbildes und N der Anzahl an Voxel definiert [B*17,SPL*10]:
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Abb. 3.6: B-Spline Basisfunktionen fiir 7 Polynome mit einem Grad von m = 2 in 1D fir
P =1[1;1,5;2;1,5;1;0,5;1]. Die hellrote Linie ist die Summe der Basisfunktionen. Es
wurde keine aktive Korrektur der Grenzwerte des Intervalls durchgefiihrt.

MSE = % > - Is) (3.4)

Bei der Bildregistrierung von Bilddaten unterschiedlicher Aufnahmetechniken sind die In-
tensitatswerte nicht korreliert, sodass Verfahren aus der Informationstheorie angewendet wer-
den miissen. Eines der meist verwendeten Metriken ist die Transinformation (Mutual Infor-
mation, MI). Dabei werden statistische Beziehungen zwischen Voxelintensititen angenom-
men [B"17]. Da bei 4D CTs die Voxelintensititen verkniipft sind, wird nicht ndher auf dieses

Verfahren eingegangen.

Der Optimierer versucht die besten Parameter der Transformation zu finden, sodass das
Referenzbild und das Objektbild moglichst gut tibereinstimmen. Die meisten Optimierer sind
iterativ, sodass wiederholt mit unterschiedlichen Parametern der Transformation die Ahnlich-
keitsmetrik gegen ein Minimum konvergiert. Aufgrund der grolen Datenmenge und Anzahl an
Iterationen ist ein Hauptziel der Optimierer, dass der Parameterbereich effizient nach der bes-
ten Losung abgesucht wird. Dabei kann zwischen den gradientenbasierten und stochastischen
Methoden unterschieden werden. Bei den gradientenbasierten Methoden wird die Anderung
der Ahnlichkeitsmetrik im Vergleich zu den Transformationsparametern beachtet. Bei der sto-
chastischen Losung werden zufillige Parameter eingesetzt, um die bestmogliche Losung zu

erreichen.

Eine der Hauptanwendungen fiir die DIR ist die Dosisakkumulation. Diese wird verwendet,
wenn eine aktuelle Bildaufnahme eines Patienten erstellt wird und die Dosisverteilung, die

vorher auf dem Planungs-CT berechnet worden ist, auf dem Bilddatensatz angezeigt werden
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3.4 Physikalische Bestrahlungsplanung

soll. Des Weiteren wird die DIR bei der atemgetriggerten Bestrahlung verwendet. Die zeitauf-
geldsten 4D Rekonstruktionen p, die die Atembewegung des Patienten zeigen, werden auf eine
Referenzrekonstruktion registriert und die Dosisverteilungen der einzelnen Rekonstruktionen
Dy trans bestimmt. Durch die gewichtete Akkumulation der Dosen kann eine 4D Dosisvertei-
lung berechnet werden. Die Wichtung berechnet sich aus der Aufenthaltsdauer der einzelnen

Rekonstruktionen t, durch die komplette Zeit T der Bestrahlung [OK17,B"17,L713]:

Dref = )., Dpores-Wp  mit wy=1,/T (3.5)
p=0,10,..,90

Bei dieser Methode besteht ein zentrales Problem in der Definition der Dosis, da bei einer
Transformation der Dosis die Anderung der Masse vernachlissigt wird (D # E). Deshalb wird
zwischen dem direkten Akkumulieren der Dosis (Direct Dose Mapping, DDM) und der Akku-
mulation von Energie und Masse (Energy/Mass Transfer mapping, EMT) unterschieden. Bei
der EMT wird die Transformation der Masse und Energie separat durchgefiithrt und somit die
totale Energie und Masse jedes Voxels bestimmt. Die Dosis wird im letzten Schritt durch die
Division von Energie durch Masse berechnet [L"13]. In dieser Arbeit wird EMT Dosis nach

dem vorgeschlagenen Schema von Li et al. bestimmt [L"13].

3.4 Physikalische Bestrahlungsplanung

Im UKD werden konventionelle und dynamische Bestrahlungen (VMAT und IMRT) mit dem
Bestrahlungsplanungssystem Eclipse (Varian Medical System, Palo Alto USA) simuliert. Die
stereotaktischen Bestrahlungen werden mit den Bestrahlungsplanungssystemen iPlan bzw.

Elements (Brainlab, Miinchen) erstellt.

3.4.1 DIBH bei linksseitigem Mammakarzinom

Die Leitlinie der Deutschen Gesellschaft fiir Radioonkologie (DEGRO) fiir die Radiotherapie des
Mammakarzinoms I ist eine Literaturrecherche aktueller Studien fiir die Behandlung invasiver
Mammakarzinomen nach brusterhaltender Operation [S*13a]. Bei den Empfehlungen wird auf
den Early Breast Cancer Trialists’ Collaborative Group (EBCTCG) Bericht verwiesen, indem
retrospektiv iiber 15 Jahren, an 10.801 Patienten gezeigt wird, dass die Rezidivrate aufgrund
einer Ganzbrustbestrahlung halbiert wird und die jahrliche Brustkrebssterblichkeit um einen
Faktor von 6 verkleinert werden kann [E*11].

Im UKD wird die konventionelle Fraktionierung mit 50, 4 Gy Gesamtdosis in 28 Fraktionen
bzw. die hypofraktionierte Bestrahlung mit 40, 5 Gy in 15 Fraktionen angewendet. In dem Re-

view von Budach et al. werden die Publikationen iiber die hypofraktionierten Bestrahlungen
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von Patientinnen zusammengefasst. Sie haben gezeigt, dass eine Fraktionierung bei Bestrah-
lungen von Patientinnen mit einem Alter tiber 40 Jahre nach einer brusterhaltenden OP von
40 Gy in 15 Fraktionen innerhalb 3 Wochen genauso effizient wie eine konventionelle Bestrah-
lung ist [BBM15].

Zusétzlich werden bei Patientinnen unter 40 Jahren eine Dosiserhhung (Boost) im Tumor-
bett durchgefiihrt, um das Lokalrezidivrisiko zu senken. Bei Patientinnen unter 45 Jahren wird
von Omlin et al. eine signifikante Verbesserung bzgl. der Lokalrezidivrate mit einer zusétz-
lichen Dosiserhdhung gezeigt [O06b].

Fiir die Therapie des linksseitigen Mammakarzinoms wird im UKD die DIBH Technik ver-
wendet (siehe Unterabschnitt 2.7.2). Bei dieser werden die Bilddaten-Akquisition und die Be-
strahlung wahrend tiefer Inspiration der Patientin durchgefithrt. Um zu verifizieren, ob und
wie stark diese eingeatmet hat, wird die Atemkurve mit dem RGSC System aufgezeichnet. Da-
mit die Patientin reproduzierbar bis zu einer bestimmten Atemtiefe einatmen kann, wird sie
durch ein Feedback-System (VCD) unterstiitzt (siehe Abbildung 3.7). Beim DIBH wird im VCD
eine Balkendarstellung angezeigt, wobei der Sollbereich der tiefen Inspiration griin dargestellt
wird. Hat sie diesen Bereich erreicht, kann das 3D CT-Bild akquiriert werden. Auf der Grund-
lage des CT-Bilds wird die Bestrahlungsplanung durchgefiihrt. Es werden bevorzugt mediale
und laterale (gekeilte) Tangentenfelder als Hauptfelder mit Segmentfeldern fiir die Homoge-
nisierung der Dosisverteilung genutzt, um eine bestmogliche Schonung der kontralateralen
Brust, Lunge und Herz zu erreichen.

Durch die atemgetriggerte Bestrahlung muss bei der Bestrahlung eine Schwelle im Atemzy-
klus der Patientin definiert werden, bei der die Bestrahlung durchgefiihrt wird (siehe Abbildung
2.18). Der Truebeam STx kann in Echtzeit die Position des Reflektorblocks und damit die Po-
sition der Atmung bestimmen und selbststandig den Strahl im definierten Bereich einschalten

bzw. aufierhalb des Bereichs ausschalten.

VCD

Atemkurve

=}
=}
g
=
2
]
CH\/\/

Abb. 3.7: Schematische Darstellung des VCDs. Der weifSe Balken symbolisiert die momentane
Atemposition. Die Patientin muss fiir die CT-Aufnahme und Bestrahlung mit dem wei-
fen Balken in die griine Fldche atmen. Im Vordergrund ist die zugehérige Atemkurve
der Patientin dargestellt.
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Zur Patientenpositionierung werden atemgetriggerte MV-Bilder in tiefer Inspiration aus den
Feldrichtungen aufgenommen und mit den digital rekonstruierten Rontgenbildern (DRR) aus
den CT-Daten verglichen. Bei den atemgetriggerten MV Aufnahmen zeichnet der Truebeam

die Atemkurve in Echtzeit auf und nimmt das MV/kV-Bild in dem definierten Atembereich auf.

3.4.2 Bronchialkarzinom

Timmerman et al. haben in einer prospektiven Phase II Studie stereotaktische Bestrahlungen
(SBRT) bei Patienten mit NSCLC in Stadium I untersucht. In dieser Studie erhielt die Peripherie
vom PTV eine Dosis von 60 Gy (T1 Tumore) und 66 Gy (T2 Tumore) in 3 Fraktionen. Die SBRT
zeigt eine Tumorkontrollrate von 95 % iiber 2 Jahre an. Die hohen Gesamtdosen in wenigen
Fraktionen erfordern genaue Informationen iiber die Position des Tumors und kleine Sicher-
heitssdiume. Ein hohes Mafl an Prizision ist einer der zentralen Punkte der Bestrahlung von
Lungentumoren. Die Position der Lungentumore ist nicht stabil, sondern &ndert sich mit der

Atembewegung der Patienten.

Guckenberger et al. publizierten 2013 eine Definition fiir die stereotaktische Bestrahlung.
Er beschreibt eine typische Fraktionierung in Deutschland und Osterreich von 3 - 15 Gy als
D95 oder D98 des Zielvolumens (< 5cm) mit Tumorkontrollraten > 90 %. Weiterhin gibt es
fiir die Fraktionierung nur wenige Daten fiir zentral gelegene Tumore, sodass fiir diese eine
Fraktionierung von 8- 7, 5 Gy als D95 oder D98 im Zielvolumen (EORTC LungTech) empfohlen
wird [ST13b,G*13,G"14].

Im UKD wird anhand der Rekonstruktionen des 4D CTs die Atembewegung des Tumors
bestimmt, indem das GTV auf jeder Rekonstruktion konturiert wird. Mit der Gré3e der Ver-
schiebung wird entschieden, ob eine atemgetriggerte Bestrahlung fiir den Patienten vorteilhaft
ist. Dabei muss ein Kompromiss aus besserer Schonung der OAR (Nebenwirkungsabschitzung)
und einer verldngerten Bestrahlungsdauer gefunden werden.

Bei der atemgetriggerten Bestrahlungsplanung werden aus den ausgewéhlten Rekonstruk-
tionen des 4D CTs eine MIP Rekonstruktion und eine AVG Rekonstruktion erstellt. Underberg
et al. haben gezeigt, dass durch das Einzeichnen der GTVs auf der MIP Rekonstruktion die
Bewegungsraume (ITVs) konturiert werden [U*05]. Nach der Segmentierung auf der MIP Re-
konstruktion wird das Zielvolumen rigide auf die AVG Rekonstruktion iibertragen. Die OAR
Strukturen werden auf der AVG Rekonstruktion eingezeichnet [ASH08, T*12]. Wiirden bei-
spielsweise die Konturen wie die Lunge auf der MIP Rekonstruktion eingezeichnet, wiirde die
Lunge tendenziell zu klein dargestellt, da die geringen CT-Zahlen der Lunge von umliegen-
den Strukturen tiberlagert wiirden. Dabei entspriache die Einzeichnung der Lunge auf der MIP

Rekonstruktion der maximalen Exspiration.
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Das Einzeichnen des Tumors ITV (siehe Abbildung 2.17) auf der MIP Rekonstruktion hat
den Vorteil, dass das Lungengewebe kleinere CT-Zahlen als der Tumor hat. Somit wird dieser
bei der MIP Rekonstruktion im kompletten Bewegungsraum dargestellt. Befindet sich der Tu-
mor nah an dichten Strukturen, wird er durch diese auf den Bilddaten tiberlagert dargestellt.
Dadurch ist das Tumorgewebe nicht von gesundem Gewebe differenzierbar, sodass einzelne
Rekonstruktionen zur Konturierungshilfe angesehen werden miissten.

Bei der Bestrahlung erfolgt die Vorpositionierung durch den Raumlaser und den Verschiebe-
koordinaten aus der Bestrahlungsplanung. Die Verifikation der Positionierung wird mit einem
CBCT gewihrleistet, bei dem die kndchernen Strukturen der Planungs-CT-Aufnahme mit der
CBCT verglichen wird. Ist die Lage der kndchernen Struktur verifiziert, wird eine Fluorosko-
pieaufnahme des Zielvolumens aus dem Gantrywinkel der Startposition der Bogenbestrahlung
aufgenommen. Bei der Fluoroskopie wird die Position des Zielvolumens und des Diaphragmas

verifiziert.

3.4.3 Dosisalgorithmus

Zur Dosisberechnung wird im UKD der Advanced Dose Calculation (Acuros XB) Algorithmus
verwendet. Dieser ist Teil der Bestrahlungsplanungsystems Eclipse (Varian Medical System,
Palo Alto, USA). Der Acuros XB ist ein moderner Algorithmus bei dem Gewebeinhomoge-
nitidten wie Knochen, Luft, Wasser oder auch synthetische Materialien berticksichtigt werden.

In der Strahlentherapie ist der Goldstandard zur Dosisberechnungen die Monte Carlo Si-
mulation, bei der die lineare Boltzmann Transfergleichung (LBTE) indirekt stochastisch gelost
wird. Die LBTE ist eine Transportgleichung, welche das makroskopische Verhalten von Strah-
lung in Materie beschreibt, sodass die Losung der LBTE die exakte Dosisverteilung ergibt. Je-
doch kann die LBTE nur fiir wenige vereinfachte Fragestellungen direkt geldst werden, weshalb
Annahmen getroffen werden, um die LBTE nicht-analytisch zu 18sen. Zusétzlich zur stochasti-
schen Losung gibt es nummerische Losungen wie beispielsweise der Acuros XB. Da der Acuros
XB und die Monte Carlo Simulation versuchen Losungen der LBTE zu finden, konvergieren sie
gegen dasselbe Ergebnis. Jedoch sind beide Methoden von Fehlern behaftet, so kann bei der
Monte Carlo Simulation nur eine endliche Anzahl an Teilchen angenommen werden. Beim
Acuros XB finden Diskretisierungen der Variablen wie beispielsweise der Energie, der Winkel
und der Raumauflésung statt, sodass auch bei diesem eine endliche Genauigkeit erreicht wird.
Der Vorteil des Acuros XB Algorithmus ist die kurze Dauer der Dosisberechnung. So kénnen
Dosisverteilung komplizierter Bestrahlungsplanungen in wenigen Minuten errechnet werden.
Der Losungsweg wird von Failla et al. in ,Acuros XB advanced dose calculation for the Exlipse
treatment planning systems” [F*15] zusammengefasst und wird hier aufgrund des Umfangs

nicht ausfiihrlich gezeigt.

60



3.5 Truebeam STx

3.5 Truebeam STx

In diesem Kapitel werden die Besonderheiten der Linearbeschleuniger, die zur SBRT eingesetzt
werden, besprochen. Die einzelnen technischen Aspekte der Truebeam sind in den Benutzer-
handbiichern vom Hersteller beschrieben und werden nicht aufgefiihrt [Var18, Var13].

Im UKD werden ab 2020 insgesamt 4 Linearbeschleuniger des Typs Truebeam (Varian Me-
dical Systems, Palo Alto, USA) verwendet. Der Truebeam ist ein moderner Linearbeschleu-
niger mit unterschiedlichen Konfigurationen, wobei fiir die stereotaktischen Bestrahlungen
der Truebeam STx verwendet wird (siehe Tabelle 3.2). Diese unterscheidet sich von der Stan-
dardkonfiguration (120 MLC, maximale Feldgréfie (40 - 40) cm?) aufgrund des High-Definition-
Multilamellenkollimators (HD-MLC, HD120). Dieser hat eine adaptive Lamellenbreite von
32-0,25cm im Isozentrum und 28 - 0,5cm in der peripheren Region, sodass insgesamt eine
maximale Feldbreite von (40 - 22) cm? fiir die Bestrahlung zur Verfiigung steht. Der Vorteil der
diinneren Lamellen ist die konformalere Anpassung der Strahlform an das Zielvolumen und
der damit zusammenhéngende steilere Dosisgradient, wodurch dieser Linearbeschleuniger fiir
Hochprézessionsbestrahlungen (SRS, SRT und SBRT) spezialisiert ist. Die Standardkonfigurati-
on (120 Millenium-MLC) mit einer gréeren Feldgrofie (40 - 40) cm? eignet sich besonders bei
grofleren Bestrahlungsfeldern, wie beispielsweise bei der Mammabestrahlung. Der MLC hat
eine adaptive Lamellenbreite von 40 - 0,5 cm im Isozentrum und 20 - 1,0 cm in der peripheren

Region.

kV Bildgebung

[I

MV Bildgebung

Abb. 3.8: Schematische Zeichnung einer Truebeam. Im blauen Kasten ist die Infrarot-
Stereokamera als Foto dargestellt.
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Tab. 3.2: Spezifikationen der Truebeam STx [Vari5b].

‘ Parameter ‘ Spezifikation ‘
Photonen (BJR11): (4,6,8,10,15,18,20) MeV
Energien Photonen (FFF): (6,10) MeV
Elektronen: (6,9,12,15, 16,18, 20, 22) MeV
Isozentrums- < 0,5mm
genauigkeit im Radius
Gantrygenauigkeit 0,3
Gantry und Gantrygeschwindigkeit 1RPM
Kollimator Kollimatorgenauigkeit <0,5
Max. Feldgrofie (im Isozentrum) (40 - 40) cm?
Genauigkeit (obere Blende) +2 mm
Genauigkeit (untere Blende) +1 mm
Anzahl Lamellen 120
MLC Zentrale Auflosung 32-2,5mm
Periphere Auflésung 28 -5,0mm
Maximale Feldgrofle MLC (40 - 22) cm?
Positionierungsgenauigkeit < 0,5mm
Perfect Pitch (6DoF) Genauigkeit bis +6° <0,3
Patiententisch Rotationen und grofier +6° <0,4
maximales Gewicht 200 kg

Zur Positionierung des Patienten verfiigt der Linearbeschleuniger tiber verschiedene Bild-
gebungssysteme (kV- und MV Bildgebung). Diese detektieren die mogliche Verschiebung der
Anatomie vom Planungs-CT mit der Lage vor der Bestrahlung. Bei einer Verschiebung kann
mit dem PerfectPitch 6 Degrees of Freedom (6DoF) Tisch die Lage des Patienten in 6 Frei-
heitsgraden (lateral, vertikal, longitudinal, sowie der 3 rotatorischen Freiheitsgraden) korrigiert
werden.

Der Truebeam STx verfiigt iiber eine Stereokamera Polaris Spectra von Northern Digital Inc.
(Ontario, Canada). Die Kamera nutzt infrarotes Licht, um die Position des Reflektorblocks zu
detektieren. Durch die 2 Kameras ist es moglich, die Position des Reflektorblocks in Raumkoor-
dinaten ohne eine Kalibrierung zu messen (siehe Abbildung 3.8). Die Atemkurven werden von
der Truebeam ins ARIA gesendet und kénnen dort exportiert werden. Die enthaltenen Infor-
mationen sind: die Patientendaten, die 3D Reflektorblockposition, die Phase, die Schwellen der
atemgetriggerten Bestrahlung und die Momente fiir die Strahfreigaben (siehe Abbildung A2).

Der Reflektorblock ist identisch zu dem des RGSC Systems, sodass die Systeme untereinan-
der kompatibel sind (siehe Abbildung 3.3). Die Transmission des Reflektorblocks liegt bei 99 %
((15-15) cm? Feld, 6 MeV) und 99, 1 % ((15-15) cm? Feld, 15 MeV). Des Weiteren kann die Kamera
die Position des Reflektorblocks unabhingig von einem Winkel von +60° messen, sodass auch

Rotationen des Patiententisches moglich sind.
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3.6 CIRS Gating Phantom

Das in den Messungen meistverwendete Phantom ist das CIRS Model 008A Dynamic Tho-
rax Phantom (Computerized Imaging Reference System, Inc., Norfolk, USA). Das Phantom
vollzieht eine 3D Bewegung eines Zylinders in einem gewebedquivalenten Phantom, um die
natiirliche Atmung zu simulieren. Zusatzlich fithrt es eine vertikale Atembewegung aus (sie-
he Abbildung 3.9). Das Phantom kann Atembewegungen von Patienten nachahmen und somit
End-to-End Tests fiir atemgetriggerte Bestrahlungen ermdglichen. Es kann sowohl fiir die Qua-
litatssicherung der Bildgebung als auch der Bestrahlung verwendet werden. Fiir die Messung
der Dosis kénnen verschiedene Systeme verwendet werden, wie beispielsweise TLD, MOSFET,
Filme oder Ionisationskammern [Com13]. Der Atemhub bzw. die Periode der Atem- und Tu-
morbewegung kann in einem bestimmten Intervall ausgefiihrt werden (siehe Tabelle 3.3). Des

Weiteren kénnen unterschiedliche Bewegungsformen gewihlt werden.

3.7 Zeitliche Auflosung von Rekonstruktionen eines 4D CTs

Die folgende Messung ist in Zusammenarbeit mit Johanna Maria Quast im Rahmen ihrer Ba-
chelorarbeit entstanden. Die Messung wurde fiir diese wissenschaftliche Arbeit erneut durch-

gefithrt und die Auswertung mithilfe von Python-Skripten realisiert.

Abb. 3.9: Ein dynamisches Thoraxphantom (CIRS Dynamic Phantom 008A) zur Simulation von
Atem- und Tumorbewegung. Mit freundlicher Genehmigung von CIRS Inc. (Norfolk,
USA) [Com13].
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Tab. 3.3: Spezifikationen des CIRS Model 008A Dynamic Phantom [Com13].

‘ Parameter | Spezifikation |
Phantomdimension: 67cm - 32cm - 28 cm
Gewicht: 17,2kg
Amplitude, longitudinal: +25 mm
Amplitude, vertikal und lateral: +5mm
Amplitude, Atembewegung: +25 mm
Bewegungsgenauigkeit: +0, 1 mm
Periodendauer: 1-00
Atemformen: sin(t), 1 - 2cos*(t), 1 - 2cos®(t)

Bei einer freien atemgetriggerten Bestrahlung werden bestimmte Rekonstruktionen des
Atemzyklus ausgewahlt, bei denen der Tumor moglichst wenig seine Position dndert. Die ers-
te und letzte ausgewihlten Rekonstruktion definieren die Zeitpunkte, ab wann der Linearbe-
schleuniger den Strahl ein- bzw. ausschaltet. Da die einzelnen Rekonstruktionen im Atem-
zyklus keinen Zeitpunkt sondern einen Zeitraum darstellen, wird in der ersten Messung die
zeitliche Auflésung einer Rekonstruktion gemessen. Da Atemkurven von Patienten variable
sind, wird die Bewegung von einem Phantom ausgefiihrt. Das verwendete Phantom der Fir-
ma Varian (Varian Phantom) besteht aus einem Gleichstrommotor, der eine elliptische Scheibe
dreht. Die Scheibe iibt wiederum eine Kraft auf eine Metallplatte aus, auf der ein Reflektorblock
platziert wird (siehe Abbildung 3.10).

Metallplatte

r Metallplatte

Drehscheibe

(a) frontal (b) lateral

Abb. 3.10: Technische Zeichnung des Varian Phantoms. Die rotierende, elliptische Scheibe bewegt
eine Metallplatte, auf der der Reflektorblock platziert wird.
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Zur Messung der zeitlichen Auflésung wird das Phantom modifiziert, indem auf der Dreh-
scheibe ein Bleistift angebracht wird, der auf einem CT-Bilddatensatz einen hohen Kontrast zur
Luft aufweist. Der Stift ist in longitudinaler Richtung angebracht und somit orthogonal zur el-
liptischen Scheibe, sodass der Stift auf mehreren Schichten des Bilddatensatzes dargestellt wird.
Die Drehgeschwindigkeit des Stifts wird durch die Messung mit dem RGSC Systems bestimmt.
Dafiir werden die mit dem RGSC System aufgenommenen Atemkurve in einem Python-Skript
eingelesen und der zeitliche Abstand der Inspirationsmaxima bestimmt. Durch die Drehge-
schwindigkeit und die verschmierte Darstellung des Stabes auf den Bilddaten wird die zeitliche

Auflésung der Rekonstruktionen ermittelt.

Bei einer CT-Aufnahme werden Projektionen gemessen und aus diesen die Abschwichung in
Raumkoordinaten bestimmt (siehe Unterabschnitt 2.4.1). Deshalb ist die Verschmierung, anders
als in der Fotografie, nicht entlang eines Weges, sondern komplexer dargestellt. Um die Mess-
ergebnisse einordnen zu kdnnen, wird der Versuch in Matlab (The Mathworks, Massachusetts,
USA) simuliert. In der Simulation wird ein Stab auf einer definierten Kreisbahn bewegt. Der
Bogenwinkel errechnet sich aus der halben Rotationszeit und der in dieser Zeit ausgefiihrten
Kreisbewegung des Phantoms. Fiir jeden Winkel des Bogens wird aus den jeweiligen Sinogram-
men ein Sinogramm erstellt, bei dem sich der Stab an den jeweiligen Positionen aufgehalten
hat (siehe Abbildung 3.11). Durch die Riicktransformation der Sinogrammdaten werden die

simulierten Bilddaten mit den gemessenen Bilddaten verglichen [Qua19].

w Sinogramm
Dreh-

scheibe

r Radius

o Drehwinkel

CT-
Drehung

Abb. 3.11: Das Varian Phantom dreht eine Scheibe um einen Winkel a. Auf dieser Scheibe ist in
einem definierten Abstand ein Stab mit einem dujfSeren Radius von (7,22 + 0,02) mm
und einem inneren Radius von (2,05+0,02) mm angebracht. Wahrend sich das Varian
Phantom bewegt werden Projektionen aufgenommen, indem das CT die Gantry mit
einer Rotationszeit von 0,5 s dreht und das Phantom durchleuchtet.
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3.8 Performance Messung zur Detektion der Atembewegung

3.8.1 RGSC System

Das RGSC System nimmt die Atemkurve des Patienten wihrend der CT-Akquisition auf und
sendet diese an den Computertomografen, um die Bilddaten mit den Ateminformationen zu
korrelieren. Bevor die Zuordnung naher betrachtet wird, liegt der Fokus auf der Aufnahme der
Position des Reflektorblocks. Dazu werden die Spezifikationen des Herstellers verifiziert.

In der ersten Messung wird der Reflektorblock auf dem CT-Tisch fiir eine vorher definier-
te Zeit positioniert und die Standardabweichung der Reflektorblockposition fiir alle Raum-
richtungen bestimmt. Zusatzlich berichtet der Hersteller iiber ein inkorrektes Verhalten der
Vorgiangerversion. In dieser wurde wihrend einer Bewegung in longitudinaler Richtung gleich-
zeitig eine vertikale Bewegung gemessen [Varl6a]. Daher wird der Reflektorblock auf dem
CT-Tisch positioniert und die Position wihrend einer longitudinalen Bewegung gemessen.
Die Spezifikation der vertikalen Bewegung wihrend einer longitudinalen Bewegung betrégt
+2mm [Varl5a]. Um zu verifizieren warum bei einer longitudinalen Bewegung eine vertikale
Verschiebung gemessen wird, wird die Messung mit unterschiedlichen Kalibrierungen wie-
derholt. Die Kalibrierung korreliert die Projektionsebene der Kamera mit dem Patientenkoor-
dinatensystem und ist deshalb der Ursprung fiir Basisliniendrifts. Um diese Basisliniendrifts
moglich gering zu halten, werden unterschiedliche Kalibrierungen durchgefiihrt und die Feh-
leranfalligkeit gepriift.

Weiterhin wird die Messgenauigkeit der Position des Reflektorblocks in vertikaler Richtung
kontrolliert. Dafiir wird der Reflektorblock im Verifikationspunkt positioniert und schrittwei-
se 5 cm bis auf +10 cm verschoben. Die Messung der Reflektorblockposition ist eine relative
Messung. Die Spezifikation des Herstellers in der Messgenauigkeit der Atemposition liegt bei
< +10% + 0,3 mm [Var15a].

Die zeitliche Amplitudenstabilitit ist die Reproduzierbarkeit der Detektion von Inhalations-
und Exspirationsextrema, welche der Hersteller mit < +0, 6 mm angibt [Var15a]. Zur Uberprii-
fung wird eine sinusférmige Atemkurve mit einem dynamischen Thorax Phantom Model 008A
ausgefiihrt (sieche Abbildung 3.9) und mit dem RGSC System aufgenommen. Aus den Atem-
kurven werden die retrospektiv bestimmten Extrema mit den vom RGSC detektieren Extrema
verglichen. Das Atemphantom besitzt laut Hersteller eine Bewegungsgenauigkeit von +0, 1 mm

[Com13].

3.8.2 Atemkurvenaufnahme am Truebeam

Der Linearbeschleuniger nimmt die Atemkurve wihrend der Bestrahlung auf und schaltet den

Strahl zu definierten Zeitpunkten ein bzw. aus. Eine erfolgreiche Bestrahlung aufgrund von
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3.8 Performance Messung zur Detektion der Atembewegung

CT-Bilddaten und deren zugehorige Atemkurve ist abhéngig von der Reproduzierbarkeit der

Atemkurven von CT und Linearbeschleuniger.

Die Positionsaufnahme des Reflektorblocks an der Truebeam wird evaluiert, indem ein Re-
flektorblock auf dem Linearbeschleunigertisch platziert und die Position in allen 3 Raumrich-
tungen fiir eine definierte Zeit gemessen wird. Um die Genauigkeit der Position in vertikaler
Richtung zu messen, wird der Reflektorblock im Isozentrum des Linearbeschleunigers positio-

niert und schrittweise +5 cm auf +10 cm verschoben.

In dem AAPM Report 142 ,Quality assurance of medical accelerators® [K*09] wird fiir das
atemgetriggerte Bestrahlen an Linearbeschleunigern eine zeitliche Genauigkeit fiir das Ein-
schalten von Phasen/Amplitudenschwellen < 100 ms gefordert. Deshalb wird das Schaltver-
halten der Truebeam kontrolliert. Dafiir wird eine Atemkurve mit und ohne atemgetriggerte
Bestrahlung aufgenommen. Durch die Atemkurven der Bestrahlung kénnen die Strahldauer
und die Anzahl an Unterbrechungen bestimmt werden. Durch diese wird die Zeit pro Unter-
brechung bestimmt.

AnschlieBend wird die Reaktionszeit fiir das Ein- bzw. Ausschalten der Truebeam gemessen.

Dafiir werden Schwellen (Positionen des Reflektorblocks) definiert, ab der der Truebeam den

Strahl ein- bzw. ausschaltet. Ausgewertet wird, wie lange der Truebeam von dem Zeitpunkt an

Position

Zeit

Abb. 3.12: Schematische Darstellung der Atemkurve. Der gelbe Teil der Atemkurve stellt den Be-
reich dar, bei dem der Strahl eingeschaltet ist. Die griine Linie definiert den Bereich, bei
dem der Strahl ein- bzw. ausgeschaltet wird. Die griinen Punkte sind die Zeitpunkte,
an denen der Beschleuniger den Strahl als ein- bzw. ausgeschaltet definiert.
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3 Material und Methoden

dem der Reflektorblock die Position erreicht hat bis zu dem Zeitpunkt, an dem der Truebeam
den Strahl als ein- bzw. ausgeschaltet definiert, bendtigt. Mit einem Python-Skript wird die
zeitliche Differenz des Erreichens der Position bis zum ersten Strahl ein bzw. aus bestimmt
(siehe Abbildung 3.12). Die Reaktionszeit und die Zeit die benétigt wird, um den Strahl zur
Verfigung zu stellen, werden mit den Vorgaben des AAPM Reports 142 verglichen.

3.8.3 Vergleich der Atemaufnahmen von RGSC und Truebeam

Um einen direkten Vergleich der Positionsaufnahme des Reflektorblocks vom RGSC und True-
beam zu erhalten, wird die simulierte Atemkurve vom dynamischen Thoraxphantom jeweils
mit dem RGSC System und der Truebeam aufgenommen. Verglichen werden die ausgefiihrte
Bewegung vom Phantom mit den jeweilig gemessenen Positionen des Reflektorblocks. Um die
Atemkurven vergleichen zu konnen, wird die mittlere zeitliche Differenz der Atemkurven mi-
nimiert und die Atemkurven iibereinander gelegt. Mit der mittleren quadratischen Differenz

wird bestimmt, inwieweit die Atemkurven voneinander abweichen.

3.9 Auswertung von Atembewegungen

In dem folgenden Kapitel werden die Atemkurven der Patienten ausgewertet, die im Zeitraum
der wissenschaftlichen Ausarbeitung mit einer atemgetriggerten Therapie behandelt wurden.
Eine atemgetriggerte Therapie besteht mindestens aus der Aufnahme der Bilddaten mit den
dazugehorigen Atemkurven. Auf den Bilddaten wird evaluiert, ob der Patient sich fiir eine
atemgetriggerte Bestrahlung eignet. Bei den atemgetriggert bestrahlten Patienten sind jeweils
pro Fraktion und Event der Bestrahlung Atemkurven vorhanden. Ausgewertet werden die ein-
zelnen Atemkurven der Bildakquisition und der Atemkurve fiir jede Fraktion von Patienten mit
Mamma- oder Bronchialkarzinom.

Bei den Patienten mit einem Mammakarzinom wird bei der DIBH Technik die Positionie-
rung aufgrund von MV-Bildgebung analysiert. Bei den Patienten mit einem Bronchialkarzi-
nom werden die Vor- und Nachteile der unterschiedlichen Zuordnungsmethoden validiert. Die
unterschiedlichen Zuordnungsmethoden werden von Unregelmafigkeiten der Atmung beein-
flusst (siehe Abbildung 3.13). Da im UKD die Zuordnungen der 4D CT klinisch phasenbasiert
durchgefithrt wird, missen fir die amplitudenbasierten Zuordnungen theoretische Annahmen

getroffen werden.

3.9.1 Patientinnen mit Mammakarzinom

Bei der DIBH Technik atmen die Patientinnen in eine bestimmte Atemtiefe ein und halten den

Atem fur eine definierte Zeit an. Dabeli ist es essenziell, dass der Bereich in dem die Patien-
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Abb. 3.13: Typische Variationen der Atemkurven von Patienten. Unregelmdfigkeiten erschweren
die Atemvorhersage und die Detektion der Inspirationszeitpunkte. Dies kann zu Arte-
fakten auf den Bilddaten oder zur Bestrahlung zu falschen Zeitpunkten fiihren.

tinnen einatmen nicht nur bei der CT-Aufnahme, sondern auch bei der Bestrahlung erreicht
wird. Dafiir werden die Patientinnen auf dem CT-Tisch positioniert und mit dem RGSC Sys-
tem die Atembewegung gemessen. Die Patientin erhélt die Anweisung tief einzuatmen und die
Luft anzuhalten. Durch das erste Luftanhalten wird die Einatemtiefe und die Atemanhaltezeit
ermittelt. Diese Zeit legt fest, ob die Patientin fiir eine DIBH Technik geeignet ist. Eine CT-
Akquisition der Mamma dauert ca. 20 s, sodass der Atem mindestens fiir diese Zeit angehalten
werden muss. Die Einatemtiefe wird als der Bereich definiert, indem die Patientin wiederholt
tief einatmen kann. Im UKD wird fiir den Bereich der Mittelwert der Einatemtiefe +2,5 mm
gewdhlt. Ab dem Zeitpunkt, an dem die Schwellen definiert sind, wird fiir die Patientin die
visuelle Unterstiitzung (VCD) aktiviert (siche Abbildung 2.18). Mit dieser Unterstiitzung kann
die Patientin bei der CT-Akquisition ein Gefiihl fiir den Einatembereich bekommen, da die-
ses Feedbacksystem am Beschleuniger im Zeitraum der Auswertung noch nicht zur Verfiigung

stand.
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Ausgewertet werden die durchschnittliche Atemanhaltezeit, die Atemtiefe, sowie die Vertei-
lung der Atemtiefen iiber alle Fraktionen und allen Patientinnen. Aulerdem werden die Zeiten
der CT-Aufnahme ausgewertet und damit ein quantitativer Wert gemessen, an dem sich orien-
tiert, wie lang die Patientinnen mindestens die Luft anhalten kénnen miissen.

Bei der DIBH Technik wird die Dosisbelastung des Herzens reduziert, indem durch die Ein-
atmung ein groflerer Abstand zwischen Herz und Zielvolumen entsteht. Deshalb wird die Kor-
relation der Atemtiefe mit dem Abstand von Zielvolumen und Herz bestimmt. Dabei wird aus-
gewertet, ob Patientinnen die tiefer eingeatmet haben, auch einen héheren Abstand zwischen

Herz und Zielvolumen aufweisen.

3.9.2 Patienten mit Bronchialkarzinom

Bei der atemgetriggerten Bestrahlung von Bronchialkarzinomen atmen die Patienten frei ohne
auditives oder visuelles Hilfsmittel. Autonome Atmung ist von vielen Parametern abhingig
wie beispielsweise dem mentalen und korperlichen Zustand. Bei der Akquisition von 4D CTs
ist es fiir die Zuordnungen vorteilhaft, wenn der Patient periodisch atmet. Daher wird die At-
mung bei der CT-Aufnahme und der Bestrahlung separat ausgewertet. Bei der CT-Aufnahme
wird zwischen 3 Abschnitten unterschieden (siehe Abbildung 3.14): Der erste Abschnitt stellt
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Abb. 3.14: Schematische Darstellung einer Atemkurve. Mit den Linien unter der Atemkurve ist
die Einteilung in die unterschiedlichen Bereiche dargestellt. Die blaue Linie entspricht
der kompletten Aufnahmezeit t;,;. Diese unterteilt sich in der Zeit vor der Akquisition
tofr (griin) und der Zeit der Akquisition t,, (orange).

70



3.9 Auswertung von Atembewegungen

die komplette Zeit t;,; der Atemaufnahme dar, dieser wird unterteilt in Bereiche vor der Ak-
quisition Z,rf und wihrend der Bildaufnahme t,,. Im klinischen Ablauf kénnen die Bereiche
wie folgt eingeteilt werden: Die Patienten werden auf dem CT-Tisch positioniert und die To-
pogramme erstellt. Danach wird die Aufnahme der Atemkurven gestartet und der Pitch im
Bereich t,¢ eingestellt. Dieser ist abhingig von der Atemfrequenz des Patienten (siehe Unter-
abschnitt 2.4.1). Sind die Parameter definiert, wird die eigentliche CT-Aufnahme gestartet. Die
Gantry beginnt zu rotieren, der Patiententisch wird in die Startposition gefahren und bewegt

sich mit konstanter Geschwindigkeit durch die CT-Offnung (t,,).

Durch die Periode, den Atemhub und die Extrema wird die Atemkurve charakterisiert, je-
doch nicht das Atemmuster beschrieben. Fiir die Bestimmung des Atemmusters wird die Atem-
kurve in die einzelnen Atemzyklen unterteilt und die Dauer der Zyklen auf 1 normiert, sodass
fir jeden Datenpunkt der Mittelwert aus allen Atemzyklen gebildet wird. Der entstehende
Atemzyklus entspricht einem mittleren Atemmuster eines Patienten. Die Atemmuster werden

fiir alle Patienten erstellt und somit eine mittlere Atembewegung aller Patienten bestimmt.

In dem letzten Teil dieser Auswertung wird tiberpriift inwieweit die Atembewegung wahrend
der Bestrahlung, die mehrere Tage oder Wochen dauern kann, sich unterscheidet. Dafiir wer-
den die einzelnen Atemkurven untersucht. Verglichen werden der Atemhub, die Periode und

ein Muster der Atemkurve.

Auf den Atemkurven kann des Weiteren die Aufnahmezeit fiir die CT-Akquisition und die
Bestrahlungszeit fiir die atemgetriggerte Bestrahlung ausgewertet werden. Dabei kann das
Verhéltnis einer atemgetriggerten Bestrahlung zu einer nicht-atemgetriggerten Bestrahlung
tiber die Zeiten der kompletten Atemkurve und der Zeit mit eingeschaltetem Strahl ausgewer-

tet werden.

Da sich tiber die Dauer einer Bestrahlung der mentale und korperliche Zustand der Patienten
verandern kann, kann sich auch ihr Atemmuster verandern. Deshalb wird das Atemmuster der

einzelnen Fraktionen bestimmt und verglichen.

3.9.3 Bildartefakte der 4D CT

Grundsitzlich konnen bei der Aufnahme der 4D CT dieselben Bewegungsartefakte auftreten
wie bei der 3D CT-Akquisition, jedoch in einer deutlich reduzierten Form. Deshalb werden
Bilddaten der Patienten ausgewertet, die am UKD eine atemgetriggerte Bestrahlung erhalten
haben. Gezeigt werden Patientendaten, bei denen es Auffilligkeiten wie beispielsweise Arte-

faktbildungen gibt.
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3.9.4 Auswirkung der Patientenatmung auf die Bestrahlung
Positionierung von MC-Patientinnen mit der DIBH Technik

Bei der DIBH Technik wird die Positionierung in tiefer Inspiration durchgefiihrt. Der Patient
atmet in den definierten Bereich, sodass mithilfe der Positionierungslaser die Lagerung der
CT-Aufnahme reproduziert wird. Ist die Positionierung dquivalent, wird mit einem Verschie-
bevektor aus der Bestrahlungsplanung die Isozentrumsposition angefahren. Zur Uberpriifung
dieser Position werden atemgetriggerte MV-Aufnahmen erstellt. Diese werden mit digitalen
Rekonstruktionen (DRR) aus dem Planungs-CT verglichen und ein Verschiebevektor von der
tatsdchlichen zu der geplanten Position bestimmt.

Es wird untersucht, inwieweit die Uberpriifung der Positionierung mittels MV-Bildgebung
von der Breite des vorher definierten Atembereichs abhangig ist. Dazu werden die MV-Bilder
und die Atemkurven exportiert. Auf diesen ist der Zeitpunkt der Bildaufnahme markiert, sodass
jedes MV-Bild einer gewissen Atemtiefe zugeordnet ist. Wenn der Bereich der Atemposition
bei der Bildaufnahme von +2,5mm gewahlt wird, ist eine vertikale Variation von +2,5 mm
moglich. Durch den Abgleich der Bilddaten bei der Positionierung werden verschiedener Re-
flektorblockpositionen korreliert. Durch diese Korrelation unterschiedlicher Atemtiefen der
Bilddaten und der daraus resultierenden Verschiebung des Patienten wird die Basislinie der
Atemkurve des Patienten verschoben. Die Breite des Bereichs der Atemkurve, indem die Ak-
quisition der Bildgebung durchgefiihrt wird, fithrt somit zu einer Ungenauigkeit der Positio-
nierung des Patienten. Ziel der Auswertung ist die quantitative Bestimmung der Positionie-

rungsunsicherheiten durch die atemgetriggerten MV-Aufnahmen.

Atemgetriggerte Bestrahlung von BC-Patienten

Im UKD wird die atemgetriggerte Bestrahlung phasenbasiert durchgefiihrt. Die Analyse der
Bestrahlungsatemkurven wird unterteilt im ersten Teil in eine retrospektive Auswertung, wie
viel Prozent der Zeit der Linearbeschleuniger zu den vorher definierten Zeiten den Strahl ein-
bzw. ausgeschaltet hat. Dafiir werden die Maxima der Atemkurven retrospektiv berechnet und
die Zeit zwischen aufeinanderfolgenden Maxima bestimmt. Aus den definierten Schwellen und
der Dauer der Atemzyklen wird ermittelt, wann der Linearbeschleuniger bestrahlen soll. Die
retrospektiv ausgerechneten Strahlzeiten werden mit den durchgefiihrten Strahlzeiten vergli-
chen.

Im zweiten Teil wird Giberprift, ob die Bestrahlung in dem definierten Bereich aus den CT-
Bilddaten durchgefiihrt wird. Dafiir werden aus den detektierten Phasen der CT-Akquisition
und der definierten Schwellen, die dazugehorigen Positionen im Atemzyklus berechnet. Ins-

gesamt wird in jedem Atemzyklus die Position detektiert, bei der die Phase den jeweiligen
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Schwellen entspricht. Dabei ergibt sich ein Mittelwert als Position im Atemzyklus, ab wann
der Linearbeschleuniger den Strahl ein- bzw. ausschalten soll (siehe Abbildung 3.15). Durch
diese Positionen im Atemzyklus kann mit den Atemkurven der Bestrahlung bestimmt wer-
den, wie viel Prozent der Zeit, in dem vorher definierten Bereich durchgefithrt wird. Dafiir
werden alle Messpunkte der Bestrahlungsatemkurve untersucht, ob sich diese innerhalb der

definierten Schwelle befinden (siehe Abbildung 3.16).

Zum Vergleich werden amplitudenbasierte Zuordnungen retrospektiv durchgefiihrt. Da im
UKD nur phasenbasierte klinische Daten ausgewertet werden, werden die Daten fiir das am-
plitudenbasierte Zuordnen theoretisch ausgerechnet. Dafiir wird eine Schwelle definiert und
berechnet, zu welchen Zeitpunkten der Linearbeschleuniger den Strahl ein- bzw. ausgeschaltet
hatte.

Durch die Daten von phasenbasierten und amplitudenbasierten Zuordnungen der Bildda-
ten und der atemgetriggerten Bestrahlung konnen beide Methoden verglichen werden. Dabei
wird ausgewertet, welche Zuordnungsmethode bei klinischen Atemkurven zu einer hoheren

Aufenthaltswahrscheinlichkeit des Tumors im vorgegebenen Bereich fiihrt.
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Abb. 3.15: Darstellung einer Atemkurve bei der CT-Akquisition (orange). Blau aufgetragen ist die
Phase, die jeweils in den Inspirationsmaxima einen Wert von 0 bzw. 27 aufweist. Aus
der Phase und den in der Bestrahlungsplanung definierten Schwellen fiir das Einschal-
ten Gei, = 1,26 und Ausschalten des Strahls G5 = 5,34 berechnen sich die Zeitpunk-
te, wann der Strahl ein- bzw. ausgeschaltet werden soll (griine und rote Kreuze). Aus
diesen Zeitpunkten kann mit der Atemkurve die Position im Atemzyklus bestimmt
werden (griine und rote Punkte). Aus den Positionen ldsst sich eine gemittelte Position
fiir das Ein- und Ausschalten bestimmen (griine und rote Linie).
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Abb. 3.16: Darstellung einer Atemkurve bei der Bestrahlung (blau). In griinen und roten Linien
sind die Positionen dargestellt, ab denen der Strahl ein- bzw. ausgeschaltet werden
sollte. Die Strahlzeitpunkte werden innerhalb des definierten Bereichs in den jeweiligen
Farben der Schwelle dargestellt. AufSerhalb der Schwellen sind die Messwerte gelbe
Punkte.

Bei der amplitudenbasierten Zuordnung ist ein Referenzpunkt der Atemposition essenzi-
ell, um eine Verbindung der Atemkurve, der Bildaufnahme und der Bestrahlung herzustellen.
Dieser Referenzpunkt ist die maximale Exspiration und wird durch unregelméfiiges Atmen be-
einflusst. Es wird untersucht, inwieweit so eine Basislinienverschiebung die Aufenthaltszeiten
in den vorher definierten Bereichen beeinflusst. Dafiir werden die Atemtiefen der Exspirati-
onsminima bestimmt und die gemittelte Position im Atemzyklus ausgerechnet. Diese Basisli-
nienverschiebung wird von den aufgenommenen Atemkurven subtrahiert und die Atemauf-

enthaltswahrscheinlichkeit wiahrend der Bestrahlung erneut ausgerechnet.

3.10 Retrospektive Dosisberechnung auf 4D CTs

Bei Patienten mit einem Bronchialkarzinom wird die Bestrahlungsplanung erstellt, indem eine
AVG und MIP Rekonstruktion aus den 4D Rekonstruktionen erstellt werden. Hierbei besitzt
der Tumor eine moglichst stabile Position (siehe Unterabschnitt 3.4.2). Diese Rekonstruktio-
nen sind im Planungsprozess erstellt und liefern eine 3D Darstellung eines sich bewegenden
Tumors. Somit ist die Erstellung der AVG Rekonstruktion eine Vereinfachung einer zeitauf-
gelosten Darstellung (4D CT) in eine statische Darstellung (3D CT). Dabei wird nicht der Tu-

mor selbst, sondern sein Bewegungsraum abgebildet.
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3.10 Retrospektive Dosisberechnung auf 4D CTs

Analysiert wird die Abweichung der Dosisverteilungen berechnet, auf Grundlage der AVG
Rekonstruktion und des 4D CTs. Insgesamt besteht die Erstellung eines 4D CT aus 5 Schrit-
ten (siehe Abbildung 3.17). Im ersten Schritt wird eine AVG Rekonstruktion aus den Rekon-
struktionen erstellt, bei denen sich der Tumor moglichst wenig bewegt. Auf der Grundlage
dieser Rekonstruktion wird der Bestrahlungsplan erstellt und die Dosisverteilung bestimmt.
Im zweiten Schritt werden die Einstellungen der geplanten Bestrahlung auf die einzelnen CT-
Rekonstruktionen CT, libertragen und die Dosisverteilung auf allen Rekonstruktionen erneut
bestimmt D,. Im dritten Schritt wird eine Referenzrekonstruktion aus dem 4D CT ausgewihlt
und ein deformierbare Bildregistrierung durchgefiihrt. Durch die Bildregistrierung ist die Ver-
schiebung eines jeden Voxels zur Referenzstruktur aus dem Verschiebevektorfeld ﬁp—»Ref be-
kannt. Im vierten Schritt wird mithilfe des jeweiligen Verschiebevektorfelds eine transformier-
te Dosis D), ,gef bestimmt. Im letzten Schritt wird aus den Atemkurven der Bestrahlung der
jeweilige Beitrag der Dosisverteilung zur kompletten Dosisverteilung w, bestimmt, sodass die
transformierte Dosis zu einer 4D Dosisverteilung akkumuliert werden kann.

Der grofite Unterschied der akkumulierten 4D Dosis zur Dosisberechnung auf der AVG Re-
konstruktion ist die Beriicksichtigung, dass sich die Anatomie des Patienten wahrend der At-

mung verdndert. Durch die verdnderte Anatomie verschieben bzw. deformieren sich die Vo-
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Abb. 3.17: Grundsitzliche Aufteilung der Berechnung von 4D Dosisverteilung aus einem klini-
schen Bestrahlungsplan und dem 4D CT in 5 Schritten.
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xel auf den unterschiedlichen 4D CT-Rekonstruktionen, weshalb die Dosisverteilungen nicht
direkt akkumuliert werden kénnen. Daher wird eine Deformierung der Voxel (deformierba-
re Bildregistrierung) auf eine bestimmten CT-Referenzrekonstruktion durchgefiihrt. Diese be-
wegt die Voxel eines Bildes auf einem festen Bild, bis der Unterschied der Bilddaten méoglichst
gering ist. Dabei handelt es sich um eine nicht-affine Transformation, die neben der affinen
Transformation (Translationen, Rotationen, Skalierung und Scherung) auch aus Deformierun-
gen besteht, die unterschiedlich stark ausgeprégt sein kdnnen. Fir die Bildregistrierung wird
die quelloffene Software 3D Slicer verwendet [KPV14]. Diese verwendet wiederum eine quel-
loffene Software fiir Bildbearbeitungen Plasimatch [SPL*10]. Plastimatch ist eine Zusammen-
fassung von Bildbearbeitungssoftware fiir physikalisch medizinische Anwendungen und bein-

halten das Insight Segmentation and Registration Toolkit (ITK) [JMI15].

3.10.1 Verifikation der 4D Dosisberechnung im dynamischen

Thoraxphantom

Zur Verifikation der 4D Dosisverteilung wird im ersten Schritt eine Phantommessung durch-
gefiihrt. Bei dieser wird ein nachgebildeter Tumor in einem thoraxdquivalenten Phantom be-
strahlt, wobei in der Mitte der Tumornachbildung ein radiochromer Film eingebracht ist. In
der Messung wird das UKD Phantom zur Simulation von Atembewegungen verwendet. Das
Phantom wurde im Rahmen meiner Masterarbeit am UKD entwickelt [Sch16] und im Rah-
men einer Bachelorarbeit von Cathrin Nollmann mit einer Filmhalterung ausgestattet [Nol17].
Das Phantom kann computergesteuerte Bewegungen durchfiithren. Diese werden jeweils von

einem Schrittmotor fiir die longitudinale Bewegung eines nachgebildeten Tumors und einer

Abb. 3.18: Technische Zeichnung des UKD Phantoms. Das Phantom ist ein dynamisches Thorax-
phantom, welches die Atem- und Tumorbewegung eines Menschen nachahmt. Dabei
konnen unterschiedliche Bewegungen mit verschiedenem Atemhub und Periode aus-
gefiihrt werden.
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3.10 Retrospektive Dosisberechnung auf 4D CTs

vertikalen Bewegung eines Atemplateaus ausgefithrt (siehe Abbildungen 3.18 und 3.19 (a)).
Wihrend der Bewegung des Atemplateaus und der Tumornachbildung wird ein 4D CT mit
phasenbasierter Zuordnung erstellt. Das 4D CT wird in das klinische Onkologie Informations-
system (ARIA, Varian Medical Systems, Palo Alto, USA) tibertragen und eine Bestrahlungs-
planung durchgefiihrt. Fiir diese werden aus den Rekonstruktionen des 4D CTs MIP und AVG
Rekonstruktionen erstellt.

Die Segmentierung des ITVs findet auf der MIP Rekonstruktion statt und wird rigide auf
die AVG Rekonstruktion iibertragen. Aus dem ITV und einem zusétzlichen Sicherheitssaum
entsteht das PTV. Die Dosiserfassung des Zielvolumens wird fiir den Testfall in Eclipse mit
3 konventionellen Feldern in der Hockeystick-Technik (ap-, pa-, re-Feld) mit einer Photonen-
energie von 6 MeV geplant und die Dosisverteilung mittels Acuros XB berechnet. Der Bestrah-
lungsplan ist auf 4 Gy normiert (Mittelwert des PTV Volumens). Bei der Bestrahlung wird die
Atem- und Tumorbewegung identisch zur Akquisition durchgefithrt. Das Phantom wird an

einer Truebeam STx durch ein CBCT positioniert und wahrend des kompletten Atemzyklus

bestrahlt.

(a) Beweglicher Zylinder mit einem Einschub.

(b) Einschub mit einem aus PMMA nachgebildeten Tumor.
Zwischen den Einschubplatten kann ein radiochromer Film
platziert werden.

Abb. 3.19: Erweiterung eines dynamischen Zylinders fiir das UKD Phantom um dosimetrische

Messungen durchzufiihren. Der dynamische Zylinder wurde im Rahmen einer Bache-
lorarbeit von Cathrin Nollmann am UKD entwickelt [Nol17].
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Zum Vergleich der geplanten Dosis mit der tatséchlich applizierten Dosis wird der Bestrah-
lungsplan auf das UKD Phantom abgestrahlt. Im Phantom wird in der Mitte des nachgebildeten
Tumors ein radiochromer Film zur Dosismessung platziert (siehe Abbildung 3.19 (b)). Bei dem
Film handelt es sich um einen EBT3 Film der Firma Ashland Advanced Materials (Niagara
Falls, USA). Bei diesem Film wird die Dosis tiber die Messung der optischen Dichte bestimmt.
Dafiir muss zunéchst eine Korrelation zwischen optischer Dichte und Dosis hergestellt wer-
den. In der Kalibrierung werden die Filme mit einer bekannten Dosis bestrahlt und eingescannt,
sodass jedem RGB-Wert (optische Dichte) eine Dosis zugeordnet werden kann. Durch die Zu-
ordnung von RGB-Wert zur Dosis kann fiir jeden RGB-Wert ein funktionaler Zusammenhang
errechnet werden. Zur Bestimmung eines funktionalen Zusammenhangs wird die Mehrkanal-
analyse verwendet. Bei dieser werden tiber das Verhaltnis der Kanéle Fehlerquellen eliminiert
und eine genauere Dosisberechnung ermdoglicht. Die Mehrkanalauswertung wird von der kom-
merziellen Software FilmQa Pro (Ashland) verwendet [Ash14]. In dieser Auswertung wird die
Dosisverteilung in einem Python-Skript nach Mayer et al. bestimmt [M"12].

Bei der Mehrkanalauswertung nach Mayer et al. werden die Kalibrierfilme (10-12, 5) cm? mit
einer bekannten Dosis ((10-10) cm? Feld) in einer Tiefe im Dosismaximum d = 1,5 cm mit einer
Photonenenergie von 6 MeV bestrahlt. Die Kalibrierfilme werden 24 h nach der Bestrahlung
eingescannt und der mittlere Grauwert fiir jeden Farbkanalwert (R,G,B) auf einer zentralen
Region von (2 - 2) cm? detektiert, sodass der mittlere Grauwert mit einer bestimmten Dosis
korreliert. Durch die Korrelation von Grauwert/optische Dichte und Dosis einiger Messwerte
kann fiir jeden Farbkanal k ein funktionaler Zusammenhang errechnet werden. Empfohlen

werden laut Ashland rationale Funktionen (siehe Abbildung 3.20).

40.000

30.000

Grauwerte

20.000

0 2 4 6 8 10
Dosis in Gy

Abb. 3.20: Korrelation der Grauwerte (2'°) mit einem Dosiswert fiir die unterschiedlichen RGB-
Kandle. Mit Kreuzen werden die Messwerte der Kalibrierfilme dargestellt und mit den
Linien der bestimmte funktionale Zusammenhang.
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3.10 Retrospektive Dosisberechnung auf 4D CTs

a+b-x
R = 0 (5:6)

Die Variable x entspricht dem Grauwert sowie a,b und ¢ den Koeffizienten des Fits. Die
3 Kanal-Analyse beriicksichtigt mithilfe der unterschiedlichen Empfindlichkeiten der Kanile
lokale Inhomogenitaten des Films und des Scanners. Dabei wird bei dem Mayer et al. Ansatz
zwischen 2 Termen unterschieden: Die Dosis D und der Storterm A. Die gescannte Dosis kann

als eine Taylorentwicklung 1. Ordnung ausgedriickt werden:

Dpf"(i, j) = D(i, j) + e, ))AX (i, J) (3.7)
wobei i und j Indizes der Pixel sind und a; definiert ist als:

éD

(i, j) = 5T<k(i’j) (3.8)

Der Storterm wird bei Mayer et al., anders als beispielsweise bei Perez et al., nicht unterteilt
in abhéngig und unabhéngig vom jeweiligen Kanal, sondern es wird angenommen, dass die
Storterme alle Farbkanéle betreffen [P*14]. Perez et al. geht bei der Filmauswertung davon aus,
dass es Storterme der einzelnen Farbkanile gibt, die unabhangig von der exponierten Dosis auf
dem Film sind. Dieser Storterm fi kann durch eine Auswertung des nicht exponierten Films
berechnet werden. Da in dieser Auswertung der Mayer et al. Ansatz verwendet wird, folgt
Pk =0:

D(i, j) = Dif"(i. j) = axe(i, )AL, J) (3.9)

mit dem Least-Squares-Kriterium ergibt sich:

) 22:1 Dls(can -W- (22:1 a - Dlsccan)

D - (3.10)
3-W - (X1 %)
3
~ D — Dscan
A = Dkt “’Cg( —k ) (3.11)
2k-1 %
mit 3
W = 23":710%2 (3.12)
Y-1(ak)

Zum Vergleich der Dosisverteilung des Films mit der Dosisverteilung des Bestrahlungssys-
tems wird die Ebene des Films mit den CT-Bilddaten bestimmt, sodass Ausschnitte auf einer
bestimmten lateralen Ebene verglichen werden. Damit die Aussage der Filme verifiziert wird,
wird zusétzlich ein statisches CT vom UKD Phantom aufgenommen, die Parameter der Be-

strahlungsplanung werden aufgrund der AVG Rekonstruktion {ibertragen und die Dosisvertei-
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3 Material und Methoden

lung wird mit dem Acuros XB Algorithmus erneut ausgerechnet. Die statische Dosisverteilung
kann mit der Dosisverteilung des Films ohne Bewegung des UKD Phantoms verglichen werden.

Zur Uberpriifung des Akkumulationsansatzes werden die Parameter der Bestrahlungspla-
nung auf die einzelnen Rekonstruktionen des 4D CTs iibertragen und die Dosisverteilung
erneut berechnet. Mit den CT-Bilddaten kann die Verschiebung des nachgebildeten Tumors
der einzelnen Rekonstruktionen zu einer Referenzrekonstruktion bestimmt werden. Die de-
tektierte Verschiebung wird rigide, mit einer Translation in longitudinaler Richtung, auf die
Dosiswiirfel angewendet, sodass die Dosis fiir einen bestimmten Zeitpunkt im Atemzyklus
dargestellt wird. Die Dosiswiirfel werden gewichtet nach der Aufenthaltswahrscheinlichkeit
akkumuliert und die 4D Dosis bestimmt. Die 4D Dosis wird mit den geplanten Dosisverteilun-
gen des Films und der bestimmten Dosisverteilung, aufgrund der AVG Rekonstruktion, vergli-
chen [M*"12,P"14, Ash14].

3.10.2 Retrospektive 4D Dosisverteilung mit deformierbarer

Bildregistrierung am Beispielpatienten

Die Dosisverteilung der einzelnen Rekonstruktionen zu akkumulieren unterliegt der Annah-
me, dass die Verschiebung der Dosisvoxel bekannt ist. In der vorherigen Messung wird ein 4D
CT eines Phantoms erstellt, bei diesem ist die Bewegung translatorisch in einer Dimension.
Dies gilt fiir die 4D CT-Aufnahmen von Patienten nicht, da sich Voxel in allen Raumrichtun-
gen verschieben und deformieren. Diese Deformation bzw. Verschiebung ist nicht gleichméafig
iber alle Voxel, sondern unterschiedlich und von der Position des Voxels abhédngig. So werden
Voxel in der Néhe des Diaphragmas stirker verschoben bzw. deformiert als in der Nahe von
knochernen Strukturen (siehe Abbildung 3.21).

Das Ziel dieser Berechnung ist ein Vergleich der 4D Dosisverteilung mit den geplanten Do-
sisverteilungen auf der AVG Rekonstruktion, die klinisch verwendet werden. Dafiir werden 4D
CT-Bilddaten von Patienten in Eclipse ausgewertet, indem die Dosisverteilungen aller 4D Re-
konstruktionen D, mit den Strahleinstellungen der AVG Rekonstruktion mit dem Acuros Algo-
rithmus erneut berechnet werden. Die berechneten Dosisverteilungen D, sowie die Bilddaten
CT, werden exportiert. Die Berechnung des Verschiebevektorfelds ﬁp—)Ref wird mit einem B-
Spline Algorithmus von Plastimatch bestimmt [SKS10]. Die Transformation besteht aus mehre-
ren Schritten. In einem ersten optionalen Schritt kann vor der nicht-affinen Transformation ei-
ne affine Transformation ausgefiithrt werden. In den weiteren Schritten wird der eigentliche B-
Spline Algorithmus angewendet, wobei unterschiedliche Parameter, wie beispielsweise die An-
zahl an Iterationen oder die Rechengitterauflosung, in den Stadien der Transformation gew#hlt
werden. Der Optimierer berechnet den mittleren quadratischen Fehler (MSE) und versucht mit

diesem gegen ein Minimum zu konvergieren, um eine moéglichst gute Ubereinstimmung vom
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3.10 Retrospektive Dosisberechnung auf 4D CTs

(a) Uberlagerung von einer coronalen CT Schicht (b) Uberlagerung einer coronalen CT Schicht der
der 0 % Rekonstruktion (rot) mit einer 50 % Re- 0 % Rekonstruktion (rot) die deformierbar regis-
konstruktion (blau). triert wird mit einer 50 % Rekonstruktion (blau).

(¢) Das Verschiebevektorfeld wird als Transfor-
mationsgitter auf der transformierten 0 % Rekon-
struktion dargestellt.

Abb. 3.21: Dargestellt ist eine deformierbare Bildregistrierung. Ein Objektbild (maximale Inspi-
ration) wird auf das Referenzbild (maximale Exspiration) deformiert, sodass sich ein
moglichst kleiner Unterschied ergibt.

Referenzbild zum Objektbild zu erhalten. Das eigentliche Ergebnis der Transformation wird
als Verschiebevektorfeld ausgegeben. Dieser gibt die Verschiebung eines jeden Voxel des Ob-
jektbildes an. Dabei muss die Verschiebung nicht in das Zentrum eines Pixels zeigen. In Ab-
bildung 3.22 ist eine Verschiebung in 2D gezeigt, bei dem der Pixel des Objektbildes um einen
halben Pixel verschoben wird, sodass der Wert des Pixels auf die umliegenden Pixel aufgeteilt
wird. In welchem Verhéltnis der Wert des Pixels auf die Nachbarpixel aufgeteilt wird, ist von

der Uberlappung des Pixels nach der Verschiebung abhingig.

Um das Verschiebevektorfeld auf die einzelnen Bilddaten anwenden zu konnen, missen
Auflésung und Postion der Voxel von der Dosisverteilung und der CT-Bilddaten identisch sein.
Die Auflosung der CT-Bilddaten ist vom FOV und der gewéhlten Bildpunkte (512 - 512 Pixel),
dem Schichtabstand sowie der Liange der CT-Aufnahme abhéngig. Daraus folgen typische Git-
teraufldsungen von ca. (1-1-3) mm®. Die Aufldsung der Dosisverteilung kann im UKD zwischen

1mm und 2,5 mm variiert werden. Um die Auflésung anzugleichen wird in einem Python-
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Referenzbild Objektbild
Pixel
1,1 2.1 3,1
1,2 2,2 3,2 2,2
1,3 ,3 3,3 Verschiebevektor

Abb. 3.22: Darstellung einer 2D Verschiebung eines Pixels (2,2) des Objektbildes um einen Ver-
schiebevektor D = (—(())},55). Der Voxel des Objektbilds wird um einen halben Pixel ver-
schoben und somit im Gitter des Referenzbildes auf die Pixel (1,2), (2,2), (1,3) und (2,3)
gleichmap3ig verteilt.

Skript die Auflosung der Dosisverteilung mittels trilinearer Interpolation an die Auflosung der
Bilddaten angepasst. Zusitzlich unterscheiden sich die Referenzkoordinaten der Dosisvertei-
lung und der CT-Bilddaten. So ist es fiir Bestrahlungssysteme iiblich, die Dosisverteilung nicht
fiir den kompletten Bilddatensatz zu berechnen, sondern fiir den Teil, der sich innerhalb der
Auflenkontur des Patienten befindet (siehe Abbildung 3.23). Um die identische Referenzkoor-
dinaten der Dosisverteilung und der CT-Bilddaten zu erhalten, wird die Dosisverteilung ver-

schoben und auf die identische Anzahl an Voxel erweitert.

Bei der Anwendung des Verschiebevektorfelds wird in DDM und EMT unterschieden (sie-
he Abschnitt 3.3). Bei der DDM kann das Verschiebevektorfeld direkt auf die Dosisverteilung
Dppu,res angewendet werden. Dabei wird jedes Voxel um den Verschiebevektor verschoben.
Da die Verschiebung nicht um eine ganzzahlige Anzahl von Voxel stattfindet, wird auch hier
jedes Voxel mittels trilinearer Interpolation verschoben und auf die 8 nachsten Nachbarn auf-
geteilt. Bei der EMT wird aus dem CT-Bild und der Konvertierungstabelle des CTs von HU in
Materialdichten eine Massenverteilung bestimmt und mittels dieser die Energieverteilung aus
der Dosisverteilung ermittelt. Die Transformation wird wie bei der DDM auf die Energievertei-
lung und Massenverteilung angewendet und anschliefend die transformierte Dosis Dey 1 ref

errechnet.

Ep—Ref

DEMT Ref = (3.13)

Mp—Ref
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Farbdarstellung [Gy]
52212

B 50721

45.000
40.000
35.000
30.000
25.000
20.000
15.000
10.000
5.000

L 07000]
0.000

Abb. 3.23: Abbildung einer axialen Schicht mit der Markierung des Dosiswiirfel (roter Kasten)
und der CT-Daten (blauer Kasten). Insgesamt besteht das CT-Bild und der Dosiswiirfel
aus einer unterschiedlichen Anzahl an Voxeln mit einer unterschiedlichen Auflésung.

Bei der Akkumulationsgleichung 3.5 werden die Dosisverteilungen unterschiedlich gewich-
tet w,. Dabei wird die Wichtung aus den aufgezeichneten Atemkurven wihrend der Bestrah-
lung bestimmt. In einem ersten Schritt wird ermittelt, welcher Atemhub welcher Rekonstruk-
tion entspricht. In einem weiteren Schritt werden die Positionen wéhrend der Bestrahlung
zeitlich den einzelnen Rekonstruktionen zugeordnet und somit die Zeit berechnet, wie lange
der Patient sich wihrend der Bestrahlung in einer bestimmten Rekonstruktion aufgehalten hat.
Der Wichtungsfaktor der jeweiligen Rekonstruktion ergibt sich aus der Zeit der Rekonstruk-
tion geteilt durch die komplette Strahlzeit.
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Kapitel

Ergebnisse

Ziel der Messungen war die Verifikation, ob das RGSC System in Kombination mit der True-
beam in der Lage ist die Atemkurven mit den Herstellerspezifikationen aufzuzeichnen, sodass
eine atemgetriggerte Bestrahlung durchgefithrt werden kann. Weiterhin wurde die klinisch
eingefithrte atemgetriggerte Technik vorgefiithrt. Dabei wird gezeigt, welche Methoden der
atemgetriggerten Bestrahlung Auswirkungen auf Atemkurven der Patienten haben. Es wurden
Besonderheiten bei der CT-Akquisition als auch bei der Bestrahlung gezeigt und Auswirkun-
gen der verschiedenen Methoden bei der atemgetriggerten Bestrahlung. AbschlieBend wurde
anhand eines Beispielpatienten die Besonderheit bei der Bestrahlungsplanung auf die Dosis-
verteilung gezeigt. Dazu wurde mittels deformierbarer Bildregistrierung eine zeitaufgeldste
Dosis bestimmt und diese mit einer auf einer AVG Rekonstruktion berechneten Dosisvertei-

lung verglichen wird.

4.1 Zeitliche Auflosung von Rekonstruktionen eines 4D CTs

Mit dem Brilliance CT Big Bore Oncology wurde ein 4D CT mit 10 phasenbasierten Rekon-
struktionen vom modifizierten Varian Phantom erstellt (siehe Abbildung 3.10). Bei der CT-
Akquisition wurde zeitgleich zur Bildinformation die Position des Reflektorblocks vom RGSC
System aufgenommen. Diese Informationen enthalten die Atembewegung in 3 Raumrichtun-
gen (vertikal, lateral und longitudinal), aufgenommen mit 25 Messwerten pro Sekunde, die
Zeit der CT-Akquisition und die detektierten Extrema der Inspiration und Exspiration (siehe
Abschnitt 3.2).

Die Abstinde in der Position der Atemkurve von Inspirations- und Exspirationsextrema
wurde als vertikaler Atemhub angenommen, welcher wihrend der CT-Akquisition
A = (15,53 + 0, 28) mm betrug (siehe Abbildung 4.1). Durch die zeitliche Dauer zwischen 2 auf-
einanderfolgender Extrema konnte die mittlere Rotationsdauer P = (4,98 + 0,02) s des modi-

fizierten Varian Phantoms bestimmt werden. Diese Rotationsdauer entsprach der Periode und
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Abb. 4.1: Position des Reflektorblocks aufgenommen mit dem RGSC System. Die Bewegung wurde
vom Varian Phantom ausgefiihrt. Der orange dargestellte Bereich der Atemkurve zeigt,
wann die CT-Akquisition durchgefiihrt wurde. Mit griinen Punkten sind die Maxima
und mit roten Punkten die Minima markiert.

ist abhéngig von der Drehbewegung der elliptischen Scheibe des modifizierten Varian Phan-
toms, sodass die detektierte Periode als Umlaufgeschwindigkeit des angebrachten Bleistifts
angenommen wurde.

Die zeitliche Auflosung einer 4D CT-Rekonstruktion ist abhangig von der CT-Rotationszeit
und unabhingig von der Anzahl an Rekonstruktionen innerhalb eines Atemzyklus [Phi13].
Um alle Informationen einer Rekonstruktion zu erhalten, mussten insgesamt aus einem Win-
kelbereich von mindestens 180° Projektionen aufgenommen werden. Gréf3ere Winkelbereiche
liefern redundante Projektionen, sodass die zeitliche Auflésung einer 4D CT-Rekonstruktion
von einer halben Rotationszeit angenommen wurde (siehe Unterabschnitt 2.4.1).

Das 4D CT wurde mit einer Rotationsdauer der CT-Gantry von 0, 5 s aufgenommen, sodass
sich eine zeitliche Auflosung einer Rekonstruktion von 0, 25 s ergab. Bei der detektierten Um-
laufzeit des Bleistifts (P = (4,98 £ 0, 02) s) bewegte sich der Stift innerhalb einer halben Rotati-
onsdauer auf dem Kreisbogen 18, 07°. Um dies an den Bilddaten zu verifizieren wurde anhand
der verschmierten Darstellung des Bleistifts auf den Bilddaten analysiert, ob seine Bewegung
auf dem Kreisbogen der Lange der verschmierten Darstellung entsprach. Auflerdem wurde die
Abweichung des mittleren Zeitpunktes der Verschmierung zu den theoretisch angenomme-
nen Zeitpunkten berechnet. Da bei einem phasenbasierten 4D CT die 10 Rekonstruktionen mit
konstanten Abstdnden der Zeit erstellt wurden und sich der Stift mit konstanter Geschwindig-
keit bewegt, wurde angenommen, dass die Rekonstruktionen auf dem Kreisbogen jeweils im

Abstand von 36° verteilt waren.
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4.1 Zeitliche Auflosung von Rekonstruktionen eines 4D CTs

(a) Darstellung einer axialen Schicht der (b) Darstellung einer axialen Schicht der

statischen Stiftaufnahme. dynamischen Stiftaufnahme. Der Stift
wird auf einer Bahn entlang der Kreis-
bewegung dargestellt.

Abb. 4.2: Vergleich der statischen 3D CT-Akquisition mit der 0 % Rekonstruktion des 4D CTs. Mit
einem blauen Punkt ist die Drehachse der elliptischen Scheibe dargestellt, mit einer
orangen Linie ist die Kreisbewegung des Bleistifts aufgezeichnet. AufSerdem wird zur
eindeutigeren Darstellung der Patiententisch aus den Bilddaten entfernt.

Um die verschmierte Darstellung zu iiberpriifen, wurde zuerst eine 3D CT-Aufnahme des
modifizierten Varian Phantoms ohne Bewegung aufgenommen (siehe Abbildung 4.2 (a)). In die-
sem CT-Bild wurde die Darstellung des Bleistifts verifiziert, indem ausgewertet wurde, welche
CT-Zahl welcher Teil des Bleistifts hat. Im inneren Bereich betrug die CT-Zahljynen = 850 HU
und im dufleren Bereich CT-Zahl, g., » —472 HU. Zusétzlich wurde der Radius der Kreisbewe-
gung untersucht, dieser betrug rg,e;s = 38,0 mm (siehe Abbildung 4.2).

Das Kreissegment der Verschmierung wurde bestimmt, indem auf allen Rekonstruktionen
dieselbe Fensterung (-800 HU bis —200 HU) der Bilddaten ausgewahlt wurde. Dabei betrug die
CT-Zahl bei den dynamischen CTs vom abgebildeten Stab bei
CT-Zahljypen » —380 HU und CT-Zahl,,g., ~ —685 HU (siehe Abbildung 4.2 (b)). Die Verschmie-
rung wurde visuell detektiert in dem Kreise an die dufleren Kanten der Verschmierung gelegt
wurden. Der Kreisdurchmesser entsprach dem Durchmesser des inneren Bleistifts aus den sta-
tischen Bilddaten. In einem Python-Skript wurden aus den dufleren Punkten der Verschmie-
rung den Schnittpunkten auf der Kreisbahn und somit das Winkelelement (Lange der Ver-
schmierung) berechnet (siche Tabelle 4.1). Auflerdem konnte der theoretische Zeitpunkt der
Rekonstruktion bestimmt werden und somit ein Versatz zum Mittelpunkt der Verschmierung
(siehe Abbildung 4.3).

Die 4D CT-Akquisition wurde in einem Matlab-Skript (The Mathworks, Massachusetts, USA)
simuliert. Es wurde gezeigt, dass die Verschmierung nicht entlang des Kreisbogens ist, son-

dern die aufgenommenen Projektionen verschmiert werden. Die Verschmierung der Projek-
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4 Ergebnisse

Abb. 4.3: Auswertung der Verschmierung auf den dynamischen Bilddaten. Dargestellt ist eine
axiale Schicht der 0 % Rekonstruktion. Markiert sind mit den roten und griinen Kreisen
die dufSeren Kanten der Verschmierung. Mittels dieser wurde der Schnittpunkt mit der
Kreisbewegung berechnet und das Kreissegment bestimmt. Mit dem cyanfarbenen Punkt
wird der Mittelpunkt der Verschmierung gezeigt. Der magentafarbene Punkt stellt den
theoretisch ausgerechneten Zeitpunkt zur Erstellung der Rekonstruktion dar.

tionen fithrte bei der Transformation der Sinogramm-Daten zu einem Bogenmuster (siehe Ab-
bildung 4.2 (b)). Zur Vereinfachung der Simulation wurde fiir die Berechnung der Sinogramme

und der Riicktransformation eine Parallelstrahlgeometrie angenommen.

In der Simulation wurde gezeigt welchen Einfluss die CT-Gantry Drehung und die Bewe-
gung des Varian Phantoms auf die Darstellung des Bleistifts hatten. In Abbildung 4.4 sind
unterschiedliche Simulationen zu sehen, bei denen folgenden Annahmen gemacht wurden:
In Abbildung 4.4 (a) wurde eine Drehung des Bleistifts von (-9 — 9)° mit einem Radius von

siap = 2mm auf einem Kreisbogen mit einem Radius von rg,.;s = 38 mm angenommen, wo-

Tab. 4.1: Gemessenes Kreissegment der Verschmierung auf den 4D CT-Rekonstruktionen (siehe
Abbildung 4.3). Die Abweichung entsprach dem gemessenen mittleren Wert der Ver-
schmierung vom theoretisch errechneten Zeitpunkt.

’ Bin ‘ Lange Kreissegment in ° ’ Abweichung in °
0 19,389 -6,00
10 17,89 4,34
20 16,37 —-4,22
30 16,45 -4,35
40 19,60 -1,60
50 18,98 1,74
60 15,47 2,02
70 16, 24 0,18
80 15,36 -4,10
90 18,06 -5,65
Mittelwert 17,43 + 1,59 -2,63 2,84
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4.2 Performance Messung zur Detektion der Atembewegung

(a) Abbildung eines Bleistifts der sich von (-9 - 9)° (b) Abbildung eines Bleistifts der sich von (-9 — 9)°
dreht. Bei einer CT-Aufnahme von (0 — 179)". dreht. Bei einer CT-Aufnahme von (90 — 270)".

./

(c) Abbildung eines Bleistifts der sich wvon (d) Abbildung eines Bleistifts der sich von (9 — -9)’
(36 — 54)° dreht. Bei einer CT-Aufnahme von dreht. Bei einer CT-Aufnahme von (0 — 179)".
(0 - 179)".

Abb. 4.4: Unterschiedliche Simulationen eines drehenden Bleistifts rs;qp = 2 mm auf einem Kreis-
bogen rireis = 38 mm. Der Mittelpunkt des Kreisbogens ist mit einem blauen Punkt dar-
gestellt. Der Mittelpunkt der Bewegung auf dem Kreisbogen ist mit einem roten Punkt
dargestellt.

bei sich die CT-Gantry von (0 — 179)° drehte. In Abbildung 4.4 (b) wurde dieselbe Bewegung
des Bleistifts angenommen, wobei sich die CT-Gantry von (90 — 270)° bewegte. In Abbildung
4.4 (c) wurde eine Bewegung des Bleistifts von (36 - 54)° angenommen, wobei eine Rotation
der CT-Gantry von (0 - 179)° angenommen wurde. In der letzten Abbildung 4.4 (d) wurde eine

Bewegung des Bleistifts von (9--9)° angenommen, wobei die CT-Gantry von (0-179)° rotierte.

4.2 Performance Messung zur Detektion der Atembewegung

4.2.1 RGSC System

Die folgenden Ergebnisse wurden in der Zeitschrift fiir Medizinische Physik publiziert [ST19].
In diesem Kapitel wird evaluiert, ob das RGSC System die Atemkurve mit der Genauigkeit der
Herstellerangaben misst. Deshalb wurde im ersten Teil der Messung der Reflektorblock im Ve-

rifikationspunkt platziert und die Reflektorblockposition fiir ca. 300 s aufgenommen. Die Mess-
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Abb. 4.5: Aufgenommene Reflektorblockposition fiir die statische Messung. Insgesamt wurden
7514 Messpositionen detektiert. Die gestrichelte Linie zeigt die Normalverteilung mit
Olat = 0,05 mm, 0yer = 0,22 mm und ojong = 0,71 mm.

zeit bei einer Abtastrate von 25Hz entsprach insgesamt 7514 Messpunkten. Die aufgenom-
menen Standardabweichungen ¢ der Positionen des Reflektorblocks betrug o, = 0,05 mm,
Over = 0,22 mm und ojop, = 0,71 mm (siehe Abbildung 4.5).

Im zweiten Teil wird verifiziert, wie genau das RGSC System Verschiebungen des Reflektor-
blocks detektieren kann. Dafiir wurde der Reflektorblock im Verifikationspunkt positioniert
und die Position des Reflektorblocks fiir 60 s aufgezeichnet. Danach wurde der Reflektorblock
in vertikaler Richtung in +5 cm Schritten bis auf +10 cm verschoben und die Messungen fiir die
longitudinale und laterale Richtung wiederholt (siche Tabelle 4.2).

Im dritten Teil wird iberpriift, ob bei einer longitudinalen Verschiebung des Patiententisches
zusatzlich eine vertikale Verschiebung des Reflektorblocks gemessen wird. Fiir diese Messung

wurde der CT-Tisch schrittweise um 100 mm longitudinal insgesamt 1500 mm verschoben und

Tab. 4.2: Gemessene Verschiebung in allen Raumrichtungen nach Bewegung des Reflektorblocks
in allen Raumrichtungen um +100 mm und +50 mm. In lateraler und longitudinaler
Richtung wurde die definierte Verschiebung mithilfe von mm-Papier und der Positionie-
rungslaser durchgefiihrt (£0,5 mm). In vertikaler Richtung wurden bis zu 20 RW3 Plat-
ten zur Positionierung geschichtet, diese haben eine Dicke von (10  0,1) mm [PTW17].

gemessene Position in mm
Richtung lateral longitudinal vertikal
-100 | -99,06 + 0,02 | -94,55+1,08 | -99,09 + 0, 28
Soll- -50 | -49,30+0,02 | -46,55+0,85 | -49,53+0,23
position 0 0,00 + 0,02 0,00 + 0, 89 0,00 +0,11
in mm 50 49,90 £ 0,03 49,31 0,77 50,02 + 0,10
100 99,88 + 0,06 97,20 £ 0,66 99,85+ 0,17
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4.2 Performance Messung zur Detektion der Atembewegung
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Abb. 4.6: Gemessene Reflektorblockposition in vertikaler Richtung fiir unterschiedliche Tischpo-
sitionen. Jede Position wird insgesamt 60 s (=1500 Messpunkte) aufgenommen. Die Feh-
lerbalken reprdsentieren die Standardabweichung.

jede Reflektorblockposition 30 s aufgenommen. Die maximale Differenz der Positionen in ver-
tikaler Richtung betrug AS,., = 1,20 mm (siche Abbildung 4.6).

Um den Zusammenhang der longitudinalen Bewegung des Tisches und der vertikalen Bewe-
gung des Reflektorblocks zu analysieren, wurde die Kalibrierung der Monokamera untersucht.
Bei der Kalibrierung fand eine Umrechnung der aufgenommenen Position aus der Projekti-
onsebene der Kamera in das Koordinatensystems des Patienten statt. Um die Kalibrierung zu
untersuchen, wurde diese mit verschiedenen Einstellungen wiederholt. Dafiir wurden zwi-
schen der Tischoberfliche und der Kalibrierungsebene unterschiedliche Winkel (¢ = 7,37°
und o, = 14,86°) gewahlt. Danach wurde der Reflektorblock in vertikaler Richtung um eine
definierte Strecke verschoben und die Position mit dem RGSC System aufgezeichnet. Die ge-
messene Verschiebung bei einer definierten Strecke von 100 mm in vertikaler Richtung betrug
ASvera, = (98,72 + 0,22) mm, ASjong ¢, = (15,69 £ 0,51) mm, ASyer 4, = (95,63 + 0,19) mm und
ASjong,e; = (-28,18 = 0,31) mm (siehe Tabelle A1).

Im letzten Teil der Messung wurde die Genauigkeit der Detektion der Extrema durch das
RGSC System tiberprift. Dafiir wurde eine definierte Bewegung des CIRS Phantom (siehe Ab-
schnitt 3.6) durchgefiihrt und mit dem RGSC System 120 s (=3000 Messpunkte) aufgenommen.
Die simulierte Atembewegung des Phantoms ist beschrieben durch Gleichung 4.1, verglichen

wurde die geplante mit der ausgefithrten Bewegung.

Ay Ao
A(t) = - + > cos(d - t) W)

d="Z=
p
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Abb. 4.7: Aufgenommene Atemkurve mit dem RGSC System. Durchgefiihrt wurde die Bewegung
vom CIRS-Phantom mit einem Atemhub von Ay = 15 mm und einer Periode von P = 4 s.
Dargestellt sind die ersten 5 Atemzyklen der geplanten (orange) und aufgenommenen
(blau) Bewegung und deren Extrema. Die geplante Bewegung wurde der Software des
Phantoms entnommen.

Die ausgefithrte Bewegung war sinusformig mit einem Atemhub von Ay = 15 mm und einer
Periode P = 45 (siehe Abbildung 4.7). Der Vergleich der detektierten zu den geplanten Extre-
ma wurde in eine Auswertung fiir die Inspirations- und Exspirationsextrema unterteilt. Die
mittlere, zeitliche Abweichung der Exspirationsextrema wurde genutzt, um beide Atemkurven
zu liberlagern, sodass diese Atgys = (0,00 + 0,02) s betrug. Die zeitliche Abweichung der In-
spirationsextrema betrug Aty,s = (0,00 + 0,01) s. Die gemessene mittlere Verschiebung betrug

AAgys = (-0,07 £ 0, 1) mm und AAj,s = (0,35 + 0, 10) mm.

4.2.2 Atemkurvenaufnahme am Truebeam

Im Fokus dieses Kapitels stehen Hardwarespezifikationen der Atemkurvenaufnahme am Li-
nearbeschleuniger Truebeam STx (Truebeam). Dafiir wurde im ersten Teil dieses Kapitels der
Reflektorblock im Verifikationspunkt platziert und die Position fiir ca. 300 s aufgenommen. Die
Messzeit bei einer Abtastrate von 66, 6 Hz entsprach insgesamt 20.582 Messpunkten. Die Stan-
dardabweichungen o der aufgenommenen Positionen des Reflektorblocks betrugen
Olat = 0,005 mm, 0ye, = 0,009 mm und oj,ny = 0,015 mm (siehe Abbildung 4.8). Vergleicht man
die mittlere Position des Reflektorblocks von (0 — 50) s mit der Zeit von (250 — 300) s wurde
eine Verschiebung von AAj;; = -0,0031 mm, AAye, = 0,0089 mm und AAjy,g = -0,0098 mm

gemessen.
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Abb. 4.8: Aufgenommene Reflektorblockposition fiir die statische Messung: Insgesamt wurden
20.582 Messpositionen mit der Truebeam STx aufgenommen Die gestrichelte Linie zeigt
die Normalverteilung mit o14; = 0,005 mm, oyer = 0,009 mm und ojong = 0,015 mm.

Im zweiten Teil wurde verifiziert, wie genau die Stereokamera der Truebeam die Verschie-
bungen des Reflektorblocks detektieren kann. Dafiir wurde der Reflektorblock im Isozentrum
des Linearbeschleunigers positioniert und die Position des Reflektorblocks fiir 60 s aufgezeich-
net. Danach wurde der Reflektorblock in vertikaler Richtung in +5 cm Schritten bis auf £10 cm
verschoben und die Messung fiir die longitudinale und laterale Richtung wiederholt (siehe Ta-
belle 4.3).

Im dritten Teil dieses Kapitels wurde die Zeit fiir das Ein- bzw. Ausschalten und die Re-
aktionszeit der Truebeam bestimmt. Die Reaktionszeit ist die Dauer bis die Reflektorblock-
position ausgewertet ist und der Strahl freigegeben wird. Um diese Zeit zu messen, wurde
eine sinusformige Bewegung mit dem dynamischen Thoraxphantom ausgefiihrt (Atemhub
Ap = 15mm und Periode P = 45s) und mit der Truebeam die Bewegung des Reflektorblocks

aufgenommen und zu bestimmten Bereichen im Atemzyklus der Strahl freigegeben.

Tab. 4.3: Gemessene Verschiebung in allen Raumrichtungen nach Verschiebungen um -100 mm,
-50 mm, 50 mm und 100 mm. In lateraler und longitudinaler Richtung wurden die de-
finierten Verschiebungen mithilfe von mm-Papier und der Positionierungslaser durch-
gefiihrt (£0,5 mm). In vertikaler Richtung wurden bis zu 20 RW3 Platten zur Positionie-
rung geschichtet, diese haben eine Dicke von (10 = 0,1) mm [PTW17].

gemessene Position in mm
Richtung lateral longitudinal vertikal
-100 | -98,69+0,01 | -99,09+0,02 | -99,69 + 0,02
Soll- -50 | -48,72+0,01 | -49,36 £0,02 | -49,87 + 0,01
position 0 0,00 + 0,01 0,00 + 0,02 0,00 + 0,01
in mm 50 50,78 + 0,01 50,11 + 0,02 50,20 + 0,01
100 | 100,00 + 0,01 99,65+ 0,02 | 100,43 +0,01
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Im ersten Schritt wurden die Schnittpunkte der definierten Schwelle von G = 7,4 mm mit der
Atemkurve berechnet, sodass die Zeitpunkte bekannt waren, wann der Linearbeschleuniger im
Idealfall den Strahl ein- bzw. ausschaltet. Um die Zeitpunkte mdglichst genau zu detektieren,
wurde der Messpunkt im Atemzyklus gesucht der unter bzw. iiber der definierten Schwelle
lag (siehe Abbildung 4.9). Aus dem Abstand der Positionen zur Schwelle wurde die Sollzeit
der Schaltung ermittelt. Die Zeitspanne von der Sollzeit zu dem Moment, wenn der Linearbe-
schleuniger bestrahlen konnte, ergibt die Reaktionszeit. Der Mittelwert der Reaktionszeit be-
trug fir das Einschalten t,;, = (0,047 + 0,01) s und fiir das Ausschalten t,,5s = (0,049 + 0,01)s.
Insgesamt wurde in der Bestrahlung aufgrund der Schwelle der Strahl 33-mal ein- und 32-mal
ausgeschaltet. Die Ursache fir das letzte Ausschalten ist das Erreichen der im Bestrahlungsplan
definierten Monitoreinheiten.

Die Schwelle fiir den Bereich der Strahlfreigabe wurde so definiert, dass die Truebeam den
Strahl bei einer vertikalen Reflektorblockposition von G < 7,4 mm einschaltet. In einer wei-
teren Messung wurde der komplette Bereich der Atemkurve fiir die Bestrahlung freigeben. In
beiden Fillen wurde der Bestrahlungsplan mit insgesamt 600 MU und einer Dosisleistung von
600 MU/min abgestrahlt, sodass bei einem idealen Linearbeschleuniger eine Behandlungszeit

von t = 60 s erwartet wurde. In den exportierten Atemkurven wurden mithilfe eines Pyhton-
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Abb. 4.9: Darstellung der Reflektorblockposition der ersten 10 Atemzyklen aufgenommen mit der
Truebeam. In orange dargestellt ist der Bereich, in dem der Strahl eingeschaltet werden
konnte. Die Zeitpunkte fiir das mégliche Aktivieren des Strahls sind mit roten Punkten
und fiir das Deaktivieren mit blauen Punkten markiert. Die definierte Schwelle ist in
schwarz dargestellt und die zugehérigen Sollzeitpunkte fiir das Ein- (rot) und Ausschal-
ten (blau) mit einem Kreuz im jeweiligen Atemzyklus markiert.
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4.2 Performance Messung zur Detektion der Atembewegung

Tab. 4.4: Messergebnisse fiir die Strahlzeiten mit und ohne atemgetriggerte Bestrahlung unter-
schiedlicher Dosisraten.

Dosisleistung | ohne Gating | mit Gating | Zeit pro Schaltung
in MU/min ins ins ins
60 60,70 61,59 0,029
100 60,68 61,76 0,035
300 60,69 61,89 0,039
600 60,68 61,26 0,019

Skripts die angegebenen Strahlzeiten der einzelnen Atemzyklen summiert. In den exportierten
Dateien definiert der Hersteller die Messpunkte als ,Momente - Strahl aktivieren/deaktivieren”.
Da zusitzlich zu der Atemkurve ein Header (4 s) und ein Trailer (4 s) der Atemkurve abspei-
chert wurden, mussten Header und Trailer aus der eigentlichen Behandlungszeit extrahiert
werden, sodass sich fiur die Strahlzeit ohne atemgetriggerter Bestrahlung ¢t = 60,68 s und
mit atemgetriggerter Bestrahlung tGaing = 61,27 s ergab. Insgesamt wurde der Strahl bei
der atemgetriggerten Bestrahlung 31-mal ein- bzw. ausgeschaltet, wodurch sich eine Zeit von
Atschaltung = 0,019 s pro Schaltung ergab. Um zu priifen, ob bei hoheren Dosisleistungen die
Schaltzeiten langer dauern wiirde, wurde diese Messung fiir unterschiedliche Dosisleistungen

wiederholt (siehe Tabelle 4.4).
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Abb. 4.10: Darstellung der initialen Atemzyklen der geplanten Bewegung des dynamischen Tho-
raxphantoms (orange), der aufgenommenen Bewegung des RGSC Systems (blau) und
der detektierten Bewegung der Truebeam STx (griin). Mit Kreuzen sind in den jeweili-
gen Farben, die detektieren Extrema markiert.
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4.2.3 Vergleich der Atemaufnahmen von RGSC und Truebeam

Fiir die atemgetriggerte Bestrahlung dienten die Atemkurven des RGSC Systems als Grundla-
ge. Daher werden die aufgenommenen Atemkurven mit dem RGSC System und der Truebeam
verglichen. Hierfiir wurde mit der Dynamic Thorax Phantom von CIRS eine sinusférmige Be-
wegung mit einem Atemhub von Ay = 15mm und Periode P = 4 s ausgefiihrt und jeweils mit
den Infrarotkameras 120 s aufgenommen (siehe Abbildung 4.10). Im ersten Schritt wurde die
geplante Bewegung des Phantoms mit der aufgenommenen Bewegung verglichen und jeweils
die absolute, mittlere Differenz der Atemkurven bestimmt. Hierfiir wurde die geplante Bewe-
gung und die aufgenommene Bewegung korreliert. Dazu wurden die lokalen Minima in den
Atemkurven detektiert und der Mittelwert der Minima-Position als 0,0 Amplitude definiert.
Auflerdem wurde die zeitliche Differenz der Minima von der geplanten und gemessenen Be-
wegung berechnet und die aufgenommene Kurve so verschoben, dass der mittlere, zeitliche
Fehler Atpinmi = 0s betrug. Der mittlere, absolute Fehler zwischen geplanter Bewegung und
aufgenommener Bewegung des RGSC Systems betrug AFrgsc = (0, 19+0, 13) mm und zwischen
geplanter Bewegung und aufgenommener Bewegung der Truebeam AFr;, = (0,09 + 0,08) mm
(siehe Abbildung 4.11).

Fiir den Vergleich der aufgenommenen Atemkurven von RGSC System und Truebeam muss-
te eine Anpassung der Atemkurven stattfinden. Dafiir wurde die Atemkurve der Truebeam von
66, 6 Messpunkten/s auf 25 Messpunkten/s skaliert und die Minima zeitlich korreliert (siehe
Abbildung 4.12). Der absolute, mittlere Fehler zwischen den beiden detektierten Atemkurven
betrug AF = (0,17 £ 0, 12) mm.

0,4
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Abb. 4.11: Darstellung des absoluten, mittleren Fehlers zwischen der aufgenommenen Bewegung
des Reflekorblocks mittels Truebeam STx und geplanter Bewegung des CIRS Dynamic
Thorax Phantom. Die absolute, mittlere Abweichung betrdgt (0,09 £ 0, 08) mm.
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Abb. 4.12: Darstellung der aufgenommenen Atemkurve mit dem RGSC System (blau) und der
Truebeam (orange). Beide Atemkurven sind korreliert und mit 25 Messpunkten/s auf-
getragen.

4.3 Auswertung von Atembewegungen

Insgesamt wurden am UKD in der Zeit vom 28.08.2017 bis zum 01.05.2019 vom RGSC Sys-
tem 100 Atemkurven von Patienten aufgenommen (siehe Tabelle A2). Von diesen hatten 75
Patienten ein Bronchialkarzinom und 14 Patientinnen ein linksseitiges Mammakarzinom. Die
restlichen 11 Patienten erhielten eine 4D CT-Akquisition aufgrund von Tumoren im Abdomi-
nalbereich, bei denen eine grofiere Bewegung des Tumors erwartet wurde. In den folgenden
Auswertungen werden aufgrund der grofieren Anzahl die Patienten mit einem Mamma- bzw.

Bronchialkarzinom analysiert.

4.3.1 Patientinnen mit Mammakarzinom
CT-Atemkurven

Die tiefe Einatmung der DIBH Technik bewirkt eine Volumenvergroflerung der Lunge, wo-
durch eine Verschiebung des Herzens stattfindet, sodass ein grofierer Abstand zwischen dem
Brustdriisengewebe und dem Herz entsteht. Der grofiere Abstand ermdglicht eine Dosisreduk-
tion des Herzens, wodurch koronare Nebenwirkungen aufgrund der Bestrahlung minimiert
werden. Durch die Untersuchung der Atemtiefe und der Auswertung des Abstandes von Herz
zu Zielvolumen, sowohl auf den Bildaufnahmen der DIBH CTs als auch auf den CT-Aufnahmen
in freier Atmung, wurde verifiziert, ob sich ein Zusammenhang zwischen der Einatemtiefe und
dem Abstand der Herzstruktur erkennen lies, also tendenziell bei einer tieferen Einatmung,
der Abstand zwischen den Strukturen grofler war. Bei insgesamt 14 Patientinnen mit links-

seitigem Mammakarzinom wurden die Atemkurven nach der Atemtiefe und der Atemanhal-
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Abb. 4.13: Darstellung der Atemkurve von Patient 82 in vertikaler Richtung wdhrend des CT-
Scans mit der DIBH Technik. In orange dargestellt ist der Bereich der CT-Akquisition.

tedauer ausgewertet. Dies geschah jeweils fiir die einzelnen Patienten (siehe Abbildung 4.13),
als auch fiir das komplette Patientenkollektiv. Zunichst wurden die Atemkurve ausgewertet,
die bei der CT-Akquisition aufgenommen wurden. Dafiir wurden die DICOM-Dateien vom
RGSC System in einem Python-Skript eingelesen und analysiert. Insgesamt hielten die Pati-
entinnen eine mittlere Anhaltezeit von t = (17,67 + 2,69)s den Atem an. Wobei die zeitlich
langste CT-Akquisition f,,c = 25,24 s und die kiirzte CT-Akquisition t,;;, = 14,68 s dauerte.
Die durchschnittliche Atemtiefe auf der kontralateralen Brust betrug A = (18, 29+3, 57) mm mit

einer maximalen bzw. minimalen Einatemtiefe von A,z = 24, 64 mm bzw. A, = 12,06 mm.

Tab. 4.5: Vergleich der Einatemtiefen bei der CT-Akquisition mit der DIBH Technik zum minima-
len Abstand von Zielvolumen zur Herzstruktur von 14 Patientinnen mit Mammakarzi-

nom.
Pat.-Nr. | gemessene Position | minimaler Abstand Zielvolumen-Herz
in mm in mm
48 20,97 £ 0,65 33
55 24,64 + 0,47 8,4
59 14,05 + 0,75 11,5
65 18,26 + 0,51 12,0
73 16,19 + 0,59 22,3
74 16,06 + 0,36 22,4
76 20,97 0,29 16,2
82 18,76 + 0,44 13,1
83 17,56 + 0,37 8,5
87 22,37 £ 0,27 11,4
88 17,00 + 0,78 15,6
92 14,17 £ 0,28 10,4
96 12,06 + 0,24 6,4
100 22,96 + 0,68 10,2
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Abb. 4.14: Punktwolkendarstellung der Einatemtiefen bei der CT-Akquisition mit der DIBH
Technik zum minimalen Abstand von Zielvolumen zur Herzstruktur von 14 MC-
Patientinnen.

Weiterhin wurde tberprift, ob bei einer tendenziell tieferen Einatmung der Abstand zwi-
schen dem Zielvolumen und dem Herz vergréBert wurde. Dafiir wurde bei allen Patientin-
nen der Mittelwert der Atemtiefe tiber alle Fraktionen und Bestrahlungsevents ausgewertet.
Zusitzlich wurde in der Bestrahlungsplanungssoftware Eclipse (Varian Medical Systems, Pa-
lo Alto, USA) der minimale Abstand zwischen dem Herz und dem Zielvolumen ausgemessen
(siehe Tabelle 4.5). Zur besseren Darstellung der Korrelation wurden die Ergebnisse in Abbil-

dung 4.14 als Punktwolkendiagramm aufgetragen.

Bestrahlungsatemkurven

In einer weiteren Auswertung wurden die Atemkurven wahrend der Bestrahlung verifiziert.
Da die Bestrahlung bei Patientinnen mit einem Mammakarzinom am UKD im Zeitraum die-
ser Arbeit typischerweise mit 15 - 2,7 Gy oder 28 - 1, 8 Gy teilweise in Kombination mit einer
Dosistiberh6hung auf ein verkleinertes Zielvolumen fraktioniert wurden, gibt es bei diesen Pa-
tientinnen iiber 100 Atemkurven. Zuerst wurde verifiziert, wie reproduzierbar die Patientinnen
ohne visuelles Feedback in den definierten Bereich atmen konnten. Fiir diese Untersuchungen
wurden die Bestrahlungsatemkurven der Patientinnen (insgesamt 1.310 Atemkurven) expor-
tiert und in einem Python-Skript eingelesen.

Typischerweise besteht im UKD ein Bestrahlungsplan fiir ein Mammakarzinom aus 2 Haupt-
feldern (medialer und lateraler Richtung) und 2 Segmentfeldern. Diese werden aus derselben
Richtung wie die Hauptfelder abgestrahlt und werden fiir die Homogenisierung der Dosis ein-

gesetzt. Im ersten Teil wurde untersucht, fiir welche Dauer die Patientinnen wahrend der Be-

99
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Tab. 4.6: Vergleich der gemessenen Bestrahlungsdauer aus den Atemkurven und der theoretisch
errechneten Dauer aus der MU Anzahl und der Dosisleistung des Beschleunigers. Bei-
spielhaft sind die Hauptfelder aus dem Bestrahlungsplan von Patientin 83 gezeigt.

Feld- Gantrywinkel | MU | MU/Min | Energie | th. Zeit | mtl. gemessene Zeit
name in® in MeV ins ins
med 306 1335 [ 600 6 13,35 13,41 £ 0,03
med-seg 306 17,8 600 15 1,78 1,84 + 0,08
lat 131 128,8 600 6 12,82 12,89 + 0,08
lat-seg 131 16,6 600 15 1,66 1,72 £ 0,08

strahlung fiir die einzelnen Felder die Luft anhalten mussten. Dies wurde beispielhaft fiir Pati-
entin 83 gezeigt, diese wurde hypofraktioniert mit 15- 2, 7 Gy und einem nachfolgendem Boost
eines kleineren Zielvolumens von 8 - 2 Gy. Aus der Anzahl an Monitorunits und der Dosisleis-
tung mit denen das Feld am Beschleuniger abgestrahlt wurde, konnte die theoretische Zeit der
Bestrahlung fiir das einzelne Feld bestimmt werden. Alle Bestrahlungen fiir die Photonenener-
gien 6 MeV und 15 MeV wurden mit einer Dosisrate von 600 MU/min abgestrahlt. Fiir Patientin
83 war die Abweichung zwischen detektierter und theoretischer Bestrahlungsdauer maximal
0,07 s (siehe Tabelle 4.6). Der grofite Unterschied zeigte sich bei Patientin 74, bei dieser wurde
eine lingere Dauer von 5,52 s festgestellt. Die langste Bestrahlungsdauer fir ein Feld wurde

bei Patientin 96 fiir das mediale Feld t = 18,96 s fiir 148, 2 MU detektiert.

o
ul

\]

Anzahl Messwerte in %
Pt
_ 3

o
ul

10 12 14 16 18 20 22 24 26 28

Detektierte Position in mm

Abb. 4.15: Verteilung von allen Einatemtiefen bei der Bestrahlung von allen 14 Patientin-
nen. Insgesamt werden 478.970 Messpunkte ausgewertet, der Mittelwert liegt bei
(18,31 + 3,83) mm.
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Insgesamt mussten die Patientinnen wahrend der kompletten Serie der Bestrahlung (Be-
strahlungsfelder und MV-Bildgebungen) im Mittel (103, 77 + 25, 16) mal Atemanhalten. Patien-
tin 48 hat insgesamt 148-mal den Atem (5,3-mal pro Fraktion) angehalten mit einer Fraktio-
nierung von 28 - 1,8 Gy und Patientin 96 insgesamt 141-mal, da diese eine Fraktionierung von
15 - 2,7 Gy mit einer Dosistiberh6hung von 8 - 2 Gy erhielt. Patientin 87 hielt mit einem Faktor
von 1, 6 -mal Atemanhalten pro Hauptfeld am haufigsten wiederholt den Atem (8,2-mal pro
Fraktion) an. Die Auswertung der Einatemtiefe zeigt, dass die 14 Patientinnen als Mittelwert

fiir die Atemposition (18,31 + 3, 84) mm erreichten (siehe Abbildung 4.15).

4.3.2 Patienten mit Bronchialkarzinom
CT-Atemkurven

Insgesamt wurde im Auswertungszeitraum dieser Arbeit bei 74 Patienten mit einem Bronchi-
alkarzinom ein 4D CT akquiriert. Bei 2 Patienten wurde wahrend der Bestrahlung mehrfach das
Signal der Positionsaufnahme des Reflektorblocks verloren. Bei 5 Patienten war die detektierte
Bewegung des Reflektorblocks zu klein, sodass das RGSC System keine Extrema berechnen
konnte und bei 3 Patienten wurde ein iiberdurchschnittlich grofier Basisliniendrift gemessen

(siehe Tabelle A3).

15 ® o ! 94 ° ¢ 00| o

10

Atemhub in mm

0 20 40 60 80 100 120 140 160
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Abb. 4.16: Atemkurve von Patient 24 aufgenommen mit dem RGSC System. In orange darge-
stellt ist der Bereich, bei dem die CT-Akquisition stattgefunden hat. AufSerdem dar-
gestellt sind die detektierten Extrema in den verschiedenen Bereichen (Spmax,off2blau,
Smin,of f 25chwarz), Smax,on2grin und Spmin on=rot)
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4 Ergebnisse

Somit wurden die Perioden iiber die Inspirationsmaxima von 64 Patientenatemkurven aus-
gewertet. Daftir wurde die Zeit der jeweils aufeinanderfolgenden Maxima bestimmt und der
Mittelwert gebildet. Der Atemhub entsprach dem mittleren Abstand von Inspirationsmaxima
zu Exspirationsminima. Zusétzlich wurden unterschiedliche Bereiche der Atemkurvenaufnah-

me definiert, sodass die Dauern der CT-Akquisitionen bestimmt wurden (siehe Abbildung 4.16).

Die Auswertung von 64 Patienten zeigte eine mittlere Periode iiber die komplette RGSC Auf-
nahmen von Piotal = (4,02 + 1,18) s, einen mittleren Atemhub von
Asoral = (7,87 + 3,36) mm und eine mittlere Aufnahmedauer von (62, 05 + 18, 50) s. Die CT-Ak-
quisitionsdauer ist abhéngig vom Pitch und der CT-Aufnahmelédnge (siche Tabelle 4.7 und A2).

Die Parameter der Atmung beschreiben die grundsitzliche Atembewegung, aber nicht das
Muster. Deshalb wurden die einzelnen Atemzyklen der Patienten separat betrachtet. Jeder
Atemzyklus wurde auf 1 normiert und die Messpunkte auf insgesamt 101 Werte skaliert. Da-
durch, dass alle Atemzyklen die gleiche Anzahl an Messpunkten aufwiesen, konnte eine Mit-
telwertkurve (mittlere Atemkurve) fiir den einzelnen Patienten ausgerechnet werden (siehe
Abbildung 4.17). Aus diesen Mittelwertkurven konnte wiederum ein Atemmuster berechnet
werden, das alle 64 Patienten umfasst. Des Weiteren wurde der Mittelwert und die Standard-
abweichung berechnet, um eine Abweichung des einzelnen Patienten von der mittleren Atem-
kurve aller Patienten zu erhalten (siehe Abbildung 4.18). In der Publikation von Seppenwoolde
et al. [ST02] wird eine Cosinusfunktion fiir die Bewegung des Tumors postuliert (siehe Glei-

chung 4.2). Dabei wird die Position des Tumors s beschrieben durch:

s(t) = sp - Scos*™(xt/T - ¢) (4.2)

Tab. 4.7: Auswertung der Atemkurven von 64 Patienten mit einem Bronchialkarzinom. Betrachtet
wurde die mittlere Periode P, Peak zu Peak Wert A (Atemhub) in den verschiedenen
Bereichen, die CT-Aufnahmedauer sowie die Stabilitit von Maxima Apqax und Minima
Amin. Die Auswertung der einzelnen Patienten befindet sich in Tabelle A2.

Aon Aoff Apotal Amax Amin
in mm in mm in mm in mm in mm

Mittelwert | 7,68 +3,39 | 8,01 +3,53 | 7,87 +3,36 8,26 + 3,43 0,41 + 0,55
Maximum 19,22 19,02 18,69 18,98 1,92
Minimum 3,07 2,59 2,82 3,54 -1,27

P,, Posr Piotal CT-Aufnahme-

ins ins ins dauer in s
Mittelwert | 4,06 + 1,26 | 4,03 +1,18 | 4,02+ 1,18 | 62,05 + 18,50
Maximum 7,42 7,24 7,28 110,10
Minimum 1,99 2,00 2,04 30,61
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Abb. 4.17: Darstellung der gemittelten Atemkurve (blau) von Patient 1. Gestrichelt dargestellt
wird die Standardabweichung der einzelnen Atemzyklen.

mit sy Position bei maximaler Exspiration, S Amplitude, 7 Periode und ¢ Phase. Diese Funkti-
on wurde mittels Least-Squares Methode fiir die mittlere Atembewegung der 64 Patienten an-
gendhert. In der Abbildung 4.18 ist dargestellt, dass sich die vorgeschlagene Tumorbewegung
(siehe Gleichung 4.2) auf die mit dem RGSC System detektierte Atembewegung tibertragen

lies.

Atemhub in mm
(@]

0 01 02 03 04 05 06 07 08 09 1
Normierte Zeit
Abb. 4.18: Darstellung der gemittelten Atemkurve (blau) von insgesamt 64 Patienten. Gestrichelt
dargestellt wird die Standardabweichung der einzelnen Atemzyklen. In orange aufge-

tragen ist eine gefittete Funktion s(t) = sy — S cos*(m - t — ¢) mit sy = 0,42, S = -7,26
und ¢ = 0,015.
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Bestrahlungsatemkurven

Die Atemkurven der Patienten wurden wahrend der atemgetriggerten Bestrahlung aufgenom-
men, wobei diese einem Event zugeordnet sind. Dieses kann das Abstrahlen eines Feldes bzw.
die Aufnahme einer Bildgebung zur Patientenpositionierung sein. Dabei wird vor und nach
der Atemkurve ein Header (4 s) und ein Trailer (4 s) der Atemkurve abgespeichert. Bei den
Patienten mit einem Bronchialkarzinom sind die Events bei der atemgetriggerten Bestrahlung
dynamisch konformale Bégen. Die exportierten Atemkurven enthalten die Bewegung des Re-
flektorblocks in allen 3 Raumrichtungen, die detektierte Phase und die Bereiche, indem der
Linearbeschleuniger den Strahl aktivieren (1) oder deaktivieren (0) soll. Die Anzahl der abge-
speicherten Atemkurven ist von der Fraktionierung der Bestrahlung des Patienten abhéngig.
Die im UKD bei Bronchialkarzinomen meist durchgefiihrten Fraktionierungen bestanden aus
8 - 7,5Gy oder 3 - 15Gy. Die Dosis und die Linge des gewihlten Bestrahlungsfensters sind
ausschlaggebend fiir die Dauer der Bestrahlung. Insgesamt wurden mehrere atemgetriggerte
Events ausgewertet. Aus Ubersichtszwecken wurde die Auswertung der Atemkurven fiir meh-
rere Fraktionen von 2 Patienten fiir jeweils ein Event vorgestellt. Gezeigt werden 2 Muster-
patienten, wobei sich der erste Patient besonders fiir eine atemgetriggerte Bestrahlung eignet,
wihrend der zweite Patient unregelméflig atmet. Verglichen wurden die Periode, der Atem-
hub, die Extrema (detektiert vom Beschleuniger), die retrospektiv detektierten Extrema und

das Atemmuster.

Patient 1 wurde mit einer Fraktionierung von 3 - 15 Gy in einem Abstand von 4 Tagen pro
Fraktion behandelt. Der Bestrahlungsplan bestand aus 2 dynamisch konformalen Bégen. Die
Atemkurven wurden aufgezeichnet durch die Detektion der Reflektorblockposition. Analysiert
wurde die Atemkurve des zweiten Bogens (siehe Abbildung 4.19). In diesem Bogen wurden ins-
gesamt 719 MU mit einer Dosisrate von 600 MU/min abgestrahlt, sodass sich eine theoretische
Strahlzeit von t = 71,9 s ergab. Die insgesamt detektierte Strahlzeit aus den Atemkurven fiir die
atemgetriggerte Bestrahlung der jeweiligen Fraktionen betrug to,; = 76,06, ton2 = 75,13 s
und tons = 75,15s. Die mittlere Aufnahmedauer der Atemkurve betrug
(134,46 + 1,07) s, wobei dieser Patient von Bin 20 % bis Bin 80 % also insgesamt 60 % des Atem-
zyklus bestrahlt wurde. Die Periode des Patienten wihrend der CT-Akquisition betrug
Per = (3,00 + 0,28) s, die gemessenen Perioden der einzelnen Fraktionen P; = (2,76 + 0, 20) s,
P, = (2,8 £0,10)s und P = (2,90 + 0,19)s. Die gemessenen Atemhiibe lagen bei
Act = (10,00 £ 1,61) mm, A; =(9,87 +1,36) mm, Ay = (8,15 + 0, 84) mm und
Az =(7,70 £ 1,20) mm und die detektierten Basislinienverschiebungen bei B; = -0.17 mm,

B, = -0,68 mm und B3 = -0, 40 mm.
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Abb. 4.19: Darstellung der Atemkurven von Patient 1 des dynamischen konformalen Bogens von
270 — 210°. Der erste Plot entspricht der aufgenommenen Atemkurve des CTs, die Plots
2-4 entsprechen den 3 Fraktionen. Orange dargestellt ist die Zeit, in der der Strahl ein-
geschaltet wurde. Mit den roten und blauen Kreuzen sind die detektierten Extrema dar-
gestellt. Die CT-Atemkurve wurde um eine Basislinienverschiebung von B = -1,19 mm
verschoben.

Die Periode und der Atemhub eignen sich, um festzustellen, ob eine Atmung grundsitz-
lich periodisch war. Jedoch kann keine Aussage dariiber getroffen werden, ob sich bei den
unterschiedlichen Fraktionen das Atemmuster gedndert hat. Deshalb wurde fiir die jeweili-
gen Patienten eine Musteranalyse der Atembewegung durchgefiihrt. Diese wurden mit der
CT-Aufnahme verglichen, um zu ermitteln, ob in bestimmten Bereichen der Atemkurve die
Abweichung grofier bzw. kleiner ist (siehe Abbildung 4.20). Die quantitative Abweichung der
Atemkurve der einzelnen Fraktionen wurde durch die mittlere quadratische Abweichung be-

stimmt, diese betragt MSE; = 0,49 mm, MSE; = 0,38 mm und MSE; = 1,18 mm.
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Abb. 4.20: Darstellung des mittleren Atemmusters wihrend der CT-Akquisition und der 3 Frak-
tionen fiir Patient 1. Gestrichelt dargestellt sind die Bereiche des Mittelwerts und der
Standardabweichung. Die mittlere Atemkurve des CTs wurde um die Basislinienver-
schiebung von Ber = —1,19 mm und die Atemkurven der Bestrahlung wurden um den
Wert B; = -0.17 mm, B, = -0, 68 mm und Bs = -0, 40 mm verschoben.

Die Schwellen G einer phasenbasierten Bestrahlung werden als relative Koordinaten im
Atemzyklus angegeben, sodass die Dauer eines Atemzyklus schon vor der Ausfithrung vom
Patienten bekannt sein muss. Wenn beispielsweise ein Patient von 90° bis 270° im Atemzyklus
bestrahlt wird, dann muss fiir das Einschalten des Strahls die Dauer des Atemzyklus bekannt
sein. Daraus folgt, dass der Truebeam vorhersagen muss, wie lange der Patient voraussicht-
lich fiir den néchsten Atemzyklus benétigt. Die Detektion der Maxima ist bei einer phasen-
basierten Bestrahlung in Echtzeit kompliziert. Der Truebeam trifft diese Vorhersagen durch
die Betrachtung von vorherigen Atemzyklen. In diesem Abschnitt wurde validiert, wie genau
der Truebeam diese Vorhersagen bei einem Patienten trifft, der im Vergleich zu den meisten
anderen Patienten als periodisch bezeichnet werden kann. Dafiir wurde in den exportierten
Atemkurven die Phaseninformation ausgelesen. In dieser Information teilt der Truebeam je-
den Atemzyklus von (0 — 360)° ein, wobei 0° bzw. 360° dem Maximum entsprechen. Das so
bestimmte Maximum wurde mit dem retrospektiv detektierten Maximum verglichen (siehe
Abbildung 4.21). Dafiir wurden die Maxima der Atemkurve in einem Python-Skript mithil-
fe der Betrachtung von Nachbarmesspunkte und vorgegebenen Eigenschaften ermittelt. Die
zeitliche Abweichung der Maxima war Aty 1 = (0,00 £ 0,08) s, Atpax2 = (0,01 £ 0,06) s und
Atmax3 = (=0,01 £ 0,08) s, die Abweichung der Position betrug ASpax1 = (-0, 20 = 0, 28) mm,
ASpmax2 = (0,11 £ 0,18) mm und AS;4x 3 = (-0, 23 £ 0,30) mm.
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Abb. 4.21: Darstellung der ersten 30 s Atemkurve von Patient 1. Zusdtzlich ist die detektierte Pha-
se dargestellt. Diese wurden auf einen Wert von 10 normiert. Mit den roten Kreuzen
sind die retrospektiv detektierten Maxima dargestellt. Mit griinen Kreuzen sind die aus
der Phase berechneten Maxima gekennzeichnet.

Der zweite vorgestellte Patient ist Patient 31. Bei diesem wurde die Atemkurve als nicht-
periodisch eingeordnet (siche Abbildung 4.22). Auch dieser Patient wurde mit einer Fraktio-
nierung von 3 - 15Gy in einem Abstand von 4 Tagen behandelt. Der Bestrahlungsplan be-
stand aus insgesamt 3 dynamisch konformalen Bogen. Analysiert wurde ein Bogen mit eine
Gantrydrehung von (130 - 170)°. Insgesamt wurden in diesem Bogen 393 MU mit einer Do-
sisrate von 600 MU/min appliziert, sodass sich eine theoretische Bestrahlungszeit von 39,3 s
ergab. Die Strahlzeit der atemgetriggerten Bestrahlung betrug insgesamt fir die einzelnen
Fraktionen ton; = 43,125, tonz = 42,15s und ton3 = 42,41s. Die mittlere Aufnahmedauer
betrug (127,63 + 4, 84) s, wobei dieser Patient von Bin 30 % bis Bin 70 % also insgesamt 40 %
des Atemzyklus bestrahlt wurde. Die Periode des Patienten wiahrend der CT-Akquisition be-
trug Per = (3,72 £ 1, 23) s, die gemessene Periode der einzelnen Fraktionen P; = (3,06 + 0,6) s,
P,=(4,79+1,42)s und P; = (3,1 = 0,76)s. Der gemessene Atemhub lag bei
Act = (4,87 +2,47)mm, A; = (5,28=-2,43) mm, A, = (6,40+3,37) s sowie A; = (5,09 = 2, 16) s
und die detektierte Basislinienverschiebung bei By = 1,04mm, B, = -558mm und

Bs = -2,41 mm.

Wie bei Patient 1 wurde die Abweichung der Atemkurven in bestimmten Bereichen fiir
Patient 31 ermittelt (siehe Abbildung 4.23). Die mittlere quadratische Abweichung betrug fiir
die jeweilige Fraktion MSE; = 0,35 mm, MSE; = 1,63 mm und MSE; = 0,26 mm.

107



4 Ergebnisse

CT

0 20 40 60 80 100 120 140 160 180

#1

Atemhub in mm

0 20 40 60 80 100 120

#2

0 20 40 60 80 100 120

#3

0 20 40 60 80 100 120
Zeitin s

Abb. 4.22: Darstellung der Atemkurven von Patient 31 des dynamisch konformalen Bogens mit
einem Gantrywinkel von (130 — 170)°. Der erste Plot entspricht der aufgenommenen
Atemkurve des CTs, die Plots 2-4 entsprechen den 3 Fraktionen. Orange dargestellt
ist jeweils die Zeit, in der der Strahl eingeschaltet wurde. Mit den roten und blauen
Kreuzen sind die detektieren Extrema dargestellt. Die Atemkurve der CT-Akquisition
wurde um die Basislinienverschiebung von B = 1,14 mm verschoben.

Zusétzlich wird bei diesem Patienten die Genauigkeit der Vorhersage der Maxima gezeigt.
Dafiir wurden die vom Hersteller bestimmten Maxima aus den Phaseninformationen ausgele-
sen und mit dem retrospektiv detektierten Maxima verglichen. Die zeitliche Abweichung der
Maxima war Afygy; = (0,02 £ 0,2)s, Atpax2 = (-0,00 £ 0,66) s und Atygcs = (0,00 £ 0,24) s,
die Abweichung der Position betrug ASpax1 = (-0,55 £ 0,56) mm, ASpay2 = (-1,53£1,94) mm
und ASpax3 = (-0,63 + 0,56) mm.
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Abb. 4.23: Darstellung des mittleren Atemmusters wahrend der CT-Akquisition und der 3 Frak-
tionen fiir Patient 31. Gestrichelt dargestellt sind die Bereiche des Mittelwerts und der
Standardabweichung. Die mittlere Atemkurve des CTs wurde um die Basislinienver-
schiebung von Ber = -1,14 mm und die Atemkurven der Bestrahlung wurden um
B; = 1,04 mm, B, = -5,58 mm und B; = -2,41 mm verschoben.

4.3.3 Bildartefakte der 4D CT

CT-Aufnahme mit unterschiedlicher Atemperiode

CT-Artefakte entstehen durch unterschiedliche Atemperioden vor und wihrend der CT-Bild-
aufnahme. In Unterabschnitt 4.3.2 ist eine Methode beschrieben, um die Perioden wahrend
und vor der CT-Akquisition zu vergleichen. Dabei fiel bei Patient 5 auf, dass die mittlere Pe-
riodendauer eines Atemzyklus vor der Aufnahme P,¢;r = 4,54s betrug und wihrend der CT-
Akquisition P,, = 7,07 s. Vor der CT-Akquisition wurde ein Pitch aufgrund der kiirzeren Peri-
odendauer gewéhlt, jedoch durch die langere Periode wihrend der Aufnahme war der Tisch-
vorschub (Pitch) zu schnell, sodass einzelne Bereiche der Rekonstruktionen nicht erfasst wur-
den. Die sogenannte Unterabtastung fiithrte zu fehlenden Bildinformationen, die durch Bild-
informationen anderer Rekonstruktionen unterschiedlicher Atempositionen ersetzt wurden.
Dies fithrte zu einer falschen (nicht-objektgetreuen) Darstellung, speziell in Bereichen mit viel

Atembewegung, beispielsweise beim Diaphragma (siehe Abbildung 4.24).

Zuordnen bei Variabilitit der Atembewegungen

Artefakte aufgrund der retrospektiven Zuordnung zeigen sich durch Strukturen, die nicht-
objektgetreu dargestellt werden. Aufeinanderfolgende Bilddaten werden zusammengefasst, ob-
wohl diese Bilddaten nicht denselben Atempositionen und damit Zeitpunkten im Atemzyklus

entsprechen. Dies wird durch 3 Effekte hervorgerufen. Der erste Effekt tritt durch die zeitliche
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4 Ergebnisse

Abb. 4.24: Frontale Ansicht einer phasenbasiert zugeordneten CT-Rekonstruktion von Patient 5.
Aufgrund unterschiedlicher Atemperioden vor Po, = 7,07 s und wihrend Pos = 4,54 s
der CT-Akquisition kam es zu einer Unterabtastung, sodass Bildinformationen einzel-
ner Rekonstruktionen fehlen. Diese werden durch vorhandene Bildinformationen an-
derer Rekonstruktion ersetzt.

Auflosung einer 4D CT Rekonstruktion auf (siche Abschnitt 4.1). Ein weiterer Effekt entsteht
durch das Surrogat-Prinzip, bei dem davon ausgegangen wird, dass in jedem Atemzyklus die
Anatomie des Patienten unverandert bleibt, sodass die Position des Reflektorblocks mit der des
Tumors korreliert. Um diese Aussage zu quantifizieren, wurde retrospektiv die Position des
Reflektorblocks im Atemzyklus von jeder Rekonstruktion detektiert (siche Abbildung 4.25). Es

ist zu sehen, dass die phasenbasierte Zuordnung der einzelnen Rekonstruktionen eine gréfiere
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Abb. 4.25: Retrospektive Zuordnung der Rohdaten zu den Positionen im Atemzyklus zum Zeit-
punkt der CT-Akquisition bei Patient 11. Rote Balken zeigen die amplitudenbasierte
Zuordnung, wihrend blaue Balken die phasenbasierte Zuordnung zeigen.
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4.3 Auswertung von Atembewegungen

Standardabweichung als bei den amplitudenbasierten Zuordnungen oy app = 3,34 mm und
00 %.Phase = 4,98 mm aufwies. Die kleinere Standardabweichung beim Zuordnen der ampli-
tudenbasierten CT-Rekonstruktionen lieferten tendenziell weniger Artefakte auf den Bildda-
ten. Jedoch sind beide Methoden beeinflusst von wechselnder Einatemtiefe, wie beispielswei-
se durch kurzes Hecheln (sieche Abbildung 4.26 (Zeit: (140 — 160) s) bzw. Abbildung 4.27). Der
dritte Effekt, der zur Artefaktbildung fiihrt, ist, dass angenommen wird das Patienten bei der
Atemakquisition periodisch atmen (siehe Unterabschnitt 4.3.2). In dieser Messung wurde an
Patient 11 gezeigt, dass amplituden- und phasenbasierte Rekonstruktion weniger Artefakte
haben, je periodischer ein Patient atmet. Dafiir wurde das amplituden- und phasenbasierte

Zuordnen retrospektiv durchgefiihrt (siehe Abbildung 4.26).
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Abb. 4.26: Gemessene vertikale Reflektorblockpositionen von Patient 11. Die orange Linie mar-
kiert den Bereich der Atemkurve, in dem die CT-Akquisition stattgefunden hat. Au-

ferdem sind die detektierten Zeitpunkte (Punkte) der 0% (orange), 20 % (griin), und
50 % (rot) Rekonstruktionen dargestellt.
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LA/

(a) Phasenbasiert (b) Amplitudenbasiert

Abb. 4.27: Axiale Schicht der 0 % Rekonstruktion der amplituden- und phasenbasierten Zuord-
nung von Patient 11. Auf beiden Bilddaten sind Artefakte im Diaphragma aufgrund
nicht konsistenter Zuordnung der Bilddaten zu den Ateminformationen zu erkennen
(z. B. durch Basisliniendrifts oder nicht-periodische Atmung).

Zuordnung in Atemmittellage

Die Atemmittellage ist der Bereich der Atemkurve, in der der Reflektorblock die hochste Ge-
schwindigkeit aufweist. Da die Messung der Reflektorblockposition ein Surrogatsignal ist, kann
angenommen werden, dass auch der Tumor in dieser Position die hochste Geschwindigkeit hat.
Aufgrund der Abhéngigkeit der zeitlichen Auflosung einer 4D CT-Rekonstruktion von der Ro-
tationszeit, welche im UKD standardméfig 0,44 s oder 0, 5 s betragt, war die Verschmierung der
CT-Bilddaten am stiarksten ausgeprégt, bei den Rekonstruktionen mit der grofiten Objektge-
schwindigkeit. Phasenbasiert wurden bei unregelmifligen Atembewegungen unterschiedliche
Zeitpunkte zugeordnet. Wenn die Ortsgeschwindigkeit des Tumors grof} ist und Bins falsch

zugeordnet werden, treten Artefakte deutlich stiarker auf.

Zuordnung bei einer Basislinien-Verschiebung

Ein Basislinienshift kann Auswirkungen auf die amplitudenbasierten Zuordnungen haben.
Durch die Annahme, dass die Exspiration, die stabilste Position der Atmung ist, wird diese
Position als Referenzposition bzw. Basislinie genutzt. Beim RGSC System wird diese Basislinie
durch einen Lernprozess detektiert, der etwa 4 Atemzyklen dauert. Falls diese Atemzyklen ei-
ne abweichende Exspirationstiefe zu den Atemzyklen der CT-Akquisition aufweisen, tritt ein
Basislinienshift auf.

Ein Basisliniendrift kann aus unterschiedlichen Griinden entstehen. Das RGSC System nutzt
fiir die Aufzeichnung der Reflektorblockposition eine Monokamera und kann nicht direkt aus
dem aufgenommen Bild die vertikale Bewegung im Koordinatensystem des Patienten detek-

tieren. Die Spezifikation des RGSC Systems fiir die Aufzeichnung der vertikalen Position des
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4.3 Auswertung von Atembewegungen

Reflektorblocks bei gleichzeitiger longitudinaler Bewegung liegt bei +2mm (siehe Unterab-
schnitt 4.2.1). Durch die Verschiebung des Atemsignals wihrend der CT-Akquisition kam es zu
einer Uberlagerung der aufgenommenen Atemkurve des Patienten mit dem Basisliniendrift,
sodass bei der Zuordnung unterschiedliche Atempositionen zueinander zugeordnet wurden
(siehe Abbildung 4.28). Ein weiterer Grund fiir das Auftreten des Basisliniendrifts kann das

Entspannen des Patienten wahrend der CT-Akquisition sein.

Zeitauflosung bei der 4D CT-Akquisition

Durch die unterschiedlichen Zuordnungen der Bilddaten zu den Ateminformationen werden
verschiedene Informationen der Bilddaten dargestellt. Bei der amplitudenbasierten Zuordnung
werden die Bildinformationen nach der vertikalen Position des Reflektorblocks eingeteilt, was
zu einem Verlust der zeitlichen Information (Zeitauflosung) fithrt. Damit ist nicht nachvollzieh-
bar, wie lange sich der Patient in einem bestimmten Bereich der Atmung aufgehalten hat. Dar-
aus resultiert, dass eine sinusformige Atembewegung in Form einer linearen Atembewegung

dargestellt wird. Die Dosisberechnung wird auf der Grundlage der AVG Rekonstruktion der
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Abb. 4.28: Amplitudenbasierte Zuordnung der 0 % (orange), 20 % (griin) und 50 % (rot) Rekon-
struktion von Patient 21. Bei der Zuordnung der 50 % Rekonstruktion in den Atemzy-
klen wird die Uberlagerung des Basisliniendrifts aufgrund des CTs und der Atemkurve
des Patienten dargestellt.
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ausgewahlten Atembereiche berechnet, daher kann bei den phasenbasierten Rekonstruktio-
nen die Aufenthaltswahrscheinlichkeit des Tumors beriicksichtigt werden. In Abbildung 4.25
ist die amplituden- und phasenbasierte Zuordnung fiir die Bilddaten von Patient 11 dargestellt.
Die amplitudenbasierten Zuordnungen zeigen die konstanten Abstinde der Position. Die pha-

senbasierten Zuordnungen zeigen, dass der Patient linger exspiriert hat.

Artefakte aufgrund von Verianderung der Atembewegung zwischen Fraktionen

Artefakte konnen durch Variationen der Atembewegung wahrend der CT-Akquisition auftre-
ten und werden auf den Bilddaten dargestellt. Anders ist dies bei den Variationen der Atemkur-
ve zwischen den Fraktionen. Durch eine Bestrahlung iiber mehrere Tage, beispielsweise einer
Fraktionierung von 8 - 7,5 Gy, kann es bei den Patienten zu einer Verdnderung des mentalen
oder korperlichen Zustandes kommen. Diese Anderung kann eine Verianderung der Anato-
mie des Patienten sein, wie eine Gewichtszunahme oder -abnahme, aber auch eine Anderung
der Atembewegung und damit eine Verdnderung der Bewegung des Tumors. Diese Tatsache
schréankt die klinische Aussagekraft des 4D CTs ein, sodass vor der CT-Akquisition bewertet

wird, ob ein Patient eine reproduzierbare Atmung leisten kann.

4.3.4 Auswirkung der Patientenatmung auf die Bestrahlung
Positionierung von MC-Patientinnen mit der DIBH Technik

Nach der Vorpositionierung des Patienten mit den Laser wurde eine Verifikation mit der MV-
Bildgebung des Linearbeschleunigers durchgefiihrt. Diese Bildgebung wird atemgetriggert aus
medialer und lateraler Feldrichtung erstellt und mit der Positionierung des Planungs-CTs ver-
glichen. Weichen die Positionierungen ab, werden die Bilddaten abgeglichen und ein Verschie-
bevektor bestimmt, bei dem die Bilddaten eine moglichst grole Ubereinstimmung haben. Der
Verschiebevektor wird mit einer Tischbewegung am Linearbeschleuniger durchgefiihrt. Nach
der ersten Bestrahlungsfraktion wird die vertikale Tischposition abgespeichert. Zusétzlich wird
auf der Haut des Patienten eine Markierung fiir die longitudinale und laterale Position aufge-
zeichnet, sodass die Lagerung bei den weiteren Fraktionierungen reproduziert werden kann.
Durch die Aufnahme der CT- und MV-Bilddaten in einem bestimmten Bereich der Atem-
kurve kommt es zu Positionierungsunsicherheiten, die im Folgenden naher betrachtet werden.
Der Reflektorblock wurde den Patientinnen wéhrend der CT-Aufnahme auf der kontralateralen
Brust positioniert und die Position markiert, sodass bei weiteren Fraktionen dieselbe Position
angenommen werden konnte. Da im UKD ein Bereich des Atemhubs von
G = £2,5mm fiir die Akquisition und Bestrahlung gew&hlt wurde (siehe Abbildung 4.29), war
ein unterschiedlicher Atemhub von +2, 5 mm bei der MV-Bildgebung méglich. Durch den Ab-
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Abb. 4.29: Atemkurve von Patientin 55 in vertikaler Richtung wdhrend der CT-Akquisition mit
der DIBH Technik. Die orange Linie zeigt den Abschnitt wihrend der CT-Akquisition,
die griine/rote Linien definieren den Bereich der Einatemtiefe, den die Patientin errei-
chen musste.

gleich der Bilddaten zu verschiedenen Reflektorblockpositionen, wurden Bilddaten mit un-
terschiedlichen Atemhub korreliert. Um dies zu korrigieren, konnte eine Tischverschiebung

durchgefiihrt werden, die zu einem Basislinienshift fithrte.

Beispielsweise wird eine CT-Akquisition bei einem mittleren Atemhub von 2cm durch-
gefithrt. Die Patientin wird am Linearbeschleuniger vorpositioniert und die atemgetriggerte
MV-Bildgebung durchgefithrt. Das MV-Bild wird bei einem Atemhub von 2, 25 cm aufgenom-
men und die Tischverschiebung anhand der Bilddaten bestimmt und durchgefiihrt. Findet nun
die Bestrahlung statt und die Patientin atmet bei der Bestrahlung erneut in eine Atemtiefe von
2,25 cm ein, ist die Positionierung der Bestrahlung identisch zu der Positionierung der Bildge-
bung. Atmet die Patientin beispielsweise in einen Atemhub von 1, 75 cm tief ein, entsteht eine

vertikale Positionierunsicherheit von 5 mm.

Um die Patientenunsicherheiten zu quantifizieren, wurden die Positionierungen mit MV-
Bilddaten verifiziert. Hierzu wurden die Atemkurven wihrend der Bildgebung exportiert und
einem Python-Skript importiert. In dem Skript wurden die vertikalen Positionen des Reflektor-
blocks zur Zeit der MV-Bildgebung ausgelesen (siehe Abbildung 4.30). Diese Positionen wurden
mit den Positionen des Reflektorblocks bei der CT-Aufnahme verglichen. Dies wurde fiir die

erste mediale MV-Aufnahme jeder Fraktion bestimmt (siehe Abbildung 4.31).

Im Folgenden wird die Auswertung von Patientin 55 gezeigt. Diese erhielt eine Fraktionie-
rung von 15 - 2,7 Gy, abgestrahlt in insgesamt 2 Hauptfeldern und 2 Segmenten, sodass nach
jeder Positionierung durch die Bildgebung 4 Bestrahlungsfelder abgestrahlt wurden. Der Be-
reich der Atemkurve, in der bestrahlt wurde, liegt bei G, = 22,76 mm bis Ggoyyn = 27,01 mm
(siehe Abbildung 4.29).
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Abb. 4.30: Darstellung des Atemhubs von Patientin 55 wihrend der MV-Akquisition aus media-
ler Richtung vor der ersten Fraktion. Mit einem orangen Punkt ist der Zeitpunkt der
MV-Aufnahme markiert und mit griinen/roten Linien sind die Schwellen fiir die DIBH
Bestrahlung dargestellt.

Die mittlere Abweichung der Reflektorblockposition bei der MV-Aufnahme und der CT-
Akquisition fiir 15 Fraktionen lag bei AAcr_pmv = (1,37+1, 03) mm. Die Patientin hat tendenziell
bei der Bestrahlung (T) tiefer eingeatmet, als bei der CT-Aufnahme. Der Unterschied fiir die
MV-Positionierung und der nachfolgenden Bestrahlung lag bei AAyy_7 = (-0,24 + 1,17) mm.
In Abbildung 4.31 ist die Auswertung fiir die einzelnen Fraktionen dargestellt. Die grofite Va-
riation zwischen der detektierten Position bei der MV Positionierung und der nachfolgenden

Bestrahlung wurde bei Patientin 87 AAyv-1 = (0,33 % 1,99) mm festgestellt.
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Abb. 4.31: Abweichung der vertikalen Reflektorblockposition bei der medialen MV-Aufnahme
und der einzelnen Felder von Patientin 55. Insgesamt wurden 4 Felder pro Fraktion
abgestrahlt.
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Abb. 4.32: Dosis-Volumen-Histogramm von Patientin 87 des klinischen Bestrahlungsplans.
Fiir die Berechnung der Dosis wurden die Positionierungsunsicherheiten von +2¢
beriicksichtigt (gestrichelte Linien), indem der Bestrahlungsplan mit verschobenem
Isozentrum erneut berechnet wurde. Die Patientin wurde mit einer Dosis von 15-2,7 Gy
bestrahlt.

Um die Auswirkungen der Variationen zu quantifizieren, wurde eine Robustheitspriifung
im Planungssystem durchgefiihrt. Dabei wird das Isozentrum des Bestrahlungsplans, um die
Unsicherheiten von +20 verschoben und die Dosis erneut berechnet. Die Auswirkungen auf

das DVH sind in Abbildung 4.32 aufgetragen.

Atemgetriggerte Bestrahlung von BC-Patienten

Beim atemgetriggerten Bestrahlen werden aufgrund der Ateminformationen der CT-Akquisi-
tion bestimmte Bereiche des Atemzyklus ausgewahlt, bei denen die Bestrahlung durchgefiihrt
werden soll. In der Auswertung der Bestrahlungsatemkurven wurde ermittelt, inwieweit die
Patienten in dem vorher definierten Bereich bestrahlt worden sind. Dies wird beispielhaft an
Patient 1 und Patient 31 gezeigt. Wahrend im Unterabschnitt 4.3.2 gezeigt wird, dass die retro-
spektiv detektierten Maxima von den von der Truebeam in Echtzeit der detektierten Maxima
abweichen, werden die Auswirkung dieser Abweichung auf die atemgetriggerte Bestrahlung
gezeigt. Dafiir wird aus den retrospektiv detektierten Maxima eine Phaseneinteilung vorge-
nommen. Die Phase teilt den Atemzyklus von (0-360)° ein. Bei Patient 31 wird die Bestrahlung
zwischen den Grenzen der Phase von G = (108 - 252)° durchgefiihrt.

Aus diesen Schwellen und den retrospektiv bestimmten Inspirationsmaxima kénnen die Zei-
ten bestimmt werden, in denen der Linearbeschleuniger den Strahl einschalten sollte. Aus dem
Vergleich der retrospektiv bestimmten Strahlzeiten mit den tatséchlichen Strahlzeiten aus den

Atemkurven wurde ausgewertet, wie viel Prozent der in Echtzeit bestimmten Strahlzeit mit

117



4 Ergebnisse

12,5
10
7,5

; \ﬁ\W\M\f\{&}W «WM W\MJ\ \M\, W\H :

-2,5

0 20 40 120

12,5
10
7,5

3 J\JA }\‘/\AWJ‘ Wi \f\/\[\/\]\,’\/\ \ \/\ #2

Atemhub in mm
(&2}

-2,5

20 40

12,5
10
7,5

JA\MNW@}M VR =

-2,5

0 20 40 60 120

Zeit in s

Abb. 4.33: Atemkurven der Bestrahlung von Patient 31 des dynamisch konformalen Bogens mit
einem Gantrywinkel von (130 — 170)°. In gelb ist der Bereich dargestellt in dem der
Strahl der Truebeam eingeschaltet war, berechnet aus den in Echtzeit detektierten Ma-
xima (griine Kreuze). In blau dargestellt, ist der Bereich der .eingeschalteten® Zeit
berechnet aus den retrospektiven Maxima (rote Kreuze). In roten Linien ist der Bereich
dargestellt, der jedoch nach den retrospektiven Maxima nicht hdtte bestrahlt werden
sollen.

den retrospektiv bestimmten Strahlzeiten tibereinstimmt (sieche Abbildung 4.33). Bei Patient 31
wurde in allen Fraktionen des dynamisch konformalen Bogens (130 - 170)° insgesamt 20, 63 %
der Bestrahlungszeitpunkte aulerhalb des retrospektiven Bereiches bestrahlt. Bei Patient 1 be-
trug dieser Wert fiir das zweite Bestrahlungsfeld 4, 05 % (siehe Abbildung 4.19).

In einem weiteren Schritt wurde Gberprift, ob die Positionen bei der Atmung wahrend der
Bestrahlung mit den der CT-Bilddaten tibereinstimmen. Dafiir wurden die Zeiten, in denen der
Strahl eingeschaltet werden sollte, von einem Gradmaf (0 — 360)° in einen mittleren Atemhub
iiber alle Atemzyklen umgerechnet. Hierzu wurden die detektierten Phasen des RGSC Systems
eingelesen und die Atemhiibe bestimmt, bei denen die Schwelle fiir das Ein- und Ausschalten
erreicht wurden. Die Atemhiibe zum Zeitpunkt des Ein- und Ausschaltens wurden fiir jeden

Atemzyklus bestimmt und ein mittlerer Atemhub berechnet (sieche Abbildung 4.34).
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Abb. 4.34: Atemkurve von Patient 25 wihrend der CT-Akquisition. Die orange Linie markiert die
Zeit der CT-Akquisition. Die schwarze Linie stellt die detektierte Phase dar. Diese ist
eingeteilt von 0 bis 27t , wobei 0 und 27 der maximalen Inspiration entsprechen. Die
griine und rote Linie markieren die Schwelle der Atemkurve, ab wann der Linearbe-
schleuniger den Strahl ein- bzw. ausschaltet.

Aus den definierten Grenzen und deren mittleren Atemhub konnen Bereiche der Atemkurve

bestimmt werden. So wird der Linearbeschleuniger beim Ausatmen den Strahl ab einem gewis-

sen Atemhub G,;, einschalten und beim Einatmen den Strahl ab einem gewissen Atemhub G

wieder ausschalten. Die Bereiche der Inspiration (zeitlich nach dem jeweiligen Minimum) und

Exspiration (zeitlich vor dem jeweiligen Minimum) wurden eingeteilt (siehe Abbildung 4.35).

Tab. 4.8: Auswertung der Bestrahlungszeiten innerhalb des vorher definierten Bereichs fiir die
atemgetriggerte Bestrahlung von Patient 25.

‘ Fraktion ‘ Bestrahlung im definierten Bereich in %

1

69,44

86,30

77,35

91,11

86,74

86,53

N |k w|N

79,62

8

80,89

‘ Mittelwert ‘

82,25
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Abb. 4.35: Abgebildet sind die Atemkurven von Patient 25 (Kurven werden um die detek-
tierte Basislinienverschiebung verschoben). Die erste Atemkurve wurde bei der CT-
Akquisition aufgenommen, die Atemkurve 2-9 sind die Atemkurven der Bogenbestrah-
lung (160 — 180)° der 8 Fraktionen. Mit einer roten und griinen Linie sind die Schwel-
len fiir das Ein- und Ausschalten des Strahls dargestellt. Mit der orangen Linie ist der
Bereich dargestellt, zu dem der Strahl eingeschaltet war und sich aufSerhalb der defi-
nierten Schwelle (rot und griin) befand.
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Da ausgewertet wurde, wie viel Prozent der Zeit in dem Bereich, der bei der Bildgebung de-
finiert war, bestrahlt wurde, war zusétzlich noch ein Grenze bei 0,0 mm Atemhub eingefiihrt.
Durch die Einteilung und Zuordnung zu den jeweiligen Grenzen als Atemhub konnte bestimmt
werden, wie viel Prozent der Strahlzeit sich der Patient in dem vorher definierten Atemhubin-

tervall aufgehalten hat (siehe Tabelle 4.8).

Da im UKD atemgetriggerte Bestrahlungen mit einer phasenbasierten Zuordnung durch-
gefithrt werden, wurde die amplitudenbasierte Rekonstruktion im Vergleich mit theoretischen
Werten fiir die Grenzen Gy, und Gy, durchgefiihrt. Dafiir wurde eine untere Schwelle von
Ggown = 0,0mm und eine obere Schwelle vom Mittelwert der phasenbasierten Schwellen
Gyp = 4,70 mm angenommen. In Abbildung 4.36 sind die Schwellen der Bestrahlung darge-
stellt. Zusitzlich wird in griin der Bereich innerhalb der Schwellen dargestellt, wann der Li-

nearbeschleuniger hatte bestrahlen sollen.

Da die amplitudenbasierten Zeiten der Bestrahlung theoretisch bestimmt wurden, wurde in
jeder Fraktion zu 100 % im vorher definierten Bereich bestrahlt, jedoch wurde in dieser Berech-
nung keine Basislinienverschiebung beriicksichtigt. Deshalb wurde im nichsten Schritt die Ba-
sislinie verschoben und bestimmt, wie viel Prozent der theoretischen Strahlzeit innerhalb des
vorher definierten Bereichs nach der Basislinienverschiebung lag (siehe Abbildung 4.36 und
Tabelle 4.9).

Tab. 4.9: Auswertung der theoretisch bestimmten amplitudenbasierten Bestrahlungszeiten, inner-
halb des vorher definierten Bereichs, mit und ohne Beriicksichtigung des Basislinienshifts
von Patient 25 (siehe Abbildung 4.36). Ohne Beriicksichtigung des Basislinienshifts wur-
de zu 100 % in dem vorher definierten Bereich bestrahlt. Werden diese Atemkurven, um
den Basislinienshift verschoben, sinkt der Anteil der Bestrahlungszeiten in dem vorher
definierten Bereich ().

Fraktion | ohne Basislinienshift | mit Basislinienshift A Basislinienshift
in % in % in % in mm
1 100 96,11 3,89 0,18
2 100 75,43 24,57 -1,53
3 100 65,39 34,61 -2,00
4 100 99,44 0,56 -0,05
5 100 88,63 11,37 1,52
6 100 88,23 11,77 -0,95
7 100 75,40 24,60 -1,53
8 100 93,13 6,87 -0,56
Mittelwert 100 85,22 | 14,78 | -0,61
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Abb. 4.36: Atemkurven von Patient 25. Die erste Atemkurve wurde bei der CT-Akquisition aufge-
nommen, die Kurven 2-9 sind die Atemkurven der Bogenbestrahlung (160 — 180)° der
8 Fraktionen. In roten und griinen Linien sind die jeweiligen Schwellen dargestellt und
die Bereiche der Atemkurve, die in der definierten Schwelle liegen. Unterschieden wird
in orange der Bereich, der mit Basislinienverschiebung bestrahlt wurde und griin der
Bereich, der ohne Basislinienshift bestrahlt wurde.
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4.4 Retrospektive Dosisberechnung beim Bronchialkarzinom

Im UKD werden bei der Bestrahlungsplanung mehrere Phasen der Exspiration mit der ge-
ringsten Tumorbewegung ausgewahlt und aus diesen eine AVG Rekonstruktion erstellt (siehe
Unterabschnitt 2.7.2). Die Motivation dieser Technik ist es, den Bewegungsraum des Tumors
zu verkleinern und somit gesundes Gewebe bei gleicher Zielvolumenerfassung zu schonen.
Limitiert wird diese Technik durch den Kompromiss, dass bei einer Verkleinerung des Bewe-
gungsraums weniger Phasen im Atemzyklus bestrahlt werden und somit die Bestrahlungs-
dauer verlédngert wird. Dabei ist die Erstellung einer AVG Rekonstruktion eine Ndherung zur
Beschreibung einer sich atembedingt bewegenden Anatomie in einer 3D Bildinformation. In
diesem Kapitel werden die Auswirkungen der atemgetriggerten Bestrahlung auf die Dosisver-

teilung ausgewertet.

Eine genauere Berechnung der Dosis bei atembedingt bewegenden Anatomien liefert eine
4D Dosisverteilung. Bei dieser ist die Idee die Akkumulation der Dosisverteilungen der einzel-
nen Phasen. Dadurch wird die Anderung der Anatomien wihrend der Atmung im Patienten

beriicksichtigt. Jedoch muss bei der Akkumulation einbezogen werden, dass sich die Voxel in-
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Abb. 4.37: Laterale Schicht der 0 % Rekonstruktion der 4D CT-Akquisition vom UKD Phantom.
Hell dargestellt ist der aus Polymethylmethacrylat nachgebildete Tumor, der sich in-
nerhalb von 4 s insgesamt 12 mm in longitudinaler Richtung bewegt. Etwas heller um
den nachgebildeten Tumor wird rechteckig der radiochrome Film dargestellt.
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nerhalb des 4D CTs bewegen und somit unterschiedliche Positionen aufweisen. Damit diesel-
ben Voxel der Bilddaten akkumuliert werden, muss die Verschiebung eines jeden Voxels jeder
Rekonstruktion zu einem Referenzbild bekannt sein. Durch die Dosisverteilung und ihrer Ver-
schiebungen kann mit den Informationen, wie lange sich der Patient durch die Atmung in der
jeweiligen Rekonstruktion aufgehalten hat, eine 4D Dosisverteilung bestimmt werden. Diese
Dosisverteilung beriicksichtigt die unterschiedlichen Anatomien wéhrend eines Atemzyklus.
Bevor die Berechnung der 4D Dosisverteilung auf Patientendaten angewendet wird, wurde mit
einer Filmmessung innerhalb eines dynamischen Thoraxphantoms der Akkumulationsansatz

nachgemessen.

4.4.1 Verifikation der 4D Dosisberechnung im dynamischen Thoraxphantom

Fiir die Erstellung einer 4D Dosis wurde ein phasenbasiertes 4D CT vom dynamischen Thorax-
Phantom erstellt (UKD Phantom, siehe Abbildung 3.18) und die Ateminformation mit dem Phi-
lips Bellows Atemgurt aufgezeichnet (siehe Unterabschnitt 2.7.1). Das 4D CT besteht aus ins-
gesamt 10 phasenbasierten Rekonstruktionen p = 0, 10, ..., 90 und der erzeugten AVG und MIP
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(a) Dosisverteilung in Gy ausgerechnet mit dem Acuros (b) Dosisverteilung in Gy gemessen auf dem radiochro-

im Bestrahlungplanungssystem. men Film.
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:
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= ‘ 0,5
=)
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@
©
=%
n 0 -0,5
0 20 40 60
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(c) Differenz in Gy von Bestrahlungsplanung und Filmmes-
sung.

Abb. 4.38: Vergleich von lateralen Dosisverteilungen aus der Bestrahlungsplanung Eclipse (a) und
der Dosismessung mittels dem radiochromen Film (b).
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4.4 Retrospektive Dosisberechnung beim Bronchialkarzinom

Rekonstruktion (siehe Abbildung 4.37). Wahrend der Akquisition hat das Phantom eine Bewe-
gung des nachgebildeten Tumors von 12 mm und einen Atemhub von 10 mm innerhalb einer
Periode von 4 s ausgefiihrt. Auf den aufgenommenen Bilddaten wurde die Struktur des nachge-
bildeten Tumors segmentiert. Durch die unterschiedlichen CT-Zahlen des Polymethylmetha-
crylats (nachgebildeter Tumor) und des Korks (nachgebildete Lunge) sind die Strukturen gut
differenzierbar. Die Struktur des nachgebildeten Tumors wurde rigide mit einem Sicherheits-
saum von 3 mm auf die AVG Rekonstruktion iibertragen und als Zielvolumen (PTV) definiert.
Insgesamt wurde das Zielvolumen mit 3 statischen Feldern (ap-, pa-, re-Feld, ,Hockeystick”)
mit einer mittleren Dosis im PTV von 4 Gy bestrahlt. Die Dosisverteilung wurde mit dem Acu-
ros XB Algorithmus bestimmt. Vor der Bestrahlung wurde ein radiochromer Film ins Phantom
eingesetzt und das Phantom an der Truebeam STx mit einem CBCT positioniert. Die Bewegung
des Phantoms wurde dquivalent wie bei der CT-Bildaufnahme ausgefiihrt. Danach wurde die
Messung ohne Bewegung des Phantoms wiederholt, sodass ein bestrahlter, radiochromer Film
mit und ohne simulierter Atembewegung vorlag. Anschliefend wurden die bestrahlten radio-
chromen Filme eingescannt und mittels eines Python-Skripts ausgewertet. Dabei wurde eine 3
Farbkanalauswertung von Mayer et al. verwendet (sieche Abschnitt 3.10.1). Um die Dosisvertei-
lungen zu vergleichen, wurden die 2D Dosisverteilung des Films und die berechneten Dosisver-
teilungen betrachtet (siehe Abbildung 4.38). Bei der Filmmessung mit Bewegung des Phantoms
war besonders an den Gradienten eine Abweichung der Dosis zu erkennen. Der Abstand der
(80 -20) % Isodosen betrug Ayg;m = 13,33 mm fiir die Filmmessung und Ayrpg = 8,49 mm fiir
die Dosisverteilung, berechnet im Bestrahlungsplanungssystem (siehe Abbildung 4.39).
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(a) Dosisverteilung berechnet auf dem statischen CT (b) Dosisverteilung berechnet auf der AVG Rekonstruk-
(blau) im Vergleich zu der statischen Filmmessung tion (blau) im Vergleich zum Film mit bewegtem Ziel-
(orange). volumen (orange).

Abb. 4.39: Vergleich in longitudinaler Richtung von berechneten und gemessenen Dosisverteilun-
gen.
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Zusitzlich zu den bisher verglichenen Dosisverteilung wird eine 4D Dosis unter folgenden
Annahmen berechnet: Der Tumor wird ausschliefilich in longitudinaler Richtung verschoben
und es finden keine Deformationen im Phantom statt. Im ersten Schritt wurde die Dosis auf den
einzelnen Rekonstruktionen berechnet. Dafiir wurde die Bestrahlungsplanung auf Grundlage
der AVG Rekonstruktion erstellt, die Parameter auf die einzelnen Rekonstruktionen des 4D CTs
tibertragen und die Dosisverteilungen D, berechnet.

Die einzelnen Dosisverteilungen der Rekonstruktionen wurden in einem Python-Skript im-
portiert. In diesem Skript wurde die Bewegung des Tumors auf den einzelnen Rekonstruktio-
nen zu einer Referenzrekonstruktion bestimmt. Dafiir wurde eine laterale Schicht der 4D CT-
Akquisition bestimmt und die Position des nachgebildeten Tumors detektiert. Dies geschieht,
indem eine HU-Schwelle fiir den nachgebildeten Tumor definiert wurde. Das Skript untersucht
den Bereich der nachgebildeten Lunge auf den Rekonstruktionen und detektiert den ersten und
letzten longitudinalen Pixel der diese Schwelle iibersteigt. Der Kork der nachgebildeten Lunge
und des sich bewegenden Zylinders besitzt einen CT-Zahl Wertebereich von (300-360) HU. Bei
der Detektion des nachgebildeten Tumors wurde eine Schwelle von 500 HU definiert, sodass
longitudinal Anfang und Ende des nachgebildeten Tumors bestimmt wurde (siehe Abbildung
4.40). Die Verschiebung des Tumors wurde aus den detektierten Anfangs- und Endpositionen
auf den Rekonstruktionen berechnet (siehe Abbildung 4.41).

Bei der Berechnung der akkumulierten Dosis wurden die einzelnen Dosisverteilungen, um
die detektierten Verschiebung in longitudinaler Richtung verschoben, sodass man insgesamt 10
modifizierte Dosisverteilungen der einzelnen Rekonstruktionen erhélt. Bei der Annahme, dass

die Aufenthaltswahrscheinlichkeit des nachgebildeten Tumors in jeder Rekonstruktion gleich

. Bin 0 Bin 10 Bin 20 Bin 30 Bin 40
§ 40 40 40 40 40
% 20 20 20 20 20
QE 0 0 0 0 0
20 40 60 20 40 60 20 40 60 20 40 60 20 40 60
. Bin 50 Bin 60 Bin 70 Bin 80 Bin 90
g 40 40 40 40 40
i 20 20 20 20 20
QE 0 0 0 0 0

20 40 60 20 40 60 20 40 60 20 40 60 20 40 60
y-Pos.inmm  y-Pos.inmm  y-Pos.inmm  y-Pos.inmm  y-Pos.in mm

Abb. 4.40: Detektion der longitudinalen Position des Tumors auf den einzelnen Rekonstruktionen
des 4D CTs. Ab einer CT-Zahl von 500 HU wird der nachgebildete Tumor registriert.
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Abb. 4.41: Detektierte longitudinale Verschiebung des nachgebildeten Tumors auf den Rekon-
struktionen des 4D CTs. Die Referenzrekonstruktion ist die 50 % Rekonstruktion.

ist, wurden die Voxel der 4D Dosis aus dem Mittelwert der 10 verschobenen Dosisverteilungen
berechnet. In Abbildung 4.42 wird gezeigt, dass die 4D Dosisverteilung die Verschmierung
aufgrund der sich bewegenden Tumornachbildung eine deutliche bessere Ubereinstimmung
aufweist. Der Abstand der (80 — 20) % Isodosen bei der 4D Dosis betrug Aysp posis = 12, 84 mm
(siehe Abbildung 4.42). Der Gradient von der 4D Dosis unterscheidet sich deutlich weniger von

der gemessenen Filmdosis, als die auf der AVG Rekonstruktion berechnete Dosis.
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Abb. 4.42: Longitudinale Profile der Dosisverteilung ausgerechnet auf der AVG Rekonstruktion
(orange), der akkumulierten 4D CT-Dosis ausgerechnet aus den einzelnen Rekonstruk-
tionen jeweils gleich gewichtet (blau) und der gemessenen Dosis des radiochromen
Films (griin).
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Abb. 4.43: Longitudinale Profile der akkumulierten Dosisverteilung des 4D CTs. Dabei ist
die akkumulierte Dosis dargestellt jeweils gleich gewichtet (blau) und unter
Beriicksichtigung der Aufenthaltswahrscheinlichkeit einer sinusformigen Bewegung
des nachgebildeten Tumors (orange).

In einem weiteren Schritt wurde die Aufenthaltswahrscheinlichkeit aufgrund einer sinus-
formigen Bewegung angenommen und die akkumulierte 4D Dosis mit der Aufenthaltsdauer

in den jeweiligen Rekonstruktionen gewichtet (siehe Abbildung 4.43).

4.4.2 Retrospektive 4D Dosisverteilung mit deformierbarer

Bildregistrierung am Beispielpatienten
Deformierbare Bildregistrierung

Zur Berechnung einer retrospektiven 4D Dosis bei einem Patienten wurde Patient 1 ausgew4hlt.
Dieser erhielt eine SBRT mit einer Dosierung von 3 - 15Gy, wobei das Zielvolumen (PTV) im
Mittel auf 95 % dosiert war. Das Zielvolumen des Patienten befindet sich im Unterlappen und
wurde aufgrund der Atembewegung verschoben bzw. deformiert, weshalb der Patient atem-
getriggert bestrahlt wurde. Dafiir wurde bei der Bildaufnahme ein phasenbasiertes 4D CT mit
insgesamt 10 Rekonstruktionen (p = 0, 10, ..., 90) erstellt. Die Ateminformation wurde mit dem
RGSC System aufgezeichnet.

Die Bestrahlungsplanung des Patienten wurde klinisch in iPlan (Brainlab, Miinchen) auf ei-
ner AVG Rekonstruktion (aus den Rekonstruktionen von (20 - 70) %) geplant, wobei die Zielvo-
lumina GTV, CTV und PTV auf der MIP Rekonstruktion erzeugt und in die AVG Rekonstrukti-

on rigide ibertragen wurde. Insgesamt wurden zur Dosisapplikation 2 dynamisch konformale
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Abb. 4.44: Ebenen mit Sicht auf das Zielvolumen in Lungenfensterung mit der Uberlagerung der
Dosisverteilung Dayc. Insgesamt werden zur Schonung von gesundem Gewebe (z. B.
Herz) zwei dynamisch konformale Bogen verwendet.

Bogen verwendet, sodass eine moglichst gute Zielvolumenabdeckung bei gleichzeitiger Scho-
nung des gesunden Gewebes erreicht wurde (siehe Abbildung 4.44). Der MLC wurde mit einem

Abstand von 2 mm an die PTV Struktur angepasst.

Der Bestrahlungsplan wurde in Eclipse mit dem Acuros XB Algorithmus nachgerechnet
Daye und die Planeigenschaften auf die einzelnen Rekonstruktionen tibertragen. Die Dosis-
verteilung D, der einzelnen Rekonstruktionen wurden berechnet, sodass die Dosisverteilungen
und die CT-Rekonstruktionen in DICOM-Dateien exportiert werden konnten. In der Softwa-
re Plastimatch [SPL*10] wurde mit den CT-Rekonstruktionen eine B-Spline Transformation
durchgefiihrt (siehe Abschnitt 3.3). Dabei wurde die 50 % Rekonstruktion CTs als Referenz-
bild und die einzelnen Rekonstruktionen des 4D CTs als Objektbild angenommen. Die B-Spline
Transformation wurde in 3 Stufen durchgefiihrt, wobei sich die Stufen in der Auflésung und
der Zusammenfassung von Voxeln unterschieden. Die Parameter fiir den B-Spline Algorith-
mus wurden empirisch ermittelt. In der ersten Stufe wurden jeweils 4,4,2 Voxel zu einem Vo-
xel zusammengefasst und eine B-Spline Auflésung von 60 mm angenommen. In der zweiten
Stufe wurden 2,2,1 Voxel zusammengefasst mit einer Auflésung von 30 mm und in der letz-
ten Stufe bleibt die Voxelgrofie 1,1,1 mit einer Auflésung von 10 mm. Insgesamt wurden in
allen Stadien jeweils 50 Iterationen durchgefithrt und mittels MSE Kostenfunktion die grofite
Ubereinstimmung von Referenz- und Objektbild bestimmt (siehe Gleichung 3.4). Die Stadien
versuchen von einer groben Ubereinstimmung zu einer feineren Ubereinstimmung zu gelan-
gen, wobei die Einstellungen von der jeweiligen Verschiebung und der Aufldsung der CT-Bilder
abhéngig sind. Das Ergebnis der Transformation wurde als ein Verschiebevektorfeld (DVF) fiir
jedes Objektbild ausgegeben ﬁpaw.
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Aus den DVF ﬁpﬂso und den jeweiligen CT Rekonstruktionen CT, wurden in einem Python-
Skript die Verschiebung eines jeden Voxels mittels trilinearer Interpolation angewendet und

somit die transformierten CT-Rekonstruktionen CT, 5 bestimmt.
CTp—>50(?) = CTP(7 + Fp—>50) (43)

In Abbildung 4.45 ist der Vergleich von CTy zu CTso und CTy,s50 zu CTs gezeigt. Dabei ist
in Abbildung 4.45 (a) eine sagittale CT-Ebene des CTy mit den 2D Verschiebevektoren dieser
Voxel dargestellt. In Abbildung 4.45 (b) wurde der Verschiebevektor I?OH50 mittels trilinearer
Interpolation auf die CT-Rekonstruktion angewendet. In Abbildung 4.45 (c, d) ist die jeweilige
Differenz der CT-Zahlen von CT; zu CTsp und CTy_,s50 zu CT5 dargestellt.

Zur Bestimmung der Ubereinstimmung von Referenzbild zum Objektbild wurde der MSE al-
ler Voxel bestimmt (siehe Gleichung 3.4). Beim MSE wird die Summe der Abweichungen der In-
tensitdtswerte zum Quadrat eines jeden Voxel vom Referenzbild und Objektbild bestimmt und

durch die Anzahl an Voxel geteilt. Somit stellt der MSE ein Maf fiir die Abweichung von Ob-
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Abb. 4.45: In Abbildung (a) ist eine sagittale Schicht der CT Rekonstruktion CTy mit dem detek-
tierten Verschiebevektorfeld Foss0 dargestellt. In Abbildung (b) wurde das Verschie-
bevektorfeld auf die CT-Rekonstruktion angewendet CTy_,50. In Abbildung (c) ist das
Differenzbild von CTsy und CT, dargestellt. Die Abweichungen sind deutlich grofier
als nach der Transformation zu CTy_,5 (siehe Abbildung (d)).
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Tab. 4.10: Vergleich des Objektbildes vor (CT,) und nach (CT,_.s0) der Transformation mit dem
Referenzbild (CTsy). Der Wert der Ubereinstimmung wurde mit dem MSE berechnet.

| Objektbild | MSE in HU® || Objektbild | MSE in HU? |

CTp 3308,23 CTo—s0 417,53
CTyo 2909,71 CTio—50 444,47
CTyo 1583,56 CTro—50 402,73
iy 601,95 Clop—sz 268,84
CTyo 143,58 CTao—50 99,94
CTyo 74,99 CTso—50 63,32
CTo 350,36 CTr0-50 237,64
Tl 1140,30 Tl 385,56
CTeo 2450,37 CToo—s50 410,22

jektbild und Referenzbild dar. Zum Vergleich wurden die MSE von den CT-Rekonstruktionen
CT, zum Referenzbild CTs bestimmt (siehe Tabelle 4.10). Der Unterschied vom transformier-
ten Bild CT,y_ 50 zum Referenzbild ist deutlich kleiner MSE = 417,53 HU? als bei dem nicht
transformierten Bild CTy, MSE = 3308, 23 HU?. Beim transformierten Bild lag der grofite Un-
terschied in dem Bereich des Zwerchfells, der ins Bild hineingezogen wird und gleichzeitig
von auflerhalb des Bildes keine Voxel nachriicken. Diese Voxel wurden bei der Berechnung
des MSE ignoriert (siehe Abbildung 4.45 (d) A > 600 HU).

Die beste Ubereinstimmung von den CT-Rekonstruktionen zum Referenzbild lieferte die Re-
konstruktionen CT,_,s5, die relativ zum Referenzbild, wenig Veranderung aufwiesen (CTy—,50
und CTyy_,50 mit einem MSE < 100 HU?). Die grofite Abweichung von Objektbild zu Referenz-
bild wurde bei der Rekonstruktion CTig_50 MSE = 447,47 HU? festgestellt.

Aus den Verschiebevektorfeldern I?p konnte die Bewegung eines jeden Voxels bestimmt wer-
den. Dabei wurde im néchsten Schritt die Korrelation der Atembewegung mit der Tumorbe-
wegung kontrolliert. Dafiir wurde die Verschiebung des Dosismaximums aus den Verschie-
bevektorfeldern bestimmt und mit den Positionen der CT-Rekonstruktionen im Atemzyklus
verglichen (siehe Abbildung 4.46 (b)). Die Positionen der CT-Rekonstruktionen wurden detek-
tiert, indem die phasenbasierte Zuordnung retrospektiv wiederholt wurde und ein Mittelwert

der Positionen wihrend der Akquisition gebildet wurde (siehe Abbildung 4.46 (a)).

4D Dosisberechnung

Zur Bestimmung der transformierten Dosis D),_,5o musste im ersten Schritt die Skalierung der
Dosisverteilung an die CT-Rekonstruktionen angepasst werden, wie auch der Ursprung der Do-
sisverteilung mit dem Ursprung des CTs (siehe Abbildung 3.23). Aus den CT-Rekonstruktionen
CT, konnte mit der Konvertierungstabelle des CT-Scanners aus der CT-Zahl-Verteilung eine

Massenverteilung M, bestimmt werden. Mit der Massenverteilung wurde aus den Dosisver-
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(a) Aufnahme der Atemkurve bei der CT-Akquisition (b) Verschiebung des Voxels am Dosismaximum fiir
(gelbe Line). Mit den Punkten sind die retrospektiv detek-  die x- (blau), y- (orange) und z- Richtung (griin).
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Abb. 4.46: Korrelation von Voxelbewegung des Dosismaximums und der gemessenen Atembewe-
gung, gemessen durch die Verschiebung des Reflektorblocks in vertikaler z-Richtung.

teilungen D, eine Energieverteilung E, berechnet. Diese Massen- und Energieverteilungen
wurden mithilfe des Verschiebevektorfeldes ﬁp_,50 zu transformierten Massen- M, .50 und
Energieverteilung E, .5, verschoben. Aus diesen lies sich die transformierte Dosisverteilung
Demr,p—sso der jeweiligen Rekonstruktionen bestimmen.

Um die Dosisverteilung vor und nach der Transformation zu vergleichen, wurde in Abbil-
dung 4.47 die longitudinale (y-Richtung) Dosisverteilung durch das Dosismaximum vor der
Transformation D, (siehe Abbildung 4.47 (a)) und nach der Transformation D, 5, gezeigt (sie-
he Abbildung 4.47 (b)).

Um den Akkumulationsansatz (siehe Gleichung 3.5) durchzufithren, musste ein Wichtungs-
faktor w, bestimmt werden. Dieser ist ein Maf}, wie viel eine Rekonstruktion zur gesamten
Dosisverteilung beitrdgt. Der Faktor wurde bestimmt, indem die Position der Rekonstruktio-
nen im Atemzyklus bei der CT-Akquisition bestimmt wurde (siehe Abbildung 4.46 (a)). Mit
den Positionen konnte jeder Messpunkt in der Bestrahlungsatemkurven einer Rekonstruktion
zugeordnet werden, wobei jede Messposition insgesamt eine Dauer von 0,015 s (Dauer eines
Frames) zugeordnet wurde. War die komplette Bestrahlungszeit des Bogens und die Aufent-
haltsdauer der einzelnen Rekonstruktionen bekannt, konnte der Faktor w), bestimmt werden
(siehe Abbildung 4.48). Da bei einer phasenbasierten Bestrahlung davon ausgegangen wurde,
dass die Exspiration der stabilste Zeitpunkt der Atemposition war, wurde sowohl die Atem-
kurve der CT-Akquisition als auch der Bestrahlung um den Basislinienshift verschoben (siehe

Abbildung 4.19).
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Abb. 4.47: Longitudinale Dosisprofile (durch das Dosismaximum) von den berechneten Dosisver-
teilungen Dy, und den transformierten Dosisverteilungen Dy, ,50. Zum Vergleich wurde
zusdtzlich die Dosisverteilung D ayGao-70 gezeigt.

Mit dem Wichtungsfaktor w, und den transformierten Dosisverteilungen D,_,5o wurde mit
Gleichung 3.5 die 4D Dosisverteilung Dgysr bestimmt. Diese Dosisverteilung wurde mit der ge-
planten Dosisverteilung Daygo-70 verglichen. In Abbildung 4.49 waren die axialen, sagittalen
und koronalen Ebenen im Dosismaximum bei einer Lungenfensterung dargestellt. Die Bildda-
ten wurden von der Differenz der Dosisverteilungen von Dgyr und Daygao-70 Uiberlagert. Dies
ergab besonders in der longitudinalen Richtung auf den sagittalen und koronalen Ebenen ei-
ne Abweichung tiber 4 Gy. Auf der axialen Ebene im Dosismaximum wurde deutlich weniger

Dosisdifferenz -2,5 Gy < AD < 0,5 Gy festgestellt.
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4 Ergebnisse
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Abb. 4.48: Bestimmung des Faktors w), wie viel eine CT Rekonstruktion zur gesamten 4D Dosis
beigetragen hat. Bei Patient 1 wird die Aufenthaltszeit einer Rekonstruktion aus den
Atemkurven von Bogen (270 — 210)° bestimmt. Insgesamt betrug die Bestrahlungszeit
fiir diesen dynamisch konformalen Bogen in allen 3 Fraktionen 226, 35 s. Diese wurden
um den Basisliniendrift korrigiert.
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Abb. 4.49: Axiale (a), sagittale (b) und koronale (c) Darstellung in einer Ebene die das Zielvo-
lumen zeigt. Die CT-Rekonstruktion CTs ist mit einer iiberlagerten Differenzdosis
gezeigt. Die Differenzdosis wird bestimmt aus der Differenz der berechneten 4D Do-
sisverteilung und der Dosisverteilung auf der Grundlage der AVG Rekonstruktion. In
Abbildung (d), (e) und (f) sind kleinere Bildausschnitte derselben Ebene gezeigt. In rot,
magenta und gelb sind die Konturen des PTV, CTV und der Auflenkontur dargestellt.
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Kapitel

Diskussion

5.1 Zeitliche Auflésung von Rekonstruktionen eines 4D CTs

Die in freier Atmung durchgefiihrte atemgetriggerte Bestrahlung bei Patienten mit Bronchi-
alkarzinom stellt ein Kompromiss aus Prazision und Dauer der Bestrahlung dar. Dabei soll-
ten lange Bestrahlungszeiten aufgrund der Symptome der Patienten vermieden werden. Daher
wird angestrebt, die Bestrahlung im gesamten Bereich der ausgewihlten Atemkurve der CT-
Bilddaten durchzufithren. Um dies klinisch umsetzen zu kénnen, muss die zeitliche Auflésung
der CT-Rekonstruktionen bekannt sein. Deshalb wurde in der ersten Messung die zeitliche
Auflésung einer 4D CT-Rekonstruktion verifiziert. Das gemessene Kreissegment von 17,43°
(siche Tabelle 4.1) entsprach ungefahr den erwarteten 18, 07°, berechnet aus der Rotationszeit
von 0,5 s und der gemessenen Atemzyklusdauer des Varian Phantoms von 4, 98 s. Die Abwei-
chung lasst sich mit der unterschiedlichen Fensterung der CT-Bilddaten und der Detektion der
Start- und Endpunkte der Verschmierung erklaren. Die Unterschiede der Kreissegmente sind
sehr wahrscheinlich durch das Varian Phantom entstanden. Dieses besitzt keine Geschwin-
digkeitssteuerung, sodass die Rotation der elliptischen Scheibe von der Gravitation beeinflusst
wird. Das erklart die tendenziell kleineren Kreissegmente im Bereich von (50 - 90) % des Atem-
zyklus.

Die zeitliche Auflésung einer 4D Rekonstruktion von einer halben Rotationszeit ermoglicht
bei der atemgetriggerten Bestrahlung, die Schwellen fiir den Bestrahlungsbereich im Atemzy-
klus zu modifizieren. Ein Bestrahlungsplan, der auf den Bilddaten von (30 - 60) % erstellt wird,
enthilt insgesamt einen ausgewahlten Bereich von 40 % der Rekonstruktionen. Wenn der Be-
strahlungsbereich dquivalent wie die Rekonstruktionen von (30 — 60) % gewéhlt wird, werden
jedoch nur 30 % im Atemzyklus bestrahlt. Die bekannte zeitliche Auflésung erlaubt das Mo-
difizieren des Bestrahlungsbereichs, wobei die modifizierten Grenzen von der Atemfrequenz
des Patienten abhéngig sind (siehe Tabelle 5.1). Bei dem vorher genannten Beispiel, entspricht

dies, bei einer CT-Rotationszeit von 0, 5 s und einer Atemperiode des Patienten von 4 s, fiir die
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Tab. 5.1: Modifizierte Grenzen bei der phasenbasierten Bestrahlung fiir die typischen Rotations-
zeiten (troy) mit unterschiedlichen Atemperioden (BPM). Der Bereich ergibt sich aus dem
Wert fiir die erste verwendete Rekonstruktion subtrahiert mit x und dem Wert der letzten
Rekonstruktion addiert mit x.

‘ Periode (BPM) ‘ Modifikation in % (tgor = 0,5's) ‘ Modifikation in % (tgy; = 0,44 s) \

20 x+42 x+3,6
15 x+3,1 x+2,8
14 x+2,9 xX+2,6
13 x+2,7 x+2,4
12 x+2,5 x+2,2
11 x+23 x+2,0
10 x+21 x+1,8

modifizierten Grenzen ein Bereich von (26, 9-63, 1) %. Klinisch werden fiir eine Fraktionierung
von 3 - 15 Gy typischerweise zwischen (2000 — 3000) MU fiir die Dosisapplikation verwendet.
Die benotigten Monitorunits sind abhangig von der Lage des Tumors und den gew#hlten Be-
strahlungsparametern. Bei einer Dosisrate von 600 MU/min und 2500 MU insgesamt, betragt
die reine Bestrahlungszeit bei 30 % Bestrahlung im Atemzyklus 13, 89 min. Durch die modi-
fizierten Grenzen wird die Bestrahlungsdauer auf 11,51 min reduziert. Fiir Patienten ist eine
geringere Bestrahlungsdauer von grofler Bedeutung, da die Lagerung auf dem Patiententisch
aufgrund der Symptome wie Husten, Brustschmerzen oder Dyspnoe von den meisten unange-

nehm empfunden wird.

Die Simulation der CT-Aufnahme von bewegten Objekten demonstrierte eine Ubereinstim-
mung der berechneten mit den gemessenen Bilddaten. So wird gezeigt, dass durch bewegte Ob-
jekte Artefakte nicht entlang der Bewegungsrichtung entstehen, sondern die Projektionen des
Sinogramms betreffen. Die Beeinflussung des Sinogramms durch das auf einer Kreisbahn be-
wegte Objekt fithrte zu dem dargestellten Bogenmuster (siehe Abbildung 4.2 (b)). Zusammen-
fassend werden Bewegungsartefakte, anders als beispielsweise in der Fotografie, nicht durch
eine Bewegungsunschirfe entlang des Weges dargestellt, sondern abhiangig von der Aufnahme
der Sinogrammdaten. Dadurch kénnen Bewegungsartefakte unerwartete Formen aufweisen.
Da die Bewegung jedoch in lateraler und vertikaler Richtung als Mittelwert kleiner (2 + 1) mm
ist, sind die Auswirkungen relativ gering. Dies ist anders in cranio-caudaler Bewegungsrich-
tung, in der eine Tumorbewegung im Unterlappen im Mittel von (12 + 2) mm festgestellt wur-
de [S*02]. Bereits 1996 zeigten Balter et al., dass es bei Organbewegung in Fahrtrichtung des
CT-Tisches zur Bildung von Artefakten in Lunge oder Diaphragma kommen kann [B*96].

In dem Paper von Tyler et al. wurden die Bewegungsartefakte bei der 4D CT-Akquisition un-
tersucht [W*10]. Dabei wurde eine Messung mit einem bewegten Phantom durchgefiihrt. Die

gegebene Geometrie des Phantoms wurde mit der gemessenen Geometrie des sich bewegen-
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5.2 Performance Messung zur Detektion der Atembewegung

den Phantoms verglichen. Dabei wurden bei einer idealen Bewegung des Phantoms Artefakte
festgestellt. Diese waren abhéngig von der Tumorbewegung und der Rotationsgeschwindigkeit
des CT-Scanners.

Zusammenfassend sollten fiir Patienten, bei denen eine Bestrahlung aufgrund von 4D CTs
erstellt werden, aus der Tumorbewegung und der zeitlichen Auflésung der CT-Rekonstruktion
(trot/2) patientenspezifische Sicherheitssaume kreiert werden, um Bewegungsartefakte zu be-
riicksichtigen. Aufgrund der unterschiedlichen Tumorgeschwindigkeiten bei der Aufnahme
der einzelnen Bins im 4D CT, muss zwischen den einzelnen Bins unterschieden werden. So
ist die Tumorgeschwindigkeit bei einer sinusférmigen Bewegung der mittleren Bins 30 % und

70 % groBBer, weshalb auch der Sicherheitssaum grofler gewéhlt werden sollte.

5.2 Performance Messung zur Detektion der Atembewegung

5.2.1 RGSC System

Die Messung einer statischen Reflektorblockposition zeigte eine Standardabweichung der Po-
sition von Oyertikal = 0,22 mm und weicht geringfiigig von den Spezifikationen des Herstellers
ab (siehe Tabelle 5.2). Die gemessene Standardabweichung ist abhdngig vom Abstand zwi-
schen Infrarotkamera zu Reflektorblock (ca. 3, 8 m) und dem Winkel der Kamera zur Tischebene
(ca. 15,5°). Das RGSC System ist ein Surrogatsignal, sodass Unsicherheiten bei der Messung der
Atembewegung korreliert sind mit Unsicherheiten bei der Bestimmung der Tumorlokalisati-
on. Die mittlere Atembewegung aller Patienten mit einem Bronchialkarzinom betrug 7, 87 mm,
sodass eine Standardabweichung von 0, 22 mm einer Abweichung von 2,7 % entspricht. Bei ei-
ner von Seppenwoolde et al. maximal festgestellten Bewegung von 24, 6 mm wire dies eine
Unsicherheit der Tumorposition von 0,66 mm [S*02] und damit in den am UKD verwendeten

Sicherheitssdumen (gréfler 3 mm) beriicksichtigt.

Tab. 5.2: Spezifikation des RGSC Systems [Var15a].

Beschreibung Spezifikationen | gemessene Spezifikationen
in mm in mm

Standardabweichung Amplitude <0,2 0,22

(statische Bedingungen)

zeitliche Amplitudenstabilitét < +0,6 AAgys = 0,07

(Variabilitat der Extrema) AAp,s = -0,35

Amplitudengenauigkeit =+10%£0,3 (0,15 £ 0,16)"

Basisliniendrift in Abhangigkeit < £2,0 1,20

zur longitudinalen Bewegung

*Die Verschiebung in vertikaler Richtung betrigt 10 cm zum Verifikationspunkt.
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Bei der vertikalen Verschiebung des Reflektorblocks, um einen definierten Wert von +100 mm
lag der gemessene Wert bei —99, 09 mm bzw. 99, 85 mm, wodurch die Abweichung < 1% war
und die Herstellerangaben erfiillt sind. Die grofiten Unsicherheiten wurden bei der Messung
der longitudinalen Reflektorblockposition (-94, 55 mm bzw. 97, 20 mm) gemessen. Diese sind
klinisch nicht relevant, da fiir die Bildgebung die vertikale Bewegung des Reflektorblocks ge-
nutzt wird (siehe Tabelle 4.2).

Der Basisliniendrift ist abhdngig von der Kalibrierung der Projektionsebene der Kamera auf
die CT-Tischebene. Durch die Kalibrierung wird die Messung der Reflektorblockposition im
Patientenkoordinatensystem (lateral, longitudinal und vertikal) erméglicht. Wenn die Kalibrie-
rung, wie im Handbuch des Herstellers beschrieben, auf der CT-Tischoberflache durchgefiihrt
wird, betrug die maximale vertikale Differenz 1, 2 mm bei einer longitudinalen Bewegung von
1500 mm des CT-Tisches. Die gemessene Verschiebung ist kleiner als die Herstellerspezifika-
tion = +2 mm. Eine Wiederholung der Messung mit geneigter Kalibrierplatte zeigte, dass die
vertikale Verschiebung in etwa dem Cosinus des Neigungswinkels multipliziert mit der Ver-
schiebung entsprach. Eine Kalibrierung mit den Reflektorblockpositionen zwischen den Her-
stellerangaben zur empfohlenen Kalibrierung zeigte keinen Unterschied. Zusétzlich wurde ei-
ne Kalibrierung durchgefiihrt, bei der anstelle des Reflektorblocks der Tisch in longitudinaler
Richtung verschoben wurde. Bei dieser Kalibrierung ist die vertikale Abweichung wahrend
einer longitudinalen Bewegung in derselben Gréoflenordnung, wie bei der vom Hersteller be-
schriebenen Kalibrierung.

Zusammenfassend zeigen die Positionsmessungen mit unterschiedlichen Kalibrierungen,
dass die Genauigkeit einer Messung in vertikaler Richtung mit einer longitudinalen Verschie-
bung abhangig von der Kalibrierungsebene ist. Je besser die Kalibrierungsebene mit der Rich-
tung der longitudinalen Verschiebung iibereinstimmt, desto kleiner ist der gemessene Wert in
vertikaler Richtung. Daher sollte bei der Kalibrierung darauf geachtet werden, dass sie in der
Tischebene durchgefiihrt wird und diese der Bewegungsrichtung des Tisches entspricht. Ursa-
chen fiir einen Basisliniendrift sind beispielsweise: Die Kalibrierung wird auf Lagerungshilfen
fiir die Patientenpositionierung durchgefiihrt, der CT-Tisch bei der longitudinalen Bewegung

wird nicht akkurat gefithrt oder der CT-Tisch ist aufgrund des Patientengewichts verbogen.

5.2.2 Atemkurvenaufnahme am Truebeam

Der Truebeam verwendet zum Aufzeichnen der Atemkurve eine stereoskopische IR-Kamera
von Northern Digital Inc. (NDI, Ontario, Kanada). Diese gibt die Genauigkeit des Polaris Spec-
tra System in einem pyramidenformigen Volumen mit einem Abstand zur Kamera < 2,4 m von
0, 25 mm (RMS) und einem Abstand < 3,0 m von 0,3 mm (RMS) an. Die Genauigkeit wird mit

mehr als 900 Positionen im kompletten Messvolumen bei einer Temperatur von 20°C durch-
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5.2 Performance Messung zur Detektion der Atembewegung

gefiihrt. Der RMS wird iiber folgende Formel definiert, wobei 7, die gemessene Position und

7, die Referenzposition sind mit € = 7, - 7, [Nor13, WTF04]:

(5.1)

In der Publikation von Wiles et al. wurde gezeigt, dass die gemessenen Fehler in einer bestimm-
ten xy-Ebene relativ konstant sind, jedoch mit zunehmenden Abstand zur Kamera grofier wer-
den [WTF04]. Bei der Messung der Position am Linearbeschleuniger waren die Abstidnde von
Reflektorblock zur Kamera gering (< 2 m), wodurch ein kleinerer Fehler erwartet wird. Die ge-
messenen Verschiebungen bei +100 mm in vertikaler Richtung waren kleiner als 0,43 mm und
damit sind diese im Bereich der Messungenauigkeit durch die Verschiebung von
020 rw3 = 0,45 mm (siehe Unterabschnitt 4.2.2). Bei einer Verschiebung von 7, 87 mm als Mittel-
wert aller Bronchialkarzinome, wird der Fehler aufgrund der Messgenauigkeit kleiner 0,04 mm
sein, womit dieser vernachlassigbar klein ist. Die gemessenen Standardabweichungen am Be-
schleuniger sind somit deutlich kleiner als die Standardabweichungen gemessen mit RGSC
System.

Im AAPM Bericht 142 der Qualitatssicherung von Linearbeschleunigern wird eine zeitliche
Genauigkeit von Amplituden- und Phasenfenstern von 100 ms gefordert [K*09]. Bei der True-
beam kann diese Zeit in 2 unterschiedliche Bereiche unterteilt werden: Der erste Bereich ist
die Reaktionszeit, die benétigt wird, um die Position des Reflektorblocks auszuwerten. Diese
liegt bei ca. 0, 05 s. Der zweite Bereich ist die Dauer, die eine Bestrahlung pro Schaltung linger
wird. Dabei wird festgestellt, dass der gemessene Wert abhingig von der Dosisrate ist (siehe
Tabelle 4.4). In den technischen Unterlagen der Truebeam von Varian Medical Systems ist die
Steuerung des Strahls bei atemgetriggerter Bestrahlung dargestellt. Die Strahlerzeugung wird
durch das Beam Generation Modul (BGM) erzeugt. Dazu werden die Pulse der Elektronen und
der Mikrowellen synchronisiert. Bekommt der Truebeam ein Signal den Strahl anzuhalten,
werden die Elektronen- und Mikrowellenpulse um wenige us desynchronisiert. Bei grofieren
Dosisraten ist die Zeit zwischen den Pulsen der Elektronenkanone kleiner, sodass bei einer
Unterbrechung bzw. Aktivierung des Strahls, dieser schneller zur Verfiigung gestellt werden
kann. Insgesamt lag die Reaktionszeit und die Schaltzeit der Truebeam mit < 89 ms (siehe Un-

terabschnitt 4.2.2) unter den geforderten 100 ms aus dem AAPM Bericht 142.

5.2.3 Vergleich der Atemaufnahmen von RGSC und Truebeam

Der Vergleich der Atemkurven gemessen am RGSC System und an dem Truebeam zeigte einen

mittleren absoluten Fehler der Atemposition von 0, 17 mm bei einer typischen Atembewegung
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von 7,87 mm fiir alle gemessenen Bronchialkarzinompatienten im UKD entsprach dies etwa
2 %. Unter Betrachtung einer Korrelation von Atem- zur Tumorbewegung bedeutet dies bei
einer typischen Tumorbewegung von 12 mm ( [ST02]) 0, 24 mm, sodass dieser Effekt durch die
Sicherheitssdume beriicksichtigt wird.

Die Messung des Reflektorblocks durch eine simulierte Bewegung des CIRS Phantoms zeig-
te, dass das RGSC System tendenziell starker von der definierten Bewegung abweicht als der
Truebeam. Bei der Messung mit dem Truebeam von der durchgefiihrten Bewegung mit der ge-
messenen Bewegung konnte ein zeitlicher Fehler des CIRS Phantoms von 0, 00155 s pro Periode
festgestellt werden. Der Fehler wird in Abbildung 4.11 ersichtlich, indem der mittlere Fehler
unterschiedliche Gré3en zu den unterschiedlichen Zeiten der Atemkurve hatte. Bei einer kor-
rigierten Periode von 4, 00155 s lag der mittlere Fehler der aufgenommenen Atembewegung bei
AFrg = 0,05 £ 0,04 mm. Aufgrund der geringen Grofle hat der zeitliche Fehler des Phantoms

keine klinischen Auswirkungen.

5.3 Auswertung von Atembewegungen

Die Atmung des Menschen ist komplex, da sie durch unterschiedlichste Faktoren beeinflusst
wird. Die Auswertung der Atembewegung zeigt, wie unterschiedlich Patienten atmen. Dabei
gibt es grofle Variabilitit beim Atemhub, Atemperiode und Atemmuster. Die atemgetriggerte
Bestrahlung stellt keine Standardlosung dar, die bei jedem Patienten angewendet werden kann.
So wurden im Zeitraum dieser Auswertung (Aug. 2017 bis Mai 2019) ca. 45,3 % der Bronchi-

alkarzinome atemgetriggert bestrahlt, mit steigender Tendenz.

5.3.1 Patientinnen mit Mammakarzinom

In der untersuchten Patientenkohorte (N=14) atmeten die Patientinnen bei der Bestrahlung in
tiefer Inspiration durchschnittlich in eine Atemtiefe von 18, 3 mm ein, wobei der Reflektorblock
auf der kontralateralen Brust positioniert wurde. Zwischen der Atemtiefe und dem minimalen
Abstand von Herz zu Zielvolumen wurde kein Zusammenhang festgestellt (siehe Abbildung
4.14). Die Effektivitit einer DIBH Technik ist grundsétzlich von der Anatomie der Patientin
abhingig und nicht von der Atemtiefe. Als Schlussfolgerung werden im UKD die Patientinnen
angewiesen bei der Aufnahme der CT-Bilddaten in eine angenehme und nicht in die maximal
mogliche Einatemtiefe einzuatmen.

Wahrend der Patientenaufnahme wird vom Arzt bestimmt, ob die Patientin einen ausrei-
chenden mentalen und korperlichen Zustand aufweist, um die DIBH Technik auszufiihren.
Im UKD wurde eine mittlere Dauer fur das Atemanhalten bei der CT-Aufnahme von 17, 68 s

festgestellt, wobei die Aufhahmedauer von der Lange des aufzunehmenden Bereichs abhéngig
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ist, da ein fester Pitch im Protokoll fiir alle Patientinnen definiert ist. Die ldngste festgestell-
te Aufnahmedauer betrug 25, 24 s. Bei der Bestrahlung der einzelnen Felder wurden kiirzere
Bestrahlungszeiten detektiert (< 18,96 s). Bei Patientinnen bei denen festgestellt wurde, dass
die Einatemdauer im Bereich von (12 - 18) s lag, sollte auf Keile zur Dosishomogenisierung
verzichtet werden. Hinsichtlich der Bestrahlungszeit weisen Keile Nachteile an dem Truebeam
auf. Durch die Bestrahlung mit Keilen werden grundsatzlich mehr Monitorunits verwendet.
Auflerdem wird die Auspriagung der keilformigen Querprofile der Bestrahlungsfelder durch
eine Anpassung der Dosisrate erreicht. Dadurch wird die Dauer der Bestrahlung zuséatzlich
verlangert, maximal 5, 52 s. Insgesamt hatten die Patientinnen 103, 77-mal als Mittelwert tiber
alle Fraktionen (gesamte Bestrahlungsdauer) die Luft angehalten, sodass bei der Einstellung
der Atemtiefe darauf geachtet wird, dass die einzelnen Schwellen gut reproduzierbar sind. Die
Anzahl des tiefen Einatmens ist hauptséchlich von Fraktionierung, Dosiserhdhung und Anzahl
der Felder abhingig. So wurde eine maximale Anzahl von 148-mal bei Patientin 48 festgestellt.
Patientin 87 musste insgesamt 1, 6-mal pro Hauptfeld den Atem anhalten (8,2-mal pro Fraktion)

und somit am haufigsten wiederholt den Atem anhalten.

In dem Paper von Hayden et al. wurden 30 Patienten mit einer DIBH Technik bestrahlt
[HRT12]. Dabei wurden zur Bestrahlung tangentiale IMRT Felder mit simultan integrierter
Dosisaufsattigung (25 - 2,5 Gy/25 - 3 Gy) verwendet. Es konnte gezeigt werden, dass die Dosis
am Herzen durch die DIBH Technik in den meisten Fillen reduziert wird (V3o war im Mittel
um 66, 8 % kleiner als in der freien Atmung). Das Volumen der Lunge wurde durch die DIBH
Technik vergroflert, jedoch konnte kein signifikanter Unterschied der V3 festgestellt werden.
Dadurch stellt die DIBH Technik auch bei der IMRT eine effektive Methode zur Reduzierung

der Herzdosis dar.

Zusammenfassend bietet die DIBH Technik aufgrund der Vergroflerung des Abstandes zwi-
schen Herz und Zielvolumen die Moglichkeit, das Herz zu schonen und somit koronare Neben-
wirkungen zu minimieren. Dabei ist die Gré3e der Schonung von der Anatomie der Patientin
abhéngig. In einer Studie von Sixel et al. wurde die DIBH Technik an 5 Patienten auswertet. Es
wurde gezeigt, dass bei normalen Tangentenfeldern 3 von 5 Patienten mit der DIBH Technik ein
kleineres Volumen fiir das Herz erhalten, das mehr als 25 Gy erhilt [SAU01]. Diese Technik ist
individuell an die Patientin anzupassen. Der Atembereich und die Bilddaten sind nach der CT-
Aufnahme fest korreliert, sodass eine Bestrahlung mit nachtraglich angepassten Atembereich
nicht den anatomischen Bilddaten entspricht. Folglich ist ein Anpassen des Atembereichs mit
einer erneuten Bildakquisition und Bestrahlungsplanung verbunden und sollte deshalb vermie-
den werden. Durch das wiederholte Anhalten des Atems einiger Patientinnen wird die Dauer
eines Bestrahlungsfeldes mehr als verdoppelt, da die Patienten nach einer tiefen Inspiration

mehrfach frei Atmen miissen.
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5.3.2 Patienten mit Bronchialkarzinom

Bei der Aufnahme der Atemkurven gibt es mehrere Limitierungen durch den Hersteller. So
wird in der Bedienungsanleitung des RGSC Systems beschrieben, dass die aufgenommene ver-
tikale Bewegung mindestens 4 mm betragen muss [Var17a]. Demnach wurde bei 5 von 64 Pati-
enten (7, 8 %) ein zu geringer Atemhub detektiert, wobei der Reflektorblock auf das Sternumen-
de positioniert wurde. Der mittlere Atemhub der ausgewerteten Patienten war mit 7, 87 mm ge-
ring, da viele der Patienten aufgrund ihrer Erkrankung an Atemnot und dhnlichen Symptomen
litten. Die Periode der Patienten die ein 4D CT erhalten, soll laut Hersteller des RGSC Systems
zwischen 6 BPM und 20 BPM liegen [Var17a]. Der CT-Hersteller (Philips Healthcare) empfiehlt
Pitch Werte von 10 BPM bis 20 BPM sodass die Restriktion fiir den Scanner strenger ist [Phi13].
Insgesamt hatten 12 von 64 Patienten (18,75 %) kleinere Atemperioden als 3s (20 BPM) und
5 Patienten (7,8 %) eine Atemperiode linger als 6 s (10 BPM). Die mittlere Atemperiode aller
Patienten lag bei 4, 02 s. Die lingste Atemperiode wurde von Patient 37 mit P = 7, 28 s erreicht.
Bei der Kombination eines grofen Pitchs und einer langen Aufnahme kann es zu einer weiteren
Restriktion durch das CT kommen. So wird bei grofien Perioden ein kleiner Pitch eingestellt,
sodass bei einer grofien Aufnahmelénge die Akquisitionsdauer steigt. Insgesamt ist das ver-
wendete CT auf eine Aufnahmedauer von 120 s limitiert [Phi13]. Es wurde festgestellt, dass
die mittlere Aufnahmedauer bei 62, 05 s lag (Patient 93: max. Aufnahmedauer 110, 10 s, Periode

6,71 s, Aufnahmelédnge 28,5 cm), sodass die Limitierung kaum klinische Relevanz besitzt.

Zusammengefasst waren von 64 Patienten insgesamt 18 (28, 1 %) aufgrund der Atemparame-
ter nicht fiir die atemgetriggerte Bestrahlung geeignet. Die Atemparameter lassen grundsétzlich
nur eingeschriankt Aussagen iiber die Periodizitit zu, sodass im Folgenden das Atemmuster

diskutiert wird.

Die in der Publikation von Seppenwoolde et al. definierte Cosinus-Bewegung des Tumors lie-
fert eine gute Naherung fiir die Beschreibung des Atemmusters der im UKD behandelten 64 Pa-
tienten [S*02]. Jedoch wurde von Seppenwoolde et al. die Patienten individuelle Tumorbewe-
gung beschrieben, sodass nicht die gesamten Bewegungen durch eine Gleichung beschrieben
werden kann. Bei der typischen Atembewegung atmen die Patienten ldnger in der Exspiration
als in der Inspiration. Die Exspiration wird dabei als die stabilere Position im Atemzyklus an-
genommen. In der Abbildung 4.18 ist dies bei der normierten Zeit von 0, 5 durch eine deutliche
kleinere Standardabweichung dargestellt. Ob die Positionen bei der Exspiration grundsatzlich
stabiler sind, sollte jedoch nicht aus einer Atemkurve des Patientenkollektivs entschieden wer-
den. Durch die Annahme des RGSC Systems, dass die Exspiration die Referenzposition ist, wird
die Variation des unterschiedlichen Atemhubs in einer gréf3eren Standardabweichung bei der

Inspiration dargestellt. Im Atemmuster von Patient 1 war die Standardabweichung in der Ex-
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spiration mit 0,96 mm deutlich kleiner als wihrend der Inspiration mit 2,02 mm. Insgesamt
war die Standardabweichung von 62 der 64 Patienten in der Exspiration kleiner. Dadurch wird

eine Bestrahlung im Bereich der Exspiration empfohlen.

Wird das Atemmuster von Patient 1 (siehe Abbildung 4.20) mit den Atemmustern der einzel-
nen Fraktionen der Bestrahlung verglichen, zeigt sich, dass sich die Atemkurven der Bestrah-
lung vom Atemhub der CT-Aufnahme um maximal 2,3 mm unterschieden. Bei einer ampli-
tudenbasierten Zuordnung mit einer Atembewegung von 10,0 mm wird der Atemhub der (0,
10 und 90) % Rekonstruktion nicht mehr erreicht, sodass eine Bestrahlungsplanung auf allen
Rekonstruktionen zu einem grofleren Bewegungsraum fiihrt. Die einzelnen Positionen sind
in der Exspiration am stabilsten, sodass bei diesem Patienten eine Bestrahlung wahrend der

Exspiration durchgefiihrt wird.

Bei der phasenbasierten Bestrahlung muss der Truebeam schon vor dem eigentlichen Atem-
zyklus die Atemperiode kennen, um die jeweilige Phase zu berechnen und damit die Zeitpunkte
fir das Ein- und Ausschalten festlegen zu konnen. In Abbildung 4.21 wird gezeigt, dass die-
se Vorhersage fiir einen Patienten der periodisch atmet, zuverlédssig durchgefiihrt wurde. Die
retrospektiv ausgerechneten Maxima unterschieden sich von den in Echtzeit berechneten Ma-
xima o = 0, 08 s geringfiigig. Bei Patient 31 hingegen, der deutlich variabler atmete, unterschie-
den sich die Maxima um o = 0,66 s (entspricht 1,94 mm Atemhub). Auch bei dem Vergleich
der Atemmuster der einzelnen Fraktionen haben sich die mittleren Atemkurven deutlich un-
terschieden (siehe Abbildung 4.23). Zusétzlich wurde bei Fraktion 2 dieses Patienten eine Ba-
sislinienverschiebung von -5, 58 mm detektiert. Die Limitationen der Hersteller fiir die Periode
und den Atemhub werden bei diesem Patienten eingehalten. Jedoch wird eine atemgetriggerte
Bestrahlung nicht empfohlen. Bei dieser fiihrt die Basislinienverschiebung amplitudenbasiert
und die Detektion falscher Periodendauern phasenbasiert zur Bestrahlung zu falschen Mo-
menten im Atemzyklus. Somit wird diese nicht auf der Grundlage der ausgewéhlten Bilddaten

durchgefiihrt, sodass Unter- bzw. Uberdosierungen auftreten konnen.

Zusammenfassend konnen mit der 4D CT Bilddaten bewegter Strukturen erstellt werden.
Jedoch unterliegen Aufnahme der Atemkurve und Datenaufnahme Limitationen, sodass die
atemgetriggerte Strahlentherapie keine Bestrahlungsmoglichkeit fiir jeden Patienten darstellt,
sondern individuell gepriift werden muss. Die Patienten miissen den mentalen und korperlichen
Zustand erfiillen. Die Auswertung der Atemkurven zeigt, dass periodisches Atmen zu intra-
und interfraktiondren Atemvariabilitét fithren kann. Zusétzlich zur Limitation durch die Atem-
bewegung wird im UKD das Tumorvolumen auf allen Rekonstruktionen des 4D CTs von ei-
nem Radioonkologen eingezeichnet und die Tumorbewegung verifiziert. Dabei wird vom Arzt
entschieden, ob eine prazisere Bestrahlung eine langere Bestrahlungsdauer rechtfertigt. Diese

Messung wurde nach unserem Wissen, mit den vorliegenden Methoden und der Auswertung
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der Atemaufnahme, erstmalig durchgefiihrt, sodass keine vergleichbaren publizierten Daten

vorlagen.

5.3.3 Bildartefakte der 4D CT

Artefakte in den Bilddaten vom Planungs-CT koénnen beispielsweise bei der Dosisberechnung
oder der Segmentierung von Strukturen zu Fehlern fithren. Die Segmentierung kann beim
Bronchialkarzinom aufgrund des Kontrasts zwischen Lunge und Tumor auf den CT-Bilddaten
durchgefiithrt werden. Durch Artefakte auf den Bilddaten kann es allerdings zur falschen Dar-
stellung von Strukturen kommen, daher ist es wichtig, dass Arzt, Physiker und MTA Artefakte
erkennen und die Ursache der Entstehung verstehen.

Am Beispiel von Patient 5 wird gezeigt, wie sich bei einer CT-Aufnahme die Periodendauer
wihrend der Pitch-Einstellung und der eigentlichen Datenaufnahme &ndert und es aufgrund
dessen zu einem Unterabtasten der Bilddaten kommt. Dies fithrt zu einer falschen Darstellung
des PTVs, insbesondere nah am Diaphragma. Wenn eine Bestrahlung auf der Grundlage ei-
nes solchen 4D CTs durchgefiihrt wird, kann gesundes Gewebe {iberdosiert oder Zielvolumen
unterdosiert werden.

Falsche Zuordnungen von Bilddaten zu den Atemkurven kdnnen zu nicht-objektgetreuen
(beispielsweise Stufen in Strukturen) Strukturen fithren. Dies wird meistens bei den Strukturen
beobachtet, die sich aufgrund der Atembewegung stark bewegen. Bei Patient 11 (sieche Abbil-
dung 4.27) ist eine vertikale Schicht der 0 % Rekonstruktion dargestellt. Auf den amplituden-
und phasenbasierten Bilddaten sind Artefakte am Diaphragma wegen falscher Zuordnungen
zu erkennen. In Abbildung 4.25 sind die Standardabweichungen der einzelnen Bins fiir Patient
11 dargestellt, dabei wird deutlich das die amplitudenbasierte Zuordnung deutlich weniger in
der Position im Atemzyklus variiert. Aufgrund des Surrogatsystem-Prinzips (Korrelation zwi-
schen Tumor- und Atembewegung), bedeutet eine stabilere Position im Atemzyklus auch eine
stabilere Position des Tumors auf den Bilddaten und somit weniger Artefakte.

Lu et al. haben die amplituden- und phasenbasierten Zuordnungen von 4D CT-Bilddaten
von 35 Patienten verglichen [L*06]. Zur Messung der Ateminformation wurde ein Spirometer
in Kombination mit einem Atemgurt verwendet. Es wurde festgestellt, dass die Korrelation
von Lungenbewegung und Atembewegung besser war, als zwischen Lungenbewegung und
Phasenwinkel. Dadurch konnten bei der amplitudenbasierten Zuordnung weniger Artefakte
und ein weicherer Ubergang des Diaphragmas zur Lunge festgestellt werden.

Nach unseren Untersuchungen entstehen bei der amplitudenbasierten Zuordnung bei der
Aufnahme mit dem RGSC System Fehler aufgrund von Basisliniendrifts. Die Herstellerspezi-
fikation von +2 mm der vertikalen Reflektorblockposition bei einer longitudinalen Bewegung

verglichen mit der mittleren Atembewegung von 7, 87 mm zeigt, dass die Groflenordnung der
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Herstellerspezifikation Auswirkungen haben kann. Jedoch liegt die longitudinale Verschie-
bung des CT-Tisches bei einer Thoraxaufnahme im Bereich von ca. 30 cm, sodass eine vertikale
Verschiebung des Reflektorblocks in einer Gréflenordnung von 0, 5 mm erwartet wird. Der Ein-
fluss des Basisliniendrifts sollte speziell bei amplitudenbasierter Zuordnungen beriicksichtigt

werden und konnte vor allem zu Artefakten der spater aufgenommenen Schichten fithren.

Wihrend der CT-Akquisition von Patient 3 verlor die Infrarotkamera aus unbekannten Griin-
den mehrfach die Sicht zum Reflektorblock. Das RGSC System stellt die nicht-detektierten Po-
sitionen wie die letzte detektierte Position dar. Die Darstellung im Verifikationssystem ARIA ist
jedoch inkonsistent. Dort wird angezeigt, dass die Reflektorblockposition der Basislinie 0, 0 mm
entspricht, wodurch bei Patient 3 die Atemkurve fiir verlorene Messpunkte um 119, 5 mm ver-
schoben dargestellt wurde. Die inkonsistente Darstellung wurde dem Hersteller fiir die ARIA
Version 13 gemeldet und eine Fehldarstellung bestatigt. Durch die Fehldarstellung werden die
Standardabweichungen besonders bei den Exspirationsbins falsch dargestellt. Diese werden
von Arzt und Physiker benutzt, um zu entscheiden, welche Bins die grofite Stabilitat fiir eine

atemgetriggerte Bestrahlung aufweisen.

5.3.4 Auswirkung der Patientenatmung auf die Bestrahlung

Positionierung von MC-Patientinnen mit der DIBH Technik

Bei der Positionierung der Patientinnen durch die MV-Bildgebung kénnen Ungenauigkeiten in
vertikaler Richtung von bis zu +5 mm entstehen (siehe Unterabschnitt 4.3.4). Ob die Patientin
verschoben ist, hingt von der Atemtiefe bei der MV-Bildaufnahme und der atemgetriggerten
Bestrahlung ab. In der Messung wurde bei Patientin 87 mit ¢ = +1,99 mm die grof3te Stan-
dardabweichung bei der MV-Positionierung und Bestrahlung gemessen. Insgesamt hatte diese
Patientin die groften Schwierigkeiten, die Schwelle reproduzierbar zu erreichen. Da bei der
Mammabestrahlung die Sicherheitssdume tiber 5mm fiir die Erstellung des PTV verwendet
werden und zusitzlich MLC Sicherheitssdume grofier als die hier gemessenen Unsicherheiten
sind, sind die gemessenen Unsicherheiten bei der Positionierung von 1,99 mm klinisch ver-
nachléssigbar. Um dies zu quantifizieren, wurde eine Robustheitspriifung im Planungssystem
durchgefiihrt. Dabei wurde das Isozentrum des Bestrahlungsplans, um die Unsicherheiten von
+20 verschoben und die Dosis erneut berechnet. Die Auswirkungen auf das DVH sind in Ab-
bildung 4.32 aufgetragen. Bei vertikalen Verschiebungen von +4 mm werden keine klinisch

relevanten Unterschiede zu dem klinisch verwendeten Bestrahlungsplan beobachtet.
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Atemgetriggerte Bestrahlung von BC-Patienten

Die Bilddaten sind die Grundlage jeder modernen Bestrahlungsplanung zur Berechnung mog-
lichst genauer Dosisverteilungen und ausschlaggebend fiir die Einschétzung von Erfolg oder
Misserfolg einer Therapie. In diesem Abschnitt wird dargestellt, inwieweit die bei der Bestrah-
lungsplanung aufgenommenen Bilddaten und Atemkurven bei den Bestrahlungen tatsachlich
vorlagen. Dafiir werden die Atemkurven der Patienten wéhrend der Bestrahlung ausgewertet
und mit den Atemkurven der Bildgebung verglichen, mit dem Ziel darzustellen, inwieweit die
definierten Zeitpunkte im Atemzyklus von den Bilddaten auch bei der Bestrahlung eingehalten

werden.

Dafiir wurde in einem ersten Schritt die atemgetriggerten phasenbasierten Bestrahlungen
untersucht. Bei diesen musste der Linearbeschleuniger die Periode des Patienten fiir den jewei-
ligen Atemzug schon vor dem Ausfithren des Atemzugs kennen, um den Strahl zu den richtigen
Zeitpunkten ein- bzw. ausschalten zu kénnen. In dem Vergleich der Patienten wird dargestellt,
dass die Vorhersage der Maxima bei periodisch atmenden Patienten zuverldssige Ergebnis-
se lieferte und somit die Abweichungen der retrospektiv bestimmten Strahlbereiche von den
tatsdchlichen gering waren (Patient 1 Abweichung 4, 05 %). Bei Patienten die unregelmaflig At-
men war diese Abweichung deutlich grofier (Patient 31 Abweichung 20, 63 %). Das bedeutet,
dass Patienten mit irregularer Atmung zu etwa 1/5 nicht in den vorher definierten Bereichen
bestrahlt werden. Das kann insbesondere bei stark beweglichen Tumoren zur zusitzlichen Do-
sisbelastung von gesunden Gewebe und Unterdosierung des Zielvolumens fithren. Die quanti-
tative Auswirkung auf die Dosisverteilung werden im Abschnitt 5.4 diskutiert. Grundsétzlich
ist die Unsicherheit der Detektion der Maxima ein Nachteil bei der atemgetriggerten phasen-

basierten Bestrahlung.

Da die Aufnahme der Atembewegung, wie bereits erwédhnt ein Surrogatsignal ist, wird in
einem weiteren Schritt ausgewertet, welche Atemposition den ausgewahlten Bilddaten ent-
spricht und zu welchem Anteil in den ausgewéhlten Bereichen der Bilddaten bestrahlt wird.
Bei Patient 25 wurde die phasenbasierte Bestrahlung im Mittel zu 82,25 % in dem vorher de-
finierten Bereich der Bildgebung ausgefiihrt. In Abbildung 4.35 wurde in der ersten Fraktion
mit einem Wert von 69, 44 % eine schlechtere Ubereinstimmung festgestellt. So wurden Atem-
zyklen schneller ausgefiihrt und dadurch Bereiche bis zu einem Atemhub von 10 mm bestrahlt
(Atemzyklus 6). Des Weiteren hatte der Patient von Atemzyklus 7-10 tiefer eingeatmet als die

Referenzlinie bei 0,0 mm Atemhub und somit aufierhalb des Bereichs der Bilddaten.

Im UKD werden keine atemgetriggerten amplitudenbasierten Bestrahlungen durchgefiihrt.
Hierbei werden den Rekonstruktionen bestimmte Positionen im Atemzyklus zugeordnet und

relativ zur minimalen Exspiration gesetzt. Aus den Bilddaten wird ein bestimmter Bereich der
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Tab. 5.3: Vor- (+) und Nachteile (-) von amplituden- (AMP) und phasenbasierter (Phase) Zuord-

nung.
| \ AMP \ Phase \

variable Atembewegung | + weniger Artefakte - mehr Artefakte

Zeitauflosung - keine Zeitauflosung + Zeitauflosung

Einfluss von Basislinien- | - ja + nein

drifts wéhrend der CT-

Akquisition

Einfluss von Basislinien- | - ja + nein

verschiebung  wiahrend

der Bestrahlung

Detektion der Inspirati- | + Unabhingig - Abhangig in Echtzeit

onsmaxima

Annahme: Referenzpositionen zwi- | Atemmuster ist gleichméaflig
schen  Bildgebung und
Bestrahlung sind identisch

Atemkurve ausgewéhlt und fir die amplitudenbasierte Bestrahlung verwendet. Dabei wird an-
genommen, dass die Exspiration bei der Bestrahlung (0,0 mm Amplitude) identisch wie bei der
Akquisition der Bilddaten ist. Da bei dem Truebeam wie beim RGSC System die 0,0 mm Am-
plitude aus einem Lernprozess von 4 Atemzyklen bestimmt wird und somit aus einer kleinen
Datenmenge detektiert wird, ist diese fehleranfillig. In der Auswertung wird gezeigt, inwie-
weit die amplitudenbasierten Bereiche durch eine Basislinienverschiebung beeinflusst werden.
Dafir wurden im ersten Schritt die phasen- in amplitudenbasierte Schwellen umgerechnet.
Aus diesen Schwellen und den Atemkurven wurde die Bereiche der Atemkurve bestimmt in
denen der Truebeam den Strahl eingeschaltet hitte. Anschlieffend werden die Atemkurven
um die Basislinienverschiebung korrigiert und die Strahlzeiten erneut berechnet. Insgesamt
wurde ermittelt wie viel Prozent der Bestrahlungsbereiche ohne und mit Basislinienverschie-
bung iibereinstimmen. Bei Patient 25 wurden nach der Basislinienverschiebung als Mittelwert
85,22 % in dem bei der Bildgebung definierten Bereich bestrahlt. Patient 25 wurde fiir den Ver-
gleich der Zuordnungsmethoden ausgew4ihlt, da die Auswertung der Atemkurven auf eine pe-
riodische Atmung hinweist (sieche Unterabschnitt 4.3.4). Des Weiteren werden Basislinienshifts

in der Groflenordnung von 2 mm bei vielen Patienten beobachtet.

Zusammengefasst sind beide Methoden von einer periodischen Atembewegung abhingig
und haben bei unterschiedlichen Atembewegungen Vor- bzw. Nachteile (siche Tabelle 5.3).
Insgesamt ist der Unterschied der beiden Zuordnungsmethoden, ob in dem vorher definier-
ten Bereich bestrahlt worden ist, mit 2,97 % gering. Beim phasenbasierten Bestrahlen miissen

die Maxima zuverldssig vorhergesagt werden. Bei der amplitudenbasierten Bestrahlung wird
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direkt nach der Position des Reflektorblocks bestrahlt, sodass die Aufnahme der Atemkurve
bei der Bilddatenakquisition moglichst identisch zu der Aufnahme der Atemkurve bei der Be-
strahlung sein sollte. Dies setzt einen Referenzpunkt der Atemkurve voraus, der moglichst
stabil ist und zuverlassig detektiert werden kann. In den Messungen werden Basislinienver-
schiebungen gemessen, wodurch es zu unterschiedlichen Positionen bei der Akquisition und
der Bestrahlung kommt. Ob eine Bestrahlung der unterschiedlichen Zuordnungsmethoden in
den vorgesehenen Schwellen durchgefithrt wird, ist abhingig von der individuellen Patien-
tenatmung. Bei periodisch atmenden Patienten, wie bei Patient 25 (erstes Bestrahlungsfeld)
ist die amplitudenbasierte Bestrahlung um 2,97 % mehr in den vorher definierten Schwellen.
Jedoch wird dieser Wert von den einzelnen Basislinienverschiebungen beeinflusst, so war die
Basislinie in Fraktion 3 um 2 mm verschoben und fiihrt zu einer amplitudenbasierten Bestrah-
lung von 65, 39 % in dem vorher definierten Bereich und damit kleiner als bei dem schlechtesten
Wert bei der phasenbasierten Bestrahlung von 69, 44 %.

Bei variabler Atmung ist der Vergleich der amplituden- und phasenbasierten Bestrahlun-
gen nur eingeschrankt moglich. Bei Patient 31 betrug die Basislinienverschiebung 5 mm (zwei-
tes Bestrahlungsfeld), sodass eine amplitudenbasierte Bestrahlung zu 0 % in den vorher defi-
nierten Bereich durchgefiihrt wiirde (siehe Abbildung 4.22). Jedoch entspricht die Grofie der
Verschiebung mit 5 mm ungefihr der Halfte des Atemhubs dieses Patienten, wodurch bei ei-
ner amplitudenbasierten Bestrahlung die Basislinie neu gelernt werden miisste. Insgesamt be-
trug die Basislinienverschiebung bei diesem Patienten (3 Bestrahlungsfelder und 3 Fraktionen)
(-2,01 # 2,20)mm, sodass der Truebeam die Basislinie unzuverléssig detektiert hat. Zusam-

menfassend sollte dieser Patient nicht atemgetriggert amplitudenbasiert bestrahlt werden.

5.4 Retrospektive Dosisberechnung beim Bronchialkarzinom

Die Dosisberechnung bei beweglichen Tumoren auf Grundlage von 4D CTs wird bereits in eini-
gen Publikationen vorgestellt [B*03, Sar06, Wer13]. Dabei werden unterschiedliche Verfahren
verwendet. Eines der ersten Verfahren war die Faltung von Dichtefunktionen als Auftritts-
wahrscheinlichkeiten der einzelnen Bewegungsbeitrage mit der berechneten Dosisverteilung.
Dadurch wird die Organbewegung in der Dosisverteilung beriicksichtigt. Diese Methode ist
jedoch nur limitiert einsetzbar, da die zeitliche und raumliche Invarianz der Dosisverteilung
vorausgesetzt wird [BJR04]. Deswegen wurden prazisere Verfahren zur Berechnung der Dosis
bei bewegenden Strukturen vorgeschlagen. Die in dieser Auswertung verwendete Methode ist
die Dosisakkumulation von den Rekonstruktionen des 4D CTs zu einer Referenzrekonstrukti-
on nach Li et al. [L"13]. Dabei sind auch diese Techniken limitiert. So kann durch die 4D CT-

Bilddaten eine Bewegungsabschatzung durchgefiihrt werden, jedoch ist die zeitliche Aufl6sung
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der CT-Akquisition auf eine halbe Rotationszeit der CT-Gantry limitiert (siche Unterabschnitt
4.1). Weiterhin gibt es eine Limitation durch die zugrunde liegenden Dosisgitter der Berech-
nungsalgorithmen und die patientenspezifischen Atemmuster (Variabilitat der Periode, Atem-

hub und des Atemmusters).

5.4.1 Verifikation der 4D Dosisberechnung im dynamischen Thoraxphantom

Bei der Dosisakkumulation wird der Bestrahlungsplan auf der Grundlage der AVG Rekonstruk-
tion erstellt und die Dosisverteilungen auf den einzelnen Rekonstruktionen des 4D CTs be-
stimmt (siehe Abschnitt 3.3). Dabei konnen die Dosisverteilungen nicht direkt akkumuliert
werden, sondern es wird eine Verschiebung der Dosisvoxel auf ein Referenzrekonstruktion be-
stimmt. Die Dosisverteilungen konnen auf diese Referenzrekonstruktion akkumuliert und ei-
ne 4D Dosis bestimmt werden. Diese wurde mit einer Filmmessung verglichen. Der Vergleich
einer Filmmessung in einem statischen Phantom mit der Dosisvorhersage des Bestrahlungs-
planungssystems zeigte, dass bei einem statischen Phantom die Dosisprofile nahezu identisch
waren (siehe Abbildung 4.39 (a)). Wobei Unterschiede auf das Rauschen der Filmmessung, auf
Inhomogenitédten im Phantom, oder auf nicht beriicksichtigte synthetische Materialien bei der
Dosisberechnung zuriickzufithren sind.

In Abbildung 4.39 (b) wird die Dosisvorhersage, die auf der AVG Rekonstruktion berech-
net ist, mit der Filmmessung in einem sich bewegenden Phantoms verglichen. Dabei werden
vereinfachte Annahmen getroffen, so wird ein konventioneller Bestrahlungsplan abgestrahlt
und der Tumor nur in longitudinaler Richtung bewegt. Diese Annahmen sind bei klinischen
Patienten aufgrund der 3D Tumorbewegung unrealistisch. Ziel der Messung war es dennoch,
die grundsatzliche Annahme des Akkumulationsansatzes zu priifen. Dabei wird verifiziert, ob
die 4D Dosisvorhersage, die Dosis eines bewegten Objekts genauer vorhersagt als die auf einer
AVG Rekonstruktion berechnete Dosisvorhersage.

Der Vergleich der Dosisverteilungen von Film und Bestrahlungsplanungssystem berechnet
auf der AVG Rekonstruktion zeigt (siehe Abbildung 4.39 (b)), dass im Bereich des nachgebil-
deten Tumors (20 — 45) mm die Unterschiede der Dosis gering waren. Dieser Effekt ist darauf
zuriickzufithren, dass der komplette Bewegungsraum des Tumors bestrahlt worden ist. Insge-
samt hat sich der nachgebildete Tumor trotz Bewegung die komplette Zeit im Strahlenfeld auf-
gehalten. Die grof3ten Unterschiede wurden im Bereich der Dosisgradienten festgestellt. Der
Abstand der Isodosen (80 — 20) % war bei der Dosisvorhersage aus dem Bestrahlungsplanungs-
system deutlich kleiner (4, 84 mm) als der Abstand bei der Filmmessung. Dieser Effekt wird Do-
sisverschmierung oder,Blurring” genannt [BJR04] und ist in Abbildung 4.38 im Vergleich der
2D Dosisverteilungen dargestellt. Bortfeld et al. haben den Effekt von Bewegungen auf die Do-

sisverteilung untersucht [BJR04]. Dabei haben sie festgestellt, dass Bewegung immer zu einer
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Dosisverschmierung fiithrt. Falls jedoch wie bei der IMRT oder VMAT Technik bewegte Teile
involviert sind, treten zusatzlich ,Interplay Effekte® auf. Dariiber hinaus konnen Organbewe-
gungen raumliche Deformationen der Dosisverteilung bewirken. Im Vergleich zur Dosisver-
schmierung sind die ,Interplay Effekte” und die rdumliche Deformationen (1 - 2) % jedoch ge-
ring. Bei der Dosisverschmierung werden die Anatomien am Rand des Bestrahlungsfeldes aus
dem Strahlenfeld hinein und hinaus bewegt. Dies wird bei der Dosisverteilung auf der Grund-
lage einer AVG Rekonstruktion nicht beriicksichtigt. Durch die Verschiebung der Bildpunkte
(Verschiebevektorfeld) bei der Berechnung der 4D Dosis wird dieser Effekt beriicksichtigt, so-
dass der Vergleich der Dosisprofile von 4D Dosis zur Filmmessung mit dynamischen Phantom
eine bessere Ubereinstimmung zeigte (Abstand Isodosen (80 — 20) %, 0, 49 mm).

Der Unterschied der Dosisverteilungen durch verschiedene Bewegungen fallen kleiner aus
(siehe Abbildung 4.43) als der Effekt der Dosisverschmierung, sodass bei einer AVG Rekon-
struktion berechnet aus einem phasen- zu einem amplitudenbasierten 4D CT keine klinisch
relevanten Unterschiede erwartet werden.

Insgesamt zeigt diese Messung, dass eine Berechnung der Dosis auf den Rekonstruktionen
des 4D CTs die Bewegung des Tumors deutlich besser beriicksichtigt, als eine Berechnung der
Dosis auf einer AVG Rekonstruktion. Dabei sind die Unterschiede der Dosisverteilung nicht im
Bereich des Tumorvolumens, da sich dieser wahrend der Bestrahlung im Strahlenfeld aufhilt.
Die 4D Dosis liefert besonders an den Feldrandern eine bessere Dosisvorhersage. Zusitzlich
ist eine Dosisverteilung an CT-Bilddaten gekniipft und die 4D Dosis bezieht sich auf eine Refe-
renzrekonstruktion des 4D CTs. Die Referenzrekonstruktion ist mit einer zeitlichen Auflosung
von einer halben Rotationszeit deutlich kleiner als die zeitliche Auflosung einer AVG oder MIP

Rekonstruktion, die der Anzahl an ausgewéihlten Bins im Atemzyklus entsprechen.

5.4.2 Retrospektive 4D Dosisverteilung mit deformierbarer

Bildregistrierung am Beispielpatienten

Anhand eines Beispielpatienten wird die Berechnung der 4D Dosis gezeigt. An den Daten des
Beispielpatienten wird die Methode vorgestellt, sodass grundsatzliche Aussagen zur Berech-
nung der Dosisverteilung eines 4D CTs getroffen werden. Die Methode soll im UKD in an-
schlieBenden Messungen an einem Patientenkollektiv durchgefiihrt werden, sodass mittels ei-
nes DVH-Vergleichs von klinischen abgestrahlten Planen zu den Dosisvorhersagen patienten-
spezifische Aussagen getroffen werden konnen. Da bei einem DVH-Vergleich die Strukturen
von einem Onkologen auf der Referenzstruktur neu eingezeichnet werden und diese moglichst
identisch zu der Einzeichnung der Strukturen auf der AVG Rekonstruktion sein miissen, sind
Aussagen anhand eines Beispielpatienten nicht aussagekraftig. Deshalb werden anhand des

Beispielpatienten ausschlief8lich die Differenzen der Dosisverteilungen betrachtet.
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5.4 Retrospektive Dosisberechnung beim Bronchialkarzinom

Zuerst wurden zur Berechnung der 4D Dosisverteilung die Rekonstruktionen des 4D CTs
auf eine Referenzrekonstruktion deformiert. Dabei wird in Tabelle 4.10 gezeigt, dass die beste
Ubereinstimmung von transformierten Objektbild zum Referenzbild bei den Rekonstruktio-
nen bestand, bei denen moglichst wenig Bewegung (Bin 40 % und Bin 60 %) vorlag. Die Re-
konstruktionen der Bin 0 % und 10 % zeigten mehr Abweichung, jedoch war der Unterschied
des Objektbildes und der Referenzrekonstruktion auch deutlich grofier. Die Berechnung des
mittleren quadratischen Fehlers zeigt die Grenzen der Registrierung, so wird bei der B-Spline
Transformation angenommen, dass sich die Deformierungen der Anatomie durch Polynome
beschreiben lassen, jedoch lasst sich menschliche Bewegung nur naherungsweise durch Poly-

nome beschreiben.

Aufgrund des grofien Interesses an Bildregistrierungen, wurden viele unterschiedliche Al-
gorithmen entwickelt. In der EMPIRE10 (Evaluation of Methods for Pulmonary Image RE-
gistration) Studie wurde deshalb ein Vergleich der Algorithmen durchgefithrt [M*10]. Dabei
wurden mit verschiedenen Algorithmen 20 Thorax-CTs deformiert und die Verschiebevektor-
felder verglichen. Der B-Spline Algorithmus findet von insgesamt 34 Algorithmen die 12 beste
Ubereinstimmung von Objektbild und Referenzbild, dabei ist ein groer Vorteil dieser Trans-
formation das sie schnell und automatisch ablauft. So wurden in der Studie fiir den B-Spline
Algorithmus keine Landmark-Punkte verwendet. Dies ist anders bei halb automatischen Re-
gistrierungsmethoden (Hybrid Registration), bei denen Vorgaben an die Deformierung gestellt
werden, sodass die Biomechanik der einzelnen Gewebe beriicksichtigt werden kann [LJV11].
Nachteil dieser Verfahren ist der deutlich héhere Aufwand durch die Definition der Vorgaben.
Bei der B-Spline Transformation musste keine zusitzliche Segmentierung auf 10 Bins durch-
gefihrt werden. Zur Bewegungsabschiatzung und fiir die Berechnung des ersten Beispielpati-

enten lieferte der B-Spline Algorithmus ausreichend genaue Ergebnisse.

In Abbildung 4.46 wurde die Korrelation der gemessenen Atembewegung mit dem RGSC
System und der Tumorbewegung (bestimmt aus dem Verschiebevektorfeld) verglichen. Es wur-
de eine Korrelation der Bewegung festgestellt, wodurch das Surrogatprinzip angewendet wer-

den kann.

Die Berechnung des Wichtungsfaktors wird aus den Atemkurven wihrend der Bestrahlung
bestimmt. Dafiir wird die Zuordnung der Bins zu den Bilddaten wie bei der CT-Akquisition
wiederholt und eine mittlere Position einer jeden Rekonstruktion im Atemzyklus bestimmt.
Wihrend der Bestrahlung halt sich der Reflektorblock an verschiedenen Positionen im Atem-
zyklus auf, sodass jede Position einem bestimmten Bin im 4D CT zugeordnet werden kann.
Insgesamt hielt sich der Tumor bei diesem Beispielpatienten zu 98 % im Bestrahlungsfeld auf

(siehe Abbildung 4.48).
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5 Diskussion

Aus der Tumorbewegung (Verschiebevektorfeld) und dem Wichtungsfaktor kann ein Si-
cherheitssaum fiir die atemgetriggerte Bestrahlung bestimmt werden. Dieser beriicksichtigt,
wenn der Tumor in nicht beabsichtigten Bereichen des Atemzyklus bestrahlt wird. Bei dem
Beispielpatienten bewegte sich der Tumor von Bin 20 % zu Bin 0% 3,2 mm in longitudinaler,
1,2 mm in lateraler und 0, 6 mm in vertikaler Richtung. Dadurch, dass der Tumor sich zu 98 %
innerhalb des bestrahlten Bewegungsraum aufhielt und der Sicherheitssaum zwischen ITV und
PTV 3 mm betrégt, musste kein zusitzlicher Sicherheitssaum definiert werden. Insgesamt hatte
der Beispielpatient eine periodische Atembewegung und eine geringe Bewegung des Tumors
(5, 5mm). Bei Patienten mit einer variableren Atmung und einer gréfleren Tumorbewegung ist
eine Anpassung des Sicherheitssaumes sinnvoll.

In dem Vergleich der Dosisverteilungen von der 4D Dosis und in der Berechnung anhand
der AVG Rekonstruktion zeigte sich in Bewegungsrichtung des Tumors die Dosisverschmie-
rung (siehe Abbildung 4.49). Der Tumor wurde in der Exspiration bestrahlt und bewegte sich
wahrend der Atmung am meisten in cranio-caudaler Richtung. Bei einer Bewegung der Voxel
an den Feldgrenzen werden diese in das Strahlenfeld hinein und hinaus bewegt. Da dieser Ef-
fekt bei der Dosisberechnung anhand der AVG Rekonstruktion nicht beriicksichtigt wird, zeig-
te sich eine Differenz der Dosisverteilung von tiber +8 Gy (sieche Abbildung 4.49 (e) und (f)).
Dabei erhielten besonders Voxel am Rand des PTVs eine hohere bzw. niedrigere Dosis als bei
der Dosisverteilung auf der AVG Rekonstruktion berechnet wurde. Das Tumorvolumen befand
sich innerhalb des CTVs und unterschied sich deutlich weniger +1,2 Gy von der AVG Dosis-
verteilung (entspricht bei einer Dosierung von 45 Gy +2,7 %). Da die Abweichung von 2,7 %
die maximale Abweichung darstellt, diese am duflersten Rand des Tumorvolumens lag und die
Abweichung im Mittel fiir das GTV deutlich kleiner war, kann davon ausgegangen werden,
dass die Dosisvorhersage des Tumorvolumens bei der 4D Dosis und der Dosisvorhersage auf
der Grundlage der AVG Rekonstruktion nahezu identische Ergebnisse liefert.

Durch die Auswertung des Beispielpatienten, der typischen atemgetriggerten Bestrahlung
der Patienten im Zeitraum der Exspiration und der hauptséchlichen Bewegung des Tumors
in cranio-caudaler Richtung kénnen Aussagen iiber das Patientenkollektiv getroffen werden.
So wird die Dosisdifferenz bei einer Auswertung mehrerer Patienten berechnet auf der AVG
Rekonstruktion und der 4D Dosisverteilung eine Uberdosierung in cranialer Richtung und ei-
ne Unterdosierung in caudaler Richtung aufweisen. Dies sollte vor allem betrachtet werden,
wenn sich in der Bewegungsrichtung des Tumors Risikoorgane befinden. Die Auswirkungen
der Dosisdifferenzen auf die Lunge und andere Risikoorgane sollte anhand von mehreren Pa-
tienten und einer Auswertung der DVHs untersucht werden. So soll in Folgemessungen am
UKD die vorgestellte Messung an mehrere Patienten angewendet werden, um diese Aussagen

zu verifizieren und genauere Unterschiede in der Dosisverteilung zu bestimmen.
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Fazit und Ausblick

Mit den Ergebnissen, die aus einer Vielzahl an Messungen, Vergleichen und komplexen theo-
retischen Uberlegungen entstanden sind, sowie dem Vergleich mit der Literatur werden Hand-
lungsméglichkeiten oder Empfehlungen herausgearbeitet, um die Erkenntnisse der Disserta-
tion fiir den Klinikalltag zugénglich zu machen.

Die Spezifikationsmessungen der Atemkurvenaufnahme von RGSC System und Truebeam
zeigen, dass die Angaben des Herstellers eingehalten werden (siehe Tabelle 5.2). Der Fehler bei
der Aufzeichnung und der mittlere Atemhub der 64 Patienten zeigten, dass das RGSC System
und der Truebeam fiir die Aufzeichnung der Atemkurve geeignet sind. Bei der atemgetrig-
gerten Bestrahlung miissen bei amplituden- und phasenbasierten Zuordnungen verschiedene
Punkte beachtet werden (siehe Tabelle 5.3). Dabei fithrt nicht-periodisches Atmen bei beiden
Zuordnungsmethoden zu Bildartefakten auf den CT-Rekonstruktionen, wobei amplitudenba-
siert aufgrund der Korrelation von Atem- und Tumorposition weniger Artefakte beobachtet
werden. Jedoch muss bei der amplitudenbasierten Zuordnung wéhrend der CT-Akquisition ei-
ne Basislinienverschiebung bzw. Drift vermieden werden oder eine Korrektur der Zuordnung,
bei der Erstellung der Rekonstruktionen des 4D CTs, durchgefiithrt werden. Dies ist jedoch in
der Praxis zeitintensiv und komplex, da zwischen dem Basisliniendrift durch das RGSC Sys-
tem und durch das Entspannen des Patienten unterschieden werden muss. Besonders durch die
phasenbasierten Zuordnungen kdnnen Artefakte von nicht-objektgetreuen Strukturen entste-
hen, da bei nicht-periodischem Atmen unterschiedliche Tumorpositionen korreliert werden.
Dabher sollte bei der Segmentierung von bewegten Strukturen auf eine objektgetreue Darstel-
lung geachtet werden, um Uber- und Unterdosierungen zu vermeiden.

Die Auswertung der CT-Bilddaten zur Korrelation vom Abstand von Herz zu Zielvolumen
zeigt, dass dieser nicht von der Einatemtiefe abhéngig ist, sondern von der Anatomie der MC-
Patientinnen. Deshalb muss individuell gepriift werden, wann die DIBH Technik einen Vorteil
gegeniiber der konventionellen Bestrahlung liefert. Dabei wurde bei den ausgewerteten Pa-
tientinnen ein Feedbacksystem ausschlieflich bei der CT-Akquisition genutzt, da dieses am
Beschleuniger noch nicht zu Verfiigung stand. In Folgemessungen kann untersucht werden,
ob die Patientinnen mit dem Feedbacksystem zuverlédssiger den Atembereich erreichen. Die

Messung der Verifikation der Positionierung mittels MV Bildgebung hat gezeigt, dass auch bei
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5 Diskussion

den Patientinnen mit der grofiten Abweichung kaum Auswirkungen auf das DVH zu erken-
nen sind und somit keine klinischen Auswirkungen durch die atemgetriggerte Positionierung
erwartet werden.

Es konnte gezeigt werden, dass von 64 BC-Patienten insgesamt 18 Patienten aufgrund der
Atembewegung und der Limitationen durch die Hersteller nicht-atemgetriggert bestrahlt wer-
den sollten. Zusétzlich muss gepriift werden, inwieweit sich das Zielvolumen durch die Atem-
bewegung verschiebt und eine atemgetriggerte Bestrahlung durchgefithrt werden kann. Ins-
gesamt wurden am UKD 29 von 64 Patienten atemgetriggert bestrahlt. Bei der atemgetrig-
gerten Bestrahlung muss von Arzt und Physiker ein Kompromiss aus Bestrahlungsdauer und
Verkleinerung des Bewegungsraums gefunden werden. Um den exakten Zeitraum der aus-
gewdhlten Rekonstruktionen bei der Bestrahlung zu erfassen, sollte die zeitliche Auflésung
der CT-Rekonstruktionen bekannt sein, wodurch die Dauer der Bestrahlung verkiirzt wird.

Bei der im UKD verwendeten Technik der Bestrahlungsplanung auf der Grundlage von AVG
Rekonstruktionen muss beachtet werden, dass es sich bei den Bilddaten um virtuell erstellte
Bilddaten mit einer grof3en zeitlichen Auflésung handelt, diese ist abhangig von der Anzahl an
ausgewahlten Bins und der Atemperiode des Patienten. Durch die MIP und AVG Rekonstrukti-
on werden Bewegungsraume abgebildet, aber nicht die eigentliche Bewegung der Anatomien.
So kann durch die Filmmessung im dynamischen Phantom der Effekt der Dosisverschmierung
sBlurring” gezeigt werden. ,Blurring” bedeutet, dass sich Punkte am Rand des Strahlenfelds
durch die Bewegung unterschiedlich lang im Strahlenfeld authalten und dies durch die Be-
rechnung der Dosis auf einer AVG Rekonstruktion nicht beriicksichtigt wird. Die Grofie der
Dosisverschmierung ist von der Bewegung wihrend der Bestrahlung abhingig. Da jedoch der
Bewegungsraum des Zielvolumens bestrahlt wird und dieser auf den MIP Rekonstruktionen
eingezeichnet wird, ist festzustellen, dass das Zielvolumen trotz Bewegung die geplante Dosis
erhilt. Beim Beispielpatient kann eine Korrelation zwischen Atem- und Tumorbewegung ange-
nommen werden. Des Weiteren wird die Auswirkung der Dosisverschmierung gezeigt, jedoch
miissten die Auswirkungen auf die Strukturen mittels des DVHs gezeigt werden. Da die 4D Do-
sis auf einer Referenzrekonstruktion dargestellt wird und diese sich von der AVG Rekonstruk-
tion unterscheidet, miissten die Strukturen beider Rekonstruktionen moglichst identisch seg-
mentiert werden. Daher sollte die Auswertung anhand von mehreren Patienten durchgefiihrt
werden und wird im UKD in einer Folgearbeit an mehreren Patienten ausgefiihrt. Zuséatzlich
wurde in der Auswertung der 4D Dosisberechnung angenommen, dass der Interplay-Effekt
aufgrund des dynamisch konformalen Bogens und der deutlich langeren Bestrahlungszeit, als
bei der VMAT, vernachlassigbar ist. Um dies zu verifizieren, konnte in weiteren Messungen die
Atemkurve mit den Logfiles des Beschleunigers von den jeweiligen Bestrahlung abgeglichen

und somit Bewegungen des MLC bzw. der Gantry beriicksichtigt werden.

154



Literaturverzeichnis

[Ang05]

[Anz13]

[ASHO8]

[Ash14]

[B*96]

[B*03]

[B*08]

[B*17]

[BBM15]

ANGERSTEIN, Wilfried: Grundlagen der Strahlenphysik und radiologischen Technik in
der Medizin. 5. Aufl. Berlin: H. Hoffmann GmbH Verlag, 2005

AnzA1 MEDICAL Co. LTD: Respiratory Gating System AZ-733V. Tokio (Japan): http:
//www.anzai-med.co.jp/en/product/item/az733v/index.html, (zuletzt aufgerufen am

30.07.2019), 2013

ADMIRAAL, Marjan A. ; SCHURING, Danny ; HURKMANS, Coen W.: Dose calculations
accounting for breathing motion in stereotactic lung radiotherapy based on 4D-CT
and the internal target volume. In: Radiotherapy and Oncology 86 (2008), Nr. 1, S.
55-60

AsHLAND ISP ADVANCED MATERIALS: GAFCHROMIC EBT3 - Scan Handling Guide.
2014

BALTER, James M. et al.: Uncertainties in CT-based radiation therapy treatment plan-
ning associated with patient breathing. In: International Journal of Radiation Onco-

logy*Biology*Physics 36 (1996), Nr. 1, S. 167-174

Brock, Kristy K. et al.: Inclusion of organ deformation in dose calculations. In:

Medical Physics 30 (2003), Nr. 3, S. 290-295

BERGER, M. J. et al.: NIST standard reference database 8 (XGAM). In: XCOM: Photon
Cross Sections Database (2008)

Brock, Kristy K. et al.: Use of image registration and fusion algorithms and tech-
niques in radiotherapy: Report of the AAPM Radiation Therapy Committee Task
Group No. 132. In: Medical physics 44 (2017), Nr. 7, S. e43-€76

BupacH, Wilfried ; BOLKE, Edwin ; MATUSCHEK, Christiane: Hypofractionated ra-
diotherapy as adjuvant treatment in early breast cancer. A review and meta-analysis

of randomized controlled trials. In: Breast Care 10 (2015), Nr. 4, S. 240-245

155



Literaturverzeichnis

[BH*12]

[BJRO4]

[BK04]

[BS02]

[Buni5]

[Com13]

[Cor16]

[D*13]

[D*15]

[Dem16]

[Devii]

[D516]

[E*11]

Bopa-HEGGEMANN, Judit et al.: Bildgefiihrte Strahlentherapie. In: Der Radiologe 52
(2012), Nr. 3, S. 213-221

BorTFELD, Thomas ; JIANG, Steve B. ; RiETzEL, Eike: Effects of motion on the total

dose distribution. In: Seminars in radiation oncology Bd. 14 Elsevier, 2004, S. 41-51

BARRETT, Julia F. ; KEaT, Nicholas: Artifacts in CT: recognition and avoidance. In:

Radiographics 24 (2004), Nr. 6, S. 1679-1691

BiLLE, Josef ; SCHLEGEL, Wolfgang: Medizinische Physik 1 - Grundlagen. Berlin Hei-
delberg New York: Springer-Verlag, 2002

BUNDESAMT FUR STRAHLENSCHUTZ: Rontgen: Nutzen und Risiko. https://www.bfs.de/
DE/themen/ion/anwendung-medizin/diagnostik/roentgen/nutzen-risiko.html, (zu-

letzt aufgerufen am 11.12.2019), 2015

COMPUTERIZED IMAGING REFERENCE SYSTEMS, INC.: Dynamic Thorax Phantom -

Model 008A. (2013)

CoRRADINI, Stefanie: Innovative Verfahren in der Strahlentherapie bei
Mammakarzinom- Bestrahlung in tiefer Inspiration. In: Deutsche Zeitschrift fiir kli-
nische Forschung : DZKF ; das Magazin fiir medizinische Forschung, Innovation und

Praxis 2 (2016)

DARBY, Sarah C. et al.: Risk of ischemic heart disease in women after radiotherapy

for breast cancer. In: New England Journal of Medicine 368 (2013), Nr. 11, S. 987-998

Davis, Joanne N. et al.: Stereotactic body radiotherapy for centrally located early-
stage non-small cell lung cancer or lung metastases from the RSSearch®patient re-

gistry. In: Radiation Oncology 10 (2015), Nr. 1, S. 113

DEMTRODER, Wolfgang: Experimentalphysik 3 - Atome, Molekiile und Festkorper. Ber-
lin Heidelberg New York: Springer-Verlag, 2016

DEvic, Slobodan: Radiochromic film dosimetry: past, present, and future. In: Physica

medica 27 (2011), Nr. 3, S. 122-134

DosseL, Olaf: Bildgebende Verfahren in der Medizin - Von der Technik zur medizini-
schen Anwendung. Berlin Heidelberg New York: Springer-Verlag, 2016

EARLY BREAST CANCER TRIALISTS’ COLLABORATIVE GROUP et al.: Effect of radio-

therapy after breast-conserving surgery on 10-year recurrence and 15-year breast

156



Literaturverzeichnis

[Ens14]

[Ewe85]

[F*06]

[F*15]

[FS16]

[G*13]

[G*14]

[GM12]

[H*99]

[Hou73]

[HRT12]

[Hut92]

cancer death: meta-analysis of individual patient data for 10 801 women in 17 ran-

domised trials. In: The Lancet 378 (2011), Nr. 9804, S. 1707-1716

Ens, Svitlana: Bewegungsdetektion und -korrektur in der Transmissions-

Computertomographie. Berlin Heidelberg New York: Springer-Verlag, 2014
EweN, Klaus: Strahlenschutz an Beschleunigern. Stuttgart: Vieweg & Teubner, 1985

FLoHR, Thomas G. et al.: First performance evaluation of a dual-source CT (DSCT)

system. In: European Radiology 16 (2006), Feb, Nr. 2, S. 256-268

Farira, Gregory A. et al.: Acuros XB advanced dose calculation for the Eclipse treat-

ment planning system. Palo Alto, 2015

FALLER, Adolf ; ScCHUNKE, Michael: Der Kérper des Menschen - Einfiihrung in Bau und
Funktion. Stuttgart: Georg Thieme Verlag, 2016

GUCKENBERGER, Matthias et al.: Safety and efficacy of stereotactic body radiotherapy
for stage I non-small-cell lung cancer in routine clinical practice: a patterns-of-care

and outcome analysis. In: Journal of Thoracic Oncology 8 (2013), Nr. 8, S. 1050-1058

GUCKENBERGER, Matthias et al.: Definition of stereotactic body radiotherapy. In:

Strahlentherapie und Onkologie 190 (2014), Nr. 1, S. 26-33

Gross, Rudolf ; Marx, Achim: Festkérperphysik -. Miinchen: Oldenbourg Verlag,
2012

HANLEY, Joseph et al.: Deep inspiration breath-hold technique for lung tumors: the
potential value of target immobilization and reduced lung density in dose escalation.
In: International Journal of Radiation Oncology*Biology *Physics 45 (1999), Nr. 3, S. 603
-611

HounsrIELD, Godfrey N.: Computerized transverse axial scanning (tomography):
Part 1. Description of system. In: The British Journal of Radiology 46 (1973), Nr. 552,
S.1016-1022

HAYDEN, Amy ]J. ; RaINs, Melissa ; TIVER, Kenneth: Deep inspiration breath hold
technique reduces heart dose from radiotherapy for left-sided breast cancer. In:

Journal of Medical Imaging and Radiation Oncology 56 (2012), Nr. 4, S. 464-472

HuTtEN, Helmut: Diagnostik und bildgebende Verfahren. Berlin Heidelberg New
York: Springer-Verlag, 1992

157



Literaturverzeichnis

[ICR99]

[ICRO7]

[JMI15]

[K*01]

[K*06]

[K*09]

[K*12]

[KMS06]

[KPV14]

[Kri05]

[Kri12]

[Kri13]

[L*94]

ICRU: ICRU Report 62. Prescribing, Recording and Reporting Photon Beam Therapy
(Supplement to ICRU Report 50). In: International Commission on Radiation Units
and Measurements, Bethesda, MD (1999)

ICRP: The 2007 Recommendations of the International Commission on Radiological

Protection. (2007)

Jounson, Hans J. ; McCormICK, Matthew M. ; IBANEZ, Luis: The ITK Software Guide

Book 1: Introduction and Development Guidelines-Volume 1. Kitware, Inc., 2015

Kim, David J. W. et al.: Held-breath self-gating technique for radiotherapy of non-
small-cell lung cancer: A feasibility study. In: International Journal of Radiation On-

cology™ Biology™ Physics 49 (2001), Nr. 1, S. 43-49

KeaLL, Paul J. et al.: The management of respiratory motion in radiation oncology

report of AAPM Task Group 76a. In: Medical Physics 33 (2006), Nr. 10, S. 3874-3900

KiEIN, Eric E. et al.: Task Group 142 report: Quality assurance of medical accelerators

a. In: Medical Physics 36 (2009), Nr. 9Part1, S. 4197-4212

Keikawus, Arastéh et al.: Duale Reihe Innere Medizin. 3. Aufl. Stuttgart: Georg
Thieme Verlag, 2012

KAUFFMANN, Glinter W. ; MOSER, Ernst ; SAUER, Rolf: Radiologie: mit 115 Tabellen;

Fragen und Antworten. Miinchen: Elsevier, Urban&FischerVerlag, 2006

Kikinis, Ron ; PIEPER, Steve D. ; VosBURGH, Kirby G.: 3D Slicer: a platform for
subject-specific image analysis, visualization, and clinical support. (2014), S. 277-

289

KRIEGER, Hanno: Strahlungsquellen fiir Technik und Medizin. Wiesbaden: Teubner,
2005

KRIEGER, Hanno: Grundlagen der Strahlungsphysik und des Strahlenschutzes. Berlin
Heidelberg New York: Springer-Verlag, 2012

KRIEGER, Hanno: Strahlungsquellen fiir Technik und Medizin. 2. Aufl. Berlin Heidel-
berg New York: Springer-Verlag, 2013

Lax, Ingmar et al.: Stereotactic Radiotherapy of Malignancies in the Abdomen: Me-
thodological aspects. In: Acta Oncologica 33 (1994), Nr. 6, S. 677-683

158



Literaturverzeichnis

[L*06]

[L*13]

[Leil8]

[LJV11]

[LRP18]

[M*10]

[M*11]

[M*12]

[M*15]

[N*17]

[Nol17]

Lu, Wei et al.: A comparison between amplitude sorting and phase-angle sorting
using external respiratory measurement for 4D CT. In: Medical Physics 33 (2006),
Nr. 8, S. 2964-2974

L1, Haisen S. et al.: Direct dose mapping versus energy/mass transfer mapping for
4D dose accumulation: fundamental differences and dosimetric consequences. In:

Physics in Medicine & Biology 59 (2013), Nr. 1, S. 173-188

LEITLINIENPROGRAMM ONKOLOGIE (DEUTSCHE KREBSGESELLSCHAFT, DEUTSCHE
KreBSHILFE, AWMF): S3-Leitlinie Prdvention, Diagnostik, Therapie und Nachsor-
ge des Lungenkarzinoms Langversion 1.0,. http://leitlinienprogramm-onkologie.de/

Lungenkarzinom.98.0.html, (zuletzt aufgerufen am 30.07.2019), 2018

LtTHI, Marcel ; Jup, Christoph ; VETTER, Thomas: Using landmarks as a deformation
prior for hybrid image registration. In: Joint Pattern Recognition Symposium Springer,

2011, S. 196-205

Lepsom, Dawn ; Re1LLy, Andrew J. ; PROBsT, Heidi: Assessment of deep inspiration
breath hold (DIBH) amplitude and reduction in cardiac dose in left breast cancer

patients. In: Radiography 24 (2018), Nr. 2, S. 98-103

MurpHY, Keelin et al.: Evaluation of methods for pulmonary image registration:
The EMPIRE10 study. In: Grand Challenges in Medical Image Analysis 2010 (2010), S.
11-22

MurpHY, Keelin et al.: Evaluation of Registration Methods on Thoracic CT: The
EMPIRE10 Challenge. In: IEEE Transactions on Medical Imaging 30 (2011), Nr. 11, S.
1901-1920

MAYER, Rulon R. et al.: Enhanced dosimetry procedures and assessment for EBT2

radiochromic film. In: Medical Physics 39 (2012), Nr. 4, S. 2147-2155

McCormick, Beryl et al.: RTOG 9804: a prospective randomized trial for good-risk
ductal carcinoma in situ comparing radiotherapy with observation. In: Journal of

Clinical Oncology 33 (2015), Nr. 7, S. 709

NExoLLA, Elke A. et al.: Haufigkeit und Dosis diagnostischer und interventioneller

Rontgenanwendungen. In: Der Radiologe 57 (2017), Nr. 7, S. 555-562

NoiLMaNN, Cathrin: Untersuchungen zur qualititsgesicherten, planungstechnischen
Umsetzung von speziellen 4D-CT-Sequenzen fiir die Bestrahlung beweglicher Lisionen.

Disseldorf: Bachelorarbeit, 2017

159



Literaturverzeichnis

[Nori13]

[0*06a]

[O*06b]

[OK17]

[Ott08]

[P*13]

[P*14]

[Phi13]
[PTW17]

[Qua19]

[R*01]

[Rado5]

[RKI19]

NorTHERN DiGItaL INc.: Polaris - Optical Tracking Systems. Ontario, Kanada, 2013

OHNESORGE, Bernd M. et al.: Multi-slice and Dual-source CT in Cardiac Imaging -
Principles - Protocols - Indications - Outlook. 2nd. Berlin Heidelberg: Springer Science
& Business Media, 2006

OMLIN, Aurelius et al.: Boost radiotherapy in young women with ductal carcinoma
in situ: a multicentre, retrospective study of the Rare Cancer Network. In: The Lancet

Oncology 7 (2006), Nr. 8, S. 652-656

OH, Seungjong ; Kim, Siyong: Deformable image registration in radiation therapy:.

In: Radiation Oncology Journal 35 (2017), Nr. 2, S. 101-111

Otto, Karl: Volumetric modulated arc therapy: IMRT in a single gantry arc. In:

Medical Physics 35 (2008), Nr. 1, S. 310-317

PovH, Bogdan et al.: Teilchen und Kerne - Eine Einfithrung in die physikalischen
Konzepte. 9. Aufl. Berlin Heidelberg New York: Springer-Verlag, 2013

PEREZ, Azorin et al.: A method for multichannel dosimetry with EBT3 radiochromic

films. In: Medical Physics 41 (2014), Nr. 6Part1, S. 062101
PHILIPS HEALTHCARE: Respiratory motion management for CT (White Paper). 2013
PTW-FREIBURG: Radiation Medicine QA - Solutions. Freiburg, 2017

QuasT, Johanna M.: Untersuchungen zum Schnittstellenverhalten zwischen dem Vari-
an RGSC System und dem Philips Brilliance Big Bore CT beim Atemgating. Diisseldorf:
Bachelorarbeit, 2019

RoDEBAUGH, Ray F. et al.: The accuracy of tracking lung tumors with the cyberknife.
In: International Journal of Radiation Oncology™ Biology* Physics 51 (2001), Nr. 3, S.
24-25

RADON, Johann: 1.1 Uber die Bestimmung von Funktionen durch ihre Integralwerte
langs gewisser Mannigfaltigkeiten. In: Classic papers in modern diagnostic radiology

5 (2005), S. 21

Krebs in Deutschland fiir 2015/2016. 12. Ausgabe. Berlin: Robert Koch-Institut (Hrsg)
und die Gesellschaft der epidemiologischen Krebsregister in Deutschland e.V. (Hrsg),
2019

160



Literaturverzeichnis

[S*00]

[S*02]

[S*13a]

[S*13b]

[S*13¢]

[S*18]

[S*19]

[Sar06]

[SAUO01]

[Sch16]

[SKS10]

[SPL*10]

SHIrATO, Hiroki et al.: Physical aspects of a real-time tumor-tracking system for
gated radiotherapy. In: International Journal of Radiation Oncology™ Biology™ Physics
48 (2000), Nr. 4, S. 1187-1195

SEPPENWOOLDE, Yvette et al.: Precise and real-time measurement of 3D tumor moti-
on in lung due to breathing and heartbeat, measured during radiotherapy. In: Inter-

national Journal of Radiation Oncology™ Biology™ Physics 53 (2002), Nr. 4, S. 822-834

SEDLMAYER, Felix et al.: DEGRO practical guidelines: radiotherapy of breast cancer

L In: Strahlentherapie und Onkologie 189 (2013), Nr. 10, S. 825-833

SENTHI, Sashendra et al.: Outcomes of stereotactic ablative radiotherapy for central
lung tumours: a systematic review. In: Radiotherapy and Oncology 106 (2013), Nr. 3,
S. 276-282

STIELER, Florian et al.: A novel surface imaging system for patient positioning and
surveillance during radiotherapy. In: Strahlentherapie und Onkologie 189 (2013), Nr.
11, S. 938-944

ScHLEGEL, Wolfgang et al.: Medizinische Physik - Grundlagen — Bildgebung — Therapie
— Technik. 1. Aufl. Berlin Heidelberg New York: Springer-Verlag, 2018

ScHick, Phillip et al.: Performance evaluation and first clinical experience with the
Varian RGSC module for breath detection of 15 lung cancer patients. In: Zeitschrift
fiir Medizinische Physik 29 (2019), Nr. 3, S. 229-238

SARRUT, David: Deformable registration for image-guided radiation therapy. In:

Zeitschrift fiir medizinische Physik 16 (2006), Nr. 4, S. 285-297

SixeL, Katharina E. ; AzZNAR, Marianne C. ; UNG, Yee C.: Deep inspiration breath
hold to reduce irradiated heart volume in breast cancer patients. In: International

Journal of Radiation Oncology™ Biology™ Physics 49 (2001), Nr. 1, S. 199-204

ScHick, Phillip: Breath-holding, image-guided radiotherapy using an in-house roboti-
zed thorax phantom. Disseldorf: Masterarbeit, 2016

SHACKLEFORD, James A. ; KaNpasamy, N. ; SHARP, G. C.: On developing B-spline
registration algorithms for multi-core processors. In: Physics in Medicine & Biology

55 (2010), Nr. 21, S. 6329

SHARP, G. C. ; PERONI, Marta ; L1, Rui ; SHACKLEFORD, James ; KANDASAMY, Nagara-
jan: Evaluation of plastimatch B-Spline registration on the EMPIRE10 data set. In:
Medical Image Analysis for the Clinic: A Grand Challenge (2010), S. 99-108

161



Literaturverzeichnis

[SS18]

[T*06]

[T*12]

[U*04]

[U*05]

[Var13]

[Var15a]

[Var15b]

[Var16a]

[Var16b]

[Var17a]

[Var17b]

[Var18]

ScutTz, Florian ; SouN, Christof: Erste Hilfe bei Brustkrebs. Berlin Heidelberg New
York: Springer-Verlag, 2018

TiMMERMAN, Robert et al.: Excessive Toxicity When Treating Central Tumors in
a Phase II Study of Stereotactic Body Radiation Therapy for Medically Inoperable
Early-Stage Lung Cancer. In: Journal of Clinical Oncology 24 (2006), Nr. 30, S. 4833—
4839

T1AN, Yuan et al.: Dosimetric comparison of treatment plans based on free breathing,
maximum, and average intensity projection CTs for lung cancer SBRT. In: Medical

Physics 39 (2012), Nr. 5, S. 2754-2760

UNDERBERG, René W. et al.: Four-dimensional CT scans for treatment planning in
stereotactic radiotherapy for stage I lung cancer. In: International Journal of Radia-

tion Oncology*Biology*Physics 60 (2004), Nr. 4, S. 1283-1290

UNDERBERG, René W. et al.: Use of maximum intensity projections (MIP) for tar-
get volume generation in 4DCT scans for lung cancer. In: International Journal of

Radiation Oncology™ Biology™ Physics 63 (2005), Nr. 1, S. 253-260

VARIAN MEDICAL SYSTEMS: TrueBeam Technical Reference Guide-Volume 2: Imaging.

Palo Alto, 2013

VARIAN MEDICAL SYSTEMS: Respiratory Gating for Scanners - Specifications. Palo

Alto, 2015
VARIAN MEDICAL SYSTEMS: TrueBeam STx - System - Specifications. Palo Alto, 2015

VARIAN MEDICAL SYSTEMS: Respiratory Gating for Scanners Customers Release Note.

Palo Alto, 2016

VARIAN MEDICAL SYSTEMS: Respiratory Gating for Scanners (RGSC) Video Recording
Storyboard. Palo Alto, 2016

VARIAN MEDICAL SYSTEMS: Respiratory Gating for Scanners 1.1 Instructions for Use.

Palo Alto, 2017

VARIAN MEDICAL SYsTEMs: TrueBeam Technical Reference Guide-Volume 2: Imaging.
Palo Alto, USA, 2017

VARIAN MEDICAL SYSTEMS: TrueBeam Technical Reference Guide-Volume 1. Palo Alto,

USA, 2018

162



Literaturverzeichnis

[Volo4]

[W*99]

[W*03]

[W*10]

VOLKMER, Martin: Basiswissen zum Thema Kernenergie. Berlin: Informationskreis

Kernenergie, 2004

WONG, John W. et al.: The use of active breathing control (ABC) to reduce margin for
breathing motion. In: International Journal of Radiation Oncology™ Biology™ Physics
44 (1999), Nr. 4, S. 911-919

WHYTE, Richard I. et al.: Stereotactic radiosurgery for lung tumors: preliminary
report of a phase I trial. In: The Annals of thoracic surgery 75 (2003), Nr. 4, S. 1097-
1101

WATKINS, W. T. et al.: Patient-specific motion artifacts in 4DCT. In: Medical Physics
37 (2010), Nr. 6Part1, S. 2855-2861

[WDW07] WANNENMACHER, Michael ; DEBUS, Jirgen ; WENZ, Frederik: Strahlentherapie. Ber-

[Wer13]

[Wri08]

[WTF04]

[Y*01]

lin Heidelberg New York: Springer-Verlag, 2007

WERNER, René: Strahlentherapie atmungsbewegter Tumoren: Bewegungs-
feldschdtzung und Dosisakkumulation anhand von 4D-Bilddaten. Berlin Heidelberg
New York: Springer-Verlag, 2013

WrixoN, Anthony D.: New ICRP recommendations. In: Journal of Radiological Pro-
tection 28 (2008), Nr. 2, S. 161

WiLEs, Andrew D. ; THoMPsON, David G. ; FRANTZ, Donald D.: Accuracy assessment
and interpretation for optical tracking systems. In: Medical Imaging 2004: Visualiza-

tion, Image-Guided Procedures, and Display 5367 (2004), S. 421-432

YosHIHARU, Negoro et al.: The effectiveness of an immobilization device in con-
formal radiotherapy for lung tumor: reduction of respiratory tumor movement and
evaluation of the daily setup accuracy. In: International Journal of Radiation Onco-

logy™ Biology™ Physics 50 (2001), Nr. 4, S. 889 — 898

163






Danksagung

Nicht die Glucklichen sind dankbar.
Es sind die Dankbaren, die gliicklich sind.

(Francis Bacon)

Ganz besonders mdchte ich mich bei Dr. Ioannis Simiantonakis und Dr. Holger Gottschlag
bedanken, die mir wihrend der Erstellung der Dissertation trotz der hohen Arbeitsbelastung
in der klinischen Praxis und dem Austausch von 3 Linearbeschleunigern immer hilfreich zur

Seite gestanden haben.

Zusitzlich mochte ich mich bei Prof. Dr. med. Wilfried Budach und Prof. Dr. Thomas Heinzel
bedanken, dass Sie diese Promotion ermdglicht haben und das Gutachten fiir die Arbeit iiber-

nehmen.

Bedanken mdchte ich mich auch beim ganzen Team der Strahlentherapie, besonders bei Herrn
Christoph Stasch, Thorsten Doll und Durka Murugadas. Ohne die Anfertigungen und die Tipps
von Herrn Stasch wiren viele Teile meiner Ausarbeitung nicht umsetzbar gewesen. Zusitzlich
konnte er mir mit seiner Erfahrung, seinem Wissen und den Kontakten zu anderen Hand-
werkern stets weiterhelfen. Thorsten Doll, Durka Murugadas und Oliver Fielitz danke ich fiir
die praktischen Tipps zum Beschleuniger, zur Bestrahlungsplanung oder zur Auswertung der

CT-Bilder.

Bedanken mochte ich mich auch bei dem stets hilfsbereiten medizinisch-technischen Personal

unter der Leitung von Frau Kathrin Zigann.

Meiner Freundin Janina Hiick danke ich fiir das kritische Korrekturlesen meiner Arbeit und
das Verstdndnis fiir die Missachtung sdmtlicher Kommaregeln. Sowie meiner Familie fiir die

stets erfolgte Aufmunterung, auch wenn es mal nicht so lief, wie ich mir das vorgestellt habe.

165






Anhang

—— lateral
£ 1
g
g
o 0,5
Re
Z 0
Ay
-0,5
120 140 160 180 200 220
Zeitin s
. ——  vertikal
g — Strahlfreigabe
k=i X Extrema
g ‘ ® Ins. Maxima
2 (g — | Fhase
a hy —— Periodizitat
120 140 160 180 200 220
Zeitin s
. 100 —— longitudinal
E o
g
.g -100
é’ 200
120 140 160 180 200 220
Zeit in s

Abb. A1: Daten die aus der DICOM-Datei des RGSC Systems ausgelesen werden. Die Periodizitit
und die Strahlfreigabe sind zur besseren Sichtbarkeit mit einem Faktor multplitziert.
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Anhang

Tab. A1: Gemessene Verschiebung der Reflektorblockposition bei unterschiedlichen Winkeln bei
der Kalibrierung von Tischoberfliche zur Kalibrierungsebene . Danach wurde der Re-

flektorblock in vertikaler Richtung, um eine definierte Strecke verschoben.

Kalibrierwinkel a = 0°
Sollposition | vertikale Position | longitudinale Position
in mm in mm in mm
-100 -99,09 £ 0,28 3,71 0,84
-50 -49,53+£0,23 2,58 +0,74
50 50,02 + 0,10 -0,50 + 0,35
100 99,85+ 0,17 -2,27+0,62
Kalibrierwinkel a = 7,37°
Sollposition | vertikale Position | longitudinale Position
in mm in mm in mm
-100 -97,68 £ 0,23 16,17 £ 0,47
-50 -48,81 + 0,30 8,35+ 0,64
50 49,58 £ 0,19 -6,93+0,43
100 98,71 + 0,22 -15,71+ 0,53
Kalibrierwinkel a = 14, 86°
Sollposition | vertikale Position | longitudinale Position
in mm in mm in mm
-100 -95,16 + 0,36 28,75+ 0,53
-50 -47,61 + 0,25 14,63 + 0,40
50 47,45+ 0,19 -14,60 + 0, 32
100 95,63 +0,19 -28,18 + 0,31

Tab. A2: Insgesamt wurden am UKD in der Zeit von August 2017 bis Mai 2019 vom RGSC Modul

100 Atemkurven von Patienten wihrend der CT-Akquisiton aufgenommen.

Pat. Alter Bereich des | Dosierung atemgetriggert Bereich
# in Jahren Tumors in Gy Bestrahlt
1 76 Lunge 3-15Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (20 - 80)%
2 73 Lunge 3-15Gy atemgetriggerte Bestrahlung Backup
3 75 Lunge 8-7,5Gy - -
4 72 Lunge 3-15Gy = =
5 67 Lunge 8-.7,5Gy | atemgetriggerte Bestrahlung | (40 - 70)%
6 79 Lunge 3-15Gy ° o
7 81 Leber 3.12,5 - -
8 68 Lunge 3-15Gy = =
9 56 Lunge 8-7,5Gy - -
10 76 Lunge 8-7,5Gy = =
11 79 Lunge 3-15Gy - -
12 51 Lunge 8-7,5Gy = =
13 69 Lunge 8-7,5Gy - -
14 50 Lunge 4-12Gy = =
15 74 Lunge 3-15Gy - -
16 82 Lunge 3-15Gy = =
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Pat. Alter Bereich des Dosierung atemgetriggert Bereich

# in Jahren Tumors in Gy Bestrahlt

17 82 Lunge 8-7,5Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (30 - 80)%
18 66 Paragastral 12 -3Gy - -

19 67 Lunge 8-7,5Gy - -

20 63 Lunge 8-7,5Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (40 - 80)%
21 64 Lunge 8-7,5Gy - -

22 73 Niere 12-3,5Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (80 - 40)%
23 38 Lunge 8-7,5Gy - -

24 72 Lunge 315Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (20 - 80)%
25 45 Lunge 8-7,5Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (20 - 85)%
26 87 Lunge 8-7,5Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (20 - 80)%
27 61 Lunge 3-15Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (20 - 95)%
28 59 Leber 16 -3Gy/16 - 2,5Gy | atemgetriggerte Bestrahlung | (30 - 75)%
29 17 Lunge 2-10Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (30 - 85)%
30 18 Lunge 12-1,8Gy = =

31 80 Lunge 3-15Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (30 - 70)%
32 33 Lunge 8-7,5Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (30 - 70)%
33 33 Lunge 8-7,5Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (30 - 80)%
34 65 Lunge 8-7,5Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (30 - 80)%
35 63 Lunge 8-6,5Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (30 - 83)%
36 77 Lunge 8-7,5Gy - -

37 73 Lunge 8-7,5Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (30 - 75)%
38 78 Lunge 3-15Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (40 - 75)%
39 76 Lunge 8-7,5Gy - -

40 74 Lunge 8-7,5Gy = =

41 78 Lunge 8-7,5Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (20 - 90)%
42 74 Lunge 8-7,5Gy = =

43 80 Lunge 3-15Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (20 - 80)%
44 63 Lunge 8-6,5Gy/8-7,5Gy - -

45 63 Lunge 8-7,5Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (20 - 85)%
46 53 Lunge 8-7,5Gy/8-6,5Gy | atemgetriggerte Bestrahlung | (30 - 70)%
47 37 Lunge 8-7,5 atemgetriggerte Bestrahlung | (30 - 60)%
48 46 Mamma 28-1,8Gy/5-2Gy DIBH -

49 69 Lunge 8-7,5Gy - -

50 70 Lunge 3-15Gy = =

51 64 Lunge 8-7,5Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (10 - 60)%
52 58 Lunge 8-7,5Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (20 - 65)%
53 84 Lunge 8-7,5Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (18 - 70)%
54 67 Lunge 8-7,5Gy = =

55 49 Mamma 15-2,7Gy DIBH -

56 59 Lunge 8-7,5Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (27 - 73)%
57 75 Lunge 8-7,5Gy - -

58 9 Leber 11-3Gy - -

59 52 Mamma 15-2,7Gy/5-2,5Gy DIBH -

60 76 Lunge 33-2Gy = =

61 66 Lunge 8-7,5Gy - -

62 54 Lunge 8-7,5Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (28 - 60)%
63 60 Lunge 8-7,5Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (28 - 68)%
64 71 Lunge 8-7,5Gy - -
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Pat. Alter Bereich des Dosierung atemgetriggert Bereich

# in Jahren Tumors in Gy Bestrahlt

65 46 Mamma 15-2,7Gy/5 - 2 Gy DIBH -

66 62 Niere 5-6Gy = =

67 68 Lunge 3-15Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (28 - 75)%
68 68 Lunge = = =

69 87 Pankreas 8-7,5Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (20 - 75)%
70 77 Leber 8-7,5Gy - -

71 69 Lunge 8-7,5Gy - -

72 66 Lunge 8-7,5Gy - -

73 58 Mamma 15-2,7Gy/5-2,5Gy DIBH -

74 59 Mamma 15-2,7Gy DIBH -

75 60 Lunge 8-7,5Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (28 - 68)%
76 70 Mamma 15-2,7Gy DIBH =

77 63 Lunge 8-7,5Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (30 - 70)%
78 69 Lunge 3-15Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (20 - 80)%
79 80 Leber 5-10Gy - -

80 81 Lunge 20 -3,5Gy - -

81 71 Lunge 8-7,5Gy - -

82 42 Mamma 15-2,7Gy DIBH -

83 34 Mamma 15-2,7Gy/8 - 2Gy DIBH -

84 79 Lunge 8-7,5Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (28 -72)%
85 64 Lunge 8-7,5Gy - -

86 53 Lunge 8-7,5Gy = =

87 59 Mamma 15-2,7Gy DIBH -

88 65 Mamma 15-2,7Gy DIBH -

89 51 Lunge 8-7,5Gy - -

90 66 Pankreas 3-9Gy - -

91 69 Lunge 8-7,5Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (35 - 60)%
92 48 Mamma 15-2,7 Gy DIBH =

93 71 Lunge 8-7,5Gy - -

94 48 Lunge 8-7,5Gy = =

95 91 Lunge 8-7,5Gy - -

96 52 Mamma 15-2,7Gy/8 - 2Gy DIBH -

97 66 Lunge 8-7,5Gy - -

98 70 Lendenwirbelkorper 20 - 3Gy - -

99 84 Leber 3-12,5Gy atemgetriggerte Bestrahlung | (48 - 72)%
100 46 Mamma 15-2,7Gy/4 - 2,7 Gy DIBH =
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Pat. Aon Aoff Atotal s Anmin P, Posy Piotal CT-Aufnahme- | Basislinien-
# in mm in mm in mm in mm in mm ins ins ins dauer in s shift in mm
01 9,42 + 0,90 10,41 + 1,85 10,0+ 1,61 10, 84 + 2,02 0,83+0,84 2,97+0,16 | 3,02+0,33 | 3,00+0,28 46,21 -1,57
02 15,14 £ 6,38 | 19,02 + 2,41 17,0 £ 5,24 17,95 + 6,08 0,89+ 1,42 4,45+1,05 | 4,56+0,44 | 4,50+0,81 79,7 -4,22
04 8,64+1,78 8,78 +1,04 8,77 +1,27 8,92+1,59 0,15+ 0,69 2,35+0,10 | 2,40+0,15 | 2,38+0,14 45,21 -2,2
05 16,48 £2,00 | 11,67 +£1,99 | 12,68 +2,84 | 14,19 +2,26 1,49+1,10 7,07 +0,84 | 4,54+0,93 | 501+1,34 62,37 -2,07
07 6,74+ 2,14 7,03+ 0,74 7,02+ 1,09 7,78 £ 1,61 0,75+ 0,78 2,99+0,33 | 2,86+0,26 | 2,89+0,28 36,49 -1,43
08 5,68 +1,38 6,65 + 3,57 6,36 + 3,11 6,85+ 3,26 0,49+ 0,53 3,61+0,29 | 3,85+1,40 | 3,78+1,20 36,53 -1,33
09 7,30 £ 1,21 7,10 £ 0,86 7,17 £ 1,01 7,85+ 1,25 0,71 +0,71 4,23 +0,33 4,26 + 0,35 4,25 +0,34 65,97 -1,46
10 7,44 £ 1,17 7,26 £ 2,04 7,34 £1,77 7,58 £1,79 0,25+ 0,58 3,74 £ 0,61 3,72 £0,95 3,72 £ 0,86 53,29 -0,54
11 11,45+ 3,85 13,27 £ 4,93 12,45 + 4,57 12,3 + 4,93 -0,07 + 1,51 4,02 £0,75 4,08 + 0,89 4,05 +0,83 69,94 -3,74
12 5,46 £ 0,67 5,99 £0,75 5,83+0,77 6,45+ 1,11 0,65 + 0,59 3,13+£0,23 3,05+0,25 3,07 £0,25 45,01 -1,25
13 11,44+ 1,22 11,16 £ 1,55 11,12 + 1,44 10,04 + 1,66 -1,08 +1,13 3,80 £ 0,31 3,56 £ 0,20 3,64 £0,27 46,93 2,90
14 7,13 £ 0,38 7,07 £ 0,59 7,10 £ 0,53 7,85+ 0,68 0,77 0,70 3,15+0,21 | 2,84+0,26 | 2,93+0,29 47,01 -0,68
15 4,95+2,23 3,72 +2,71 4,51 +2,43 4,87 +2,23 0,36+ 0,78 5,81+1,58 | 547+2,04 | 566=1,80 94,78 0,37
16 7,17 £ 1,29 7,53 +1,73 7,41 + 1,61 7,42 £ 2,22 0,11+ 0,77 3,17+0,19 | 3,49+0,89 | 3,39+0,76 51,81 -1,54
17 5,72 + 2,35 6,78 +2,17 6,10 + 2,48 6,43 + 2,36 0,33+1,29 3,63+1,03 | 4,68+1,54 | 4,18+1,42 76,9 -1,56
19 3,34+0,73 2,59+1,71 2,82+1,53 3,92+1,32 1,12 +1,26 2,84+0,52 | 2,61+0,50 | 2,68+0,51 42,73 -0,4
20 6,89+ 1,24 7,29+0,78 7,24+ 0,86 7,44 £ 1,36 0,28 + 0,89 3,31+0,37 | 3,07+0,21 | 3,14+0,29 39,93 -2,27
21 3,07 + 0,45 3,28+ 0,53 3,20+ 0,51 3,54+0,75 0,33+ 0,46 1,99+0,16 | 2,21+0,27 | 2,14+0,26 42,45 -1,14
23 6,74+ 2,82 6,90 + 1,52 6,84 2,06 7,30 £ 2,26 0,52+ 0,64 3,48+0,86 | 3,62+0,62 | 3,58+0,71 54,57 -0,6
24 14,64 + 1,30 14,62 + 1,09 14,63 £ 1,17 15,11 £ 1,34 0,40 + 0,58 4,58 £ 0,29 4,18 +0,26 4,33+0,34 63,01 0,37
25 8,73 +1,02 7,84 +0,74 8,37 +£1,02 8,42 + 0,92 0,05+0,75 4,50 £ 0,46 4,33 +£0,25 4,43 + 0,40 74,14 -2,16
26 5,38 £ 0,64 5,94 £ 0,39 5,76 £ 0,48 5,87 £ 0,62 0,11 £ 0,51 4,04 £ 0,66 3,60 + 0,34 3,73 £0,50 51,97 -1,04
27 7,51 £ 2,59 10,3 + 2,44 9,38 +£3,02 10,2 + 3,20 0,91 +1,09 4,29 +0,97 4,10 + 0,47 4,16 £ 0,66 71,17 -2,13
29 4,88 + 0,48 4,53 +0,72 4,63 £ 0,68 5,89+ 1,02 1,26 £ 0,96 2,93+0,23 3,12 £ 0,29 3,07 £0,29 56,13 -1,55
30 3,81+1,49 3,30+1,83 3,42 + 1,80 5,34+ 1,86 1,92+ 1,53 2,21+0,42 2,00 + 0,27 2,04 +0,31 30,61 -2,02
31 4,44+ 1,56 5,11+2,82 4,87 + 2,47 5,45 £ 2,94 0,62+0,76 3,49+0,40 | 3,84+1,48 | 3,72+1,23 54,33 -0,99
32 6,00 + 2,34 5,68+ 1,67 5,84+2,03 6,38+ 1,97 0,55+ 0,76 4,57+0,45 | 5,11+1,01 | 4,85+0,84 99,74 -1,39
33 7,53 £ 2,62 8,43+ 1,75 8,12+2,12 8,83+ 2,39 0,74 + 0,92 4,16+ 0,96 | 4,52+0,94 | 4,38+0,96 58,17 -0,31
34 4,42+1,12 4,79+ 1,06 4,79+ 0,91 5,57 + 1,37 0,89+0,73 4,54+0,67 | 4,48+0,95 | 4,50+0,88 72,73 -1,19
35 8,78 + 0,50 9,39+0,71 9,16 + 0, 88 9,36 + 1,03 0,22+0,74 5,76 +0,82 | 6,69+0,76 | 6,29+0,91 82,3 -0,34
36 8,46 + 0,97 7,83+ 1,36 8,01+1,29 8,91+1,38 0,89+0,74 3,19+0,31 | 3,15+0,30 | 3,16 +0,30 52,25 -1,41
37 17,07 £1,92 | 16,38 +1,57 | 16,65+1,74 | 17,96 +1,71 1,34+ 1,84 7,42+0,76 | 7,20+0,67 | 7,28+0,71 93,06 -6,19
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€LT

Pat. Aon Aoff Asotal Amax Amin . Posy Piotal CT-Aufnahme- | Basislinien-
# in mm in mm in mm in mm in mm ins ins ins dauer in s shift in mm
38 3,57+0,72 3,56 £ 0,62 3,57 £0,62 4,59+0,78 1,03 £ 0,60 2,49+0,16 2,41 +£0,24 2,42 +£0,23 33,21 -0,96
39 6,25+0,76 6,85+ 1,46 6,63 + 1,26 6,07 + 1,44 -0,56 + 0,93 3,75+ 0,20 3,52 +0,30 3,59 + 0,30 51,77 -0,62
40 11,04 £ 3,10 9,20 + 5,03 10,41 + 4,56 10,46 + 3,99 0,04+1,78 6,23 +1,39 6,07 + 1,75 6,15+ 1,60 71,74 0,05
41 9,08 +2,16 10,54 £ 5,13 10,11 + 4,38 10,52 + 4,40 0,42 + 0,95 4,30+ 0,93 4,16 + 1,05 4,20+ 1,01 67,37 -2,94
42 9,19 +1,52 9,42 + 1,48 9,34 + 1,50 9,34+1,34 0,00 + 0,82 3,72 +0,17 3,84 +0,33 3,80 + 0,30 62,97 0,64
43 7,47 £ 0,92 8,29 + 0,59 8,07 +0,79 8,26 +1,17 0,19 + 0,68 2,39+0,15 2,41 + 0,36 2,40 + 0,32 35,93 0,15
44 6,27 + 1,45 5,78 + 1,60 5,97 +1,54 6,28 +1,68 0,33 +0,47 5,29+1,16 4,87 +1,09 4,98+ 1,12 80,41 0,56
45 6,21 +1,52 6,80 + 0,99 6,56 + 1,24 7,35+1,83 0,87 +1,03 5,43 +0,97 5,80 +0,74 5,63 + 0,87 82,06 -1,23
46 5,49 + 4,12 8,51 5,28 7,42 +5,10 7,29 £5,88 -0,13+1,77 | 4,24+1,63 4,20+0,93 4,21+1,22 69,85 -0,6
47 6,59 + 0,57 6,76 + 0,64 6,75+ 0,55 6,24 + 0,64 -0,48 £ 0,67 3,86 + 0,40 3,89+0,44 3,87 0,42 55,54 -0,64
49 3,89 +1,03 4,30 + 0,60 4,10 £ 0,82 4,81+1,31 0,72 +0,76 2,94+ 0,24 2,90 £ 0,36 2,92 +0,32 46,21 -0,68
53 9,37 £1,22 10,59 £ 1,05 10,19+ 1,12 10,24 + 1,40 0,12 £ 0,51 3,04 £ 0,37 3,47 £ 0,33 3,30 £ 0,41 49,33 -1,4
54 5,67 £ 3,82 7,79 £2,17 6,81 + 3,24 7,03 £ 3,20 0,22 +0,78 2,91+0,75 4,08 +1,20 3,48 £ 1,16 61,86 -1,62
56 6,53 +1,63 7,19 £1,90 6,89 +1,72 7,30 £ 1,77 0,42 +£0,70 4,64 + 0,40 4,65+ 1,05 4,65+ 0,83 79,7 -2,16
57 15,14 + 6,38 19,02 + 2,41 17,0 + 5,24 17,95 + 6,08 0,89 +1,42 4,45+ 1,05 4,56 + 0,44 4,50 + 0,81 79,7 -4,22
63 5,07 0,95 5,97 + 1,45 5,58 +1,33 4,88 +1,48 -0,7+1,16 3,89 +0,92 3,35+0,42 3,58 +£0,73 53,7 1,22
64 5,91+ 1,00 5,85+ 0,66 5,94 + 0,68 6,24 +0,95 0,31+0,57 5,71 +0,68 5,05+ 0,58 5,41+0,71 79,7 -1,3
67 6,53 + 0,81 5,60 + 1,52 5,80+ 1,45 4,54+1,85 -1,27+1,12 3,05+0,17 2,58 £ 0,35 2,68 + 0,38 44,09 0,02
68 5,39 +1,38 5,84 +1,25 5,69 + 1,36 6,02 + 1,30 0,33 +0,59 2,81+0,73 2,69 + 0,30 2,71+ 0,45 40,13 0,83
69 8,89 +1,27 9,63 + 2,24 9,29 +1,49 9,40 + 1,24 0,26 +1,23 4,87 + 0,42 5,09 +0,75 4,94+ 0,56 72,06 -0,57
75 6,08 + 0,98 7,25+1,88 6,77 £ 1,68 7,38 £ 2,05 0,71+0,79 3,15+0,29 3,30+0,25 3,24 +0,27 51,45 -1,09
77 8,60+ 1,27 9,43 + 1,17 9,04 +1,28 9,20+1,14 0,12 + 0,50 4,24+0,79 | 4,26+0,89 4,25+0,84 64,58 -0,71
78 4,75+ 2,34 5,30 2,53 5,01 +2,41 5,15+ 2,24 0,15+ 0,53 4,90 + 1,20 5,50 £ 1,59 5,19+1,44 94,78 -0,24
81 9,13 £ 1,30 9,82 +1,26 9,39+ 1,44 9,42 + 1,54 0,03 + 0,50 3,95 +0,30 4,29 + 0,40 4,12 + 0,39 77,62 -0,68
84 6,13 + 2,31 6,47 £ 2,59 6,31 2,47 6,80 + 3,46 0,58 £ 1,54 3,25+0,97 3,84 +0,92 3,56 £ 0,99 51,3 0,56
85 3,69+0,72 3,53 £0,44 3,61 +0,60 3,83+0,73 0,28 £ 0,42 4,79 £ 0,41 4,78 + 0,36 4,79 + 0,39 78,34 -0,8
86 6,39 +3,13 6,56 + 2,43 6,50 + 2,68 6,51 + 2,52 0,01 +£0,69 3,11 £ 0,60 2,99 £0,47 3,03 £0,52 51,29 -0,64
90 8,65+ 2,10 7,97 £ 1,75 8,26 £ 1,86 9,41 + 2,08 1,14 + 1,39 4,67 £ 1,05 4,23 +0,70 4,40 + 0,88 89,42 25
91 19,22 £ 3,35 18,31+ 2,14 18,69 + 2,54 18,98 + 2,28 0,22+ 1,36 7,23 +0,67 6,36 + 0,66 6,78 + 0,80 91,38 -1,01
93 5,99 +0,79 6,46 + 0,68 6,23 +0,77 6,19+0,78 -0,05 + 0,32 6,48 + 0,39 6,91+ 0,22 6,71 + 0,38 110,1 0,06
95 9,70 + 6,35 8,63 + 4,83 8,89 + 5,26 9,46 + 5,52 0,57 +0,77 6,51+ 3,08 5,48 + 5,09 5,71 + 4,75 65,21 -0,87
97 7,99 + 0,94 7,97 £ 0,95 7,97 £ 0,95 8,78+ 1,13 0,81+0,76 2,16 £ 0,15 2,19+0,12 2,19+0,13 30,85 -1,71

[ Mil | 7682339 [ 8012353 | 7875336 | 8262343 | 042055 | 406+1,26 | 4,03:1,18 | 4,02:1,18 | 6205+18,50 | -1,09+1,34
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Pat. Alter Dosis Boost Feld- mtl. Einatemtiefe Abstand Herz- Anzahl an Atem- Anzahl an Atem-
# in Jahren in Gy in Gy | anzahl in mm Zielvolumen in mm anhalten anhalten pro Fraktion
48 46 28-1,8 5-2 6 20,97 £ 0,65 3,3 148 5,3
55 49 15-2,7 - 4 24,64 £ 0,47 8,4 78 5,2
59 52 15-2,7 5-2,5 3 14,05+ 0,75 11,5 78 5,2
65 46 15-2,7 5-2 9 18,26 + 0,51 12,0 127 6,4
73 58 15-2,7 5-2,5 5 16,19 + 0,59 22,3 83 4,2
74 59 15-2,7 - 4 16,05+ 0,36 22,4 94 6,3
76 70 15-2,7 - 3 20,97 £ 0,29 16,2 70 4,7
82 42 15-2,7 ° 4 18,76 + 0,44 13,1 99 6,6
83 34 15-2,7 82 7 17,55+ 0,37 8,5 117 5,1
87 59 15-2,7 = 5 22,37 +0,27 11,4 123 8,2
88 65 15-2,7 - 5 16,99 £ 0,78 15,6 93 6,2
92 48 15-2,7 = 5 14,17 £ 0,28 10,4 98 6,5
96 52 15-2,7 8-2 9 12,06 £ 0,24 6,4 141 6,1
100 46 15-2,7 4-2,7 7 22,96 + 0,68 10,2 101 5,3
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Anhang

A5: Verwendete Manuskripte:

Titel: Performance evaluation and first clinical experience with the Varian RGSC module

for breath detection of 15 lung cancer patients

Autoren: Phillip Schick, Holger Gottschlag, Oliver Fielitz, Wilfried Budach, Ioannis Simian-

tonakis

Journal: Zeitschrift fiir Medizinische Physik

Die Publikation entspricht dem Literaturkiirzel [S*19]. Teile der Publikation sind in den
Unterabschnitten 4.2.1 und 4.3.3 aufgegriffen. Zusammen mit Ioannis Simiantonakis und
Holger Gottschlag habe ich die Idee zu diesem Paper ausgearbeitet. Die Messungen wurden
ausschlieBllich von mir ausgefiihrt. Die Ergebnisse wurden in der Arbeitsgruppe mit Holger
Gottschlag, Oliver Fielitz, Ioannis Simiantonakis und mir diskutiert und eigenstandig fiir
das Manuskript ausgewertet. Das Manuskript wurde von mir unter der wissenschaftlichen

Leitung (Supervision) von Ioannis Simiantonakis und Wilfried Budach erstellt.

Eigener Beitrag: Erstautor, 80 %
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Performance evaluation and first clinical experience with the
Varian RGSC module for breath detection of 15 lung cancer
patients

Phillip Schick '2*, Holger Gottschlag?, Oliver Fielitz'-2, Wilfried Budach?, loannis Simiantonakis 2

' Faculty of Physics/Medical Physics, Heinrich-Heine-University Diisseldorf, Germany
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Abstract

The University Hospital of Diisseldorf, Germany (UKD) recently installed the Respiratory Gating for Scanners module
(RGSC) (Varian Medical Systems, Palo Alto, USA). The aim of this article is to report on the commissioning and clinical
implementation of the RGSC system. The steps encompassed the validation of the manufacturer’s specifications including
functionality tests using a commercial and in-house developed breathing phantom, to establish calibration procedures,
and clinical workflow analysis involving breath acquisition and patient data evaluation. In this context also the RGSC
signal without motion was performed to assess the calibration procedure. Reproducibility test were conducted as well
with breathing phantoms. Fifteen clinical breath curves were examined in order to assess the impact of treatment related
uncertainties such as noises of the CT, patient positioning, movement of the CT table, unintended patient motion. Finally,
different binning approaches were assessed and the effect on the CT reconstructions and methodic advantages were
investigated. All technical specifications of the manufacturer were confirmed. A baseline drift of 1.83 mm of the measured
breath curve occurred during longitudinal movement of the CT table. This drift is smaller if the direction of table motion
coincides precisely with the level of calibration. If the calibration is carried out on extensions for patient positioning we
measured a baseline drift up to 6 mm. It was found that especially for a combination of a ceiling mounted IR-camera
and amplitude based 4D-CT reconstructions, precise calibration is prerequisite. The evaluations of patient breath curves
and corresponding CT reconstructions revealed patient specific aspects and variations, respectively. Consequently patient
selection criteria need to be established in parallel with the technical implementation and validation phase of respiratory
gating.

Keywords: Stereotactic radiotherapy, Non-small-cell lung cancer (NSCLC), Lung metastases, Respiratory Gating for
Scanners RGSC module, Breathing detection

1 Introduction diagnoses of lung cancer for the USA in 2017, and in this
year, it was the leading cause of cancer death for women and

Improving the treatment of lung cancer is a significant con- men|[1]. The Robert Koch Institute predicted 55,300 new diag-
cern. The American Cancer Society estimates 222,500 new noses of lung cancer for Germany in 2016 [2]. The standard

*Corresponding author: P. Schick, Faculty of Physics/Medical Physics, Heinrich Heine University Diisseldorf, Germany.
E-mail addresses: Phillip.Schick @uni-duesseldorf.de (P. Schick), Holger.Gottschlag@med.uni-duesseldorf.de (H. Gottschlag),
Oliver.Fielitz@uni-duesseldorf.de (O. Fielitz), Strahlentherapie @ med.uni-duesseldorf.de (W. Budach), loannis.Simiantonakis @med.uni-duesseldorf.de
(I. Simiantonakis).
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treatment for primary non-small-cell lung cancer (NSCLC) is
surgical removal, frequently in combination with radiotherapy
and chemotherapy. Because of the patient’s physical condi-
tion or the stage of the tumor, it may be impossible to perform
surgery, and instead, the patient is treated with chemotherapy
and radiotherapy.

The objective of radiotherapy is to irradiate the target region
precisely with a defined dose while concurrently protecting the
surrounding, healthy tissue. Timmerman et al. demonstrated
a prospective phase II trial using stereotactic body radiation
therapy (SBRT) to treat patients with NSCLC in stage . In
this trial, the periphery of the PTV received a tumor dose
of 60 Gy (T1 tumors) and 66 Gy (T2 tumors) in 3 fractions.
The dose concept of the SBRT showed tumor local control
of 95% at 2 years [3]. These high single doses require an
extraordinary degree of precision and an accurate knowledge
of the position of the tumor [4]. The tumor position is not
stable over time; it changes with respiratory motion. Tumor
motion due to breathing is one of the central challenges in
high-precision radiotherapy of the lung [5,6]. Whyte et al.
described a novel stereotactic approach in lung irradiation
using a CyberKnife. They irradiated the target volume with a
dose of 15 Gy while the patients held their breaths (9 patients)
and also used respiratory gating (14 patients) [7].

Furthermore, breath motion during CT imaging causes
image artifacts, which can lead to the representation of
smaller, bigger or distorted tumor interpretation [8,9]. Due
to these challenges, different treatment concepts have been
developed. One often used method is to increase the margin
of the target volume, so that the actual treated volume includes
the complete motion space of the tumor [10]. This volume is
called Internal Targeted Volume (ITV) [11]. The PTV then
consists of the ITV and the uncertainties caused by the posi-
tioning of the patient. The second approach is to restrict the
motion of the tumor during CT imaging by using a rigid frame
including an abdominal press, for example, the stereotactic
body frame (Elekta Instrument AB, Stockholm, Sweden) [ 12].
Negoro et al. evaluated 10 patients with tumor motion larger
than 5 mm. They showed that the tumor motion was reduced
from a range of 8-20 mm to 2—-11 mm by a stereotactic body
frame with pressure to the abdomen [13]. However, because
this method is perceived as uncomfortable by the patient, it is
rarely applied.

Currently, the respiratory motion is measured by different
systems to acquire information on the location of the tumor
and to perform an accurate irradiation with smaller safety
margins [14-16]. One method is to implant markers (e.g.,
gold marker) into the immediate vicinity of or into the tumor.
The markers are observed by fluoroscopy to obtain the tumor
motion [8,17]. A significant disadvantage of this procedure is
the surgical procedure to implant the markers. Another method
is the use of Respiratory Gating for Scanners (RGSC) which
allows one to measure respiratory motion as a surrogate signal
for tumor motion. It consists of an infrared-emitter camera sys-
tem, which records the position of a reflective marker block

placed at a representative location (e.g., patient’s abdomen)
over time [18,19]. The image information is assigned to the
respiratory information and used in different respiratory tech-
niques, for example for a 4-D CT reconstruction or for deep
inspiration breath hold technique [20].

Our RGSC module is one of the first installations in Ger-
many. The purpose of the presented measurements is to gain
some pre-clinical experience and to become familiar with
the system for clinical use. In this study, we investigated the
recorded respiratory motion information and its assignment to
the CT images. In addition, we reviewed the technical specifi-
cations of the RGSC system. This required measurements of
noise behavior, deviations of amplitude, amplitude drift due to
longitudinal motions, and breath curves performed by differ-
ent gating phantoms. We assessed how the breath information
is connected to the spatial information and consequent proce-
dural artifacts. Finally, we analyzed the breathing signal of 15
patients and examined relevant predisposition.

2 Material and methods

The Varian Respiratory Gating System for (CT) Scanners
records external abdominal motions during a CT scan and
correlates them with the image data. As shown in Fig. 2 the
system consists of several hardware components all located in
the CT room: a workstation, a real-time system for communi-
cation with the scanner, an infrared camera, a visual coaching
device! (VCD) for the patient, and a reflective marker block
[18]. The main advantage of the RGSC versus other respira-
tory information acquisition systems is patient comfort. The
reflective marker has less weight and does not restrict the
patient’s breathing. The RGSC emits infrared light which is
reflected by the spheres of the reflector block. The camera
of the RGSC detects the spheres and calculates the position
of the reflector block. The RGSC exports the breath informa-
tion into a DICOM file containing the following information:
patient’s name, the state of the CT scanner, the condition of the
reflector block, detected phase, reflector block displacement
in three directions (anterior—posterior, cranial-caudal, and lat-
eral motion) and periodicity. The acquired information can be
used in two ways for gating: prospectively or retrospectively.
Prospective means a gating window is selected by amplitude
or phase and image data is recorded when the reflector block is
within predefined thresholds. Most prominent for prospective
gating is the breath-hold technique, which is used for left-
sided breast carcinoma irradiation [14]. Retrospective gating
means that the breath information and spatial information are
recorded, and the desired reconstruction is created after the
acquisition.

The Brilliance CT Big Bore Oncology (Philips Healthcare,
Amsterdam, The Netherlands) records the 4-D information.
After recording the respiratory curve and spatial information,

1 VCD Visual Coaching Device.
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Figure 1. Reflector block from the perspective of the IR camera. The
directions of motion are labeled white. The reflector block has four
reflective spheres that are detected by the camera to calculate the
position.

the user may choose between amplitude or phase binning and
modify the calculated times of the individual bins in the respi-
ratory cycle. Based on the 4-D information, we use the iPlan
RT planning software (Brainlab, Munich, Germany) for treat-
ment planning with dynamic conformal arcs and Monte Carlo
dose algorithm for applications in the lung. For treatment
delivery we used the Novalis Truebeam STx System (Varian
Medical Systems, Palo Alto, USA and Brainlab, Munich, Ger-
many). Like the RGSC, the Truebeam STx is able to record
respiratory information and to trigger the irradiation in real
time. Truebeam STx and RGSC use the same reflector block
(see Fig. 1). The non-symmetrical reflector block is made of
ABS 757 plastic [21].

2.1 System overview

The RGSC is the successor of the Real-time Position
Management® (RPM) of Varian. The main difference is that
the RGSC is integrated into the oncology information system
ARIA (Varian Medical Systems, Palo Alto, USA), whereby
the RPM is a stand-alone device. The idea behind the RGSC
and the RPM is the same, but they differ in hard- and soft-
ware. This also means that the RGSC module uses the same
reflector block as the Truebeam, unlike the RPM which has a
dedicated reflector block. The camera of the RGSC is mounted
on the ceiling of the CT scanner room and has a focal length
of 25 mm. The distance between camera and reflector block
is recommended as (2500 to 5600) mm [18]. The camera is
mounted at an angle to the table surface so that its field of
view comprises the reflector block during the complete CT

2 RPM Real-time Position Management.

scan. If the reflector block is placed directly on the patient
table, the verification fails due to the mirroring of the reflective
spheres on the table plate. In contrast to the Varian RPM sys-
tem, the anterior—posterior motion of the patient is measured,
instead of the anterior*—posterior* motion within the projec-
tion plane of the camera (see Fig. 2). The RGSC connects the
projection plane to the table plane by calibration. During the
calibration, the reflector block is positioned on a calibration
plate. The calibration plate has nine in-plane defined positions,
whereby the first position is in the middle of the plate. This
first position is aligned with the laser of the CT scanner and
called the verification point. The reflector block is moved to
the nine defined positions of the plate so that the RGSC detects
the plane of the calibration positions. The calibration ensures
that the RGSC measured the breathing movement indepen-
dently of the longitudinal movement of the table. Before the
system records the breath information, it performs an auto-
matic learning process to detect the minimum and maximum
position in the anterior—posterior direction, the mean respira-
tory period, and the baseline. The baseline is a reference for
the system at which the reflector block position corresponds
to full expiration (the 0.0 amplitude). The correlation of the
motion of external markers to the tumor motion has been well
investigated and is discussed elsewhere [22-24].

2.2 Measurement of performance specifications

We placed the reflector block on the CT table, recorded
its location with the RGSC for a predefined time and deter-
mined the standard deviation of amplitude. The manufacturer
reported an incorrect operation of the previous version that
led to the detection of anterior—posterior motion while mov-
ing in a longitudinal direction [25]. We tried to replay the
effect and positioned the reflector block on the patient table
and moved the table longitudinally during the recording of the
respiratory motion. According to the RGSC specifications, an
amplitude drift due to the longitudinal motion of +2.0 mm
was expected [26]. The same measurement was carried out
after an intended wrong calibration, for which the reflector
block was positioned precisely in-between the recommended
calibration positions.

To measure the amplitude accuracy, we placed the reflector
block on the verification point and shifted the reflector block
stepwise (5cm) to 15 cm in the anterior—posterior direction.
The amplitude is a relative measurement to the verification
point so that the manufacturer’s specification for the amplitude
accuracy is <10 % £0.3 mm [26].

For quality assurance of all compatible gating systems, the
manufacturer recommended verifying gating systems with
a dedicated phantom [19]. The Varian breathing phantom
consisted of a rotating, elliptical, and eccentric disk that
drives an attached metal plate. This led to a tilting motion in
head-feet and anterior—posterior direction. The phantom was
restricted regarding adjustment possibilities, and there were
no adjustments for amplitude and period. For comparison, the
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Figure 2. In-room geometry and respective coordinate systems. The anterior—posterior motion in the patient coordinate system is calculated

and depends on the calibration.

simulated breath motion was provided by a phantom devel-
oped in-house (UKD phantom) that was controlled by a single
board computer (Raspberry Pi 2, Raspberry Pi Foundation,
Cambridge, United Kingdom) and performed programmable
1-D motion using a stepping motor without gears [27].

The temporal amplitude stability is the reproducibility of
the detection of inhalation and exhalation peaks of a breath
curve. The manufacturer’s specification for temporal ampli-
tude stability is <40.6 mm [26]. For the verification of the
specification we used the UKD phantom to perform periodic,
sinusoidal motions with a fixed amplitude and calculated the
amplitude deviation of the detected extreme values.

2.3 Clinical evaluation

For the patient study, the DICOM files, which the RGSC
transferred to the oncology information system for treatment
planning, were evaluated. For this purpose, these data were
analyzed using a Python 3.5 script (Python Software Foun-
dation, Delaware, USA). The data files contained information
about the 3-D movement, status information whether the beam
was turned on, and the detected maxima and minima of the
respiratory curve. In the manufacturer’s nomenclature these
local extrema are called phase marks. The following param-
eters were analyzed for the respiratory variability: period P,
amplitude a and the deviation of the peaks a4 and ap;y.
Statistics of the respiratory motion were calculated for the
following periods: total time Tj,, time before CT acquisition
T,p, and time during acquisition T, (see Fig. 6). The total
time was considered as it contained information on how the
patients breathe during the whole acquisition of the breath
curve. Before the acquisition, the CT settings were preconfig-
ured. In order to avoid motion artifacts the table velocity is
adapted to the breath frequency, so that the CT recorded every
slice for one complete breath cycle. Subsequently, the time
and position were calculated for each bin and for both binning
methods. These are phase binning and amplitude binning. For
phase binning, the period was divided into 10 sections, each

of which corresponds to a time bin. Based on the amplitude,
the average position of the local maximum and minimum was
determined during the CT acquisition. The mean amplitude
was calculated and divided into 10 constant positional dis-
tances. The assignment of the spatial image information to
the respiratory information was retrospective.

Not every patient could be treated with gating. The treat-
ment choice depended on whether the patient condition
fulfilled the technical requirements. The requirements of the
Brilliance CT Big Bore Oncology were that the acquisition
time did not exceed the 120 s of maximum X-ray at one time,
and that the table velocity had to be low enough to detect
every voxel for at least 1 breath cycle. To detect every voxel
on 1 breath cycle the table velocity had to be dependent on the
period of the patient’s breath, this period is limited to (10-20)
breaths per minutes by the Big Bore CT [28]. The table veloc-
ity is constant during the acquisition so that the patient had to
breathe periodically. If the patient fulfilled the requirements of
the acquisition, the physicist and physician had to decide if the
advantage of irradiation with less tumor movement predom-
inated over a longer irradiation time. The tumor movement
depended on the breath and the position of the tumor. Lower-
lobe lung tumors move more then tumors in the upper-lobe or
if they are attached to rigid structures, such as chest wall or
vertebrae [8].

We recorded the information in three spatial directions
under static conditions. The measurement time of ~300s
corresponded to 7514 signal samples (25 samples/s).
The standard deviation o Wwas Ojef—righy =0.05 mm,
Oant.—post. = 0.22 mm and 0'peqd—feer =0.71 mm (see Fig. 3).

3 Results
3.1 Performance specifications
The manufacturer recommended performing a semi-

automatic daily verification procedure before starting clinical
work with the RGSC. Therefore, the marker block is placed
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Figure 3. Sampled positions for a static marker block. The
dashed line shows a normal distribution with o/ igi; =0.05 mm,
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Figure 4. Reflector block position in anterior—posterior direction for
different table positions, each position was measured for 30 s (=750
samples). The error bars represent the standard deviation.

in the isocenter of the scanner. An algorithm checks if the
measured position of the marker block agrees to a previously
defined calibration position.

Next, we measured how reliably and independently of lon-
gitudinal motion the RGSC recorded the anterior—posterior
motion. The RGSC was calibrated on the table surface of
the CT scanner, and the reflector block was placed on the
table. The following results were measured during a longi-
tudinally moved table of 1000 mm: L;gp—rign; < 2.00 mm and
Lant.—pos. = 1.83 mm (see Fig. 4).

To gain a better understanding of the calibration, it was
redone at an angle of o~ 30° between the table surface and
the calibration plate. The motion plane differed from the table
plane. In this case, the RGSC recorded a deviation of the
reflector block position from the motion plane. The reflec-
tor block was shifted by a defined distance of 78.0mm in
the anterior—posterior direction while the RGSC measured
a displacement of 65.1 mm. During another calibration, the
reflector block was placed between the recommended cali-
bration positions on the calibration plate. Again, the reflector

block was shifted in the anterior—posterior direction by the
same defined distance (78.0 mm), while the RGSC showed a
displacement of 78.1 mm.

For the measurement of the amplitude accuracy, we
placed the reflector block at the verification point and
recorded this position for 60s. We shifted the reflec-
tor block in an anterior—posterior direction by 50 mm
and repeated the measurement. The measured pos-
itions were Lyp=(0.0+0.16) mm, Lsg=(50.28 +0.12) mm,
L10o=(100.02 £0.10) mm, and L;50=(150.27 £0.11) mm.

The simulated respiratory motions performed by the Varian
breathing phantom indicated that a Ly righ and Lpead—feer
motion was performed simultaneously with the Lgu.—pos:.
motion, caused by phantom construction. We smoothed the
recorded breath curve using a median filter (block size of
7 samples). In this filtered signal a peak finding algorithm
detected the local maximum and minimum of the position
and calculated the amplitude. The period was calculated from
the mean value of the time difference between the minima
as P=(5.31+£0.08)seconds. The 3-D motion was mea-
sured as Laps,—posr. =(15.97 £0.42) mm, Ljefr—righ <0.6 mm
and Lpead—feer <10 mm.

We performed a periodic, sinusoidal motion with a fixed
amplitude using the UKD phantom. The RGSC recorded
the motion and determined the inhalation and exhalation
peaks (each 75 peaks) with a peak detection algorithm. The
standard deviations of the amplitude were o ;,pq7. =0.14 mm
and o pyhare =0.12 mm.

Fig. 5 indicates three repetitions of the measurement
in which the experimental setup remained unchanged.
The measured period between the repetitions was dif-
ferent. The detected periods were P;=(5.31£0.08)s,
P>;=(536£0.08)s and P3=(5.40+£0.09)s. Because
of the time difference, the breath curves had a shift of
approximately 1s after 11 breath cycles. The detected
breath lengths were  Lyu.—posr,1 =(15.97 £0.43) mm,
Lant.—post.2 = (15.87 £ 0.39) mm and
Lant—post.3 =(15.97 £0.42) mm.

Afterwards, the measurement of the respiratory motion
was performed by the UKD phantom. The respiratory
motion was sinusoidal (4.0s period, 15mm respira-
tory motion). Unlike the Varian breathing phantom, the
UKD phantom performed an anterior—posterior motion
without left-right and head-feet motion. In the measure-
ment, the period durations were Pj;=(4.01+£0.06)s,
P>;=(4.01£0.06)s and P3=(4.021+0.04)s. The detected
breath lengths were  Lyu.—pos,1 =(15.29£0.11) mm,
Lant—post.2 =(15.29 £0.18) mm and
Lant.—post.3 =(15.26 2 0.37) mm (see Fig. 5).

3.2 Clinical evaluation of 15 patients
The patient data consisted of the first 15 lung cancer

patients treated with the RGSC. The median patient age was
73 years (51 years to 81 years). The dose concept of the
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Figure 5. Comparison of the 3 recorded simulated breath curves. The measurements were repeated with the same setup, and the first minimum
of the breath cycle was matched. After 11 breath cycles, the phase difference between the measurements of the Varian breathing phantom

was 1.05s.

Table 1
Breath variability: Period duration (P) and amplitude (a) measured
with the RGSC for 15 patients.

Mean Value Standard deviation Maximum Minimum

Period (s)

Pror 3.87 0.86 5.40 2.37

P, 4.08 1.20 5.81 2.35

Py 3.84 0.86 5.47 2.40
Amplitude (mm)

Aot 9.12 341 16.37 4.25

don 9.28 3.76 14.72 4.95

Aofy 8.92 3.63 19.07 3.91

target volume was three fractions with 15 Gy, four fractions
with 12 Gy or eight fractions with 7.5 Gy. The intended
normalization was 95% dose in 95% volume of PTV but was
adapted to the respective limits of each patient. The dose was
calculated using iPlan’s Monte Carlo algorithm [29].

The RGSC recorded the breath signal before CT acquisition
and during treatment. Period and amplitude of patient breath
curves are summarized in Table 1. The breath curve of patient
no. 5 showed the most significant difference Ar=1.98 s of
breath period during CT acquisition and during breath acqui-
sition. The total acquisition time was 229.96 s and the number
of breath cycles was 45. Because the table velocity depends
on the breath frequency, due to this difference, the CT table
velocity was set to the shorter period and during recording the
pitch could not be changed. Because of the high table veloc-
ity not every slice of the reconstruction was recorded for the
complete breath cycle and some spatial information was lost,
which resulted in artifacts (see Fig. 7).

After the acquisition of the CT information and breath
curve, the CT system had to combine these 2 sets of data using
phase binning or amplitude binning. Both methods used the
reflector block as a surrogate signal to gain information on
the tumor position. To reconstruct the individual slices with
as few artifacts as possible it is important to assign them to
the same position in the respiratory cycle. To demonstrate this
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Figure 6. Breath curve of patient no. I in anterior—posterior direc-
tion. The total time T, is divided in acquisition time 7, (gray) and
time before acquisition T, (black). The detected phase marks are
displayed as dots. During the acquisition, the breath curve is shifted
by approximately 2 mm due to a baseline drift.

e
wvl
el

- -

Figure 7. Frontal view of the phase binned CT reconstruction of
patient no. 5. The artifacts are due to undersampling. The missing
spatial information is replaced by information of other phases. The
breath periods during CT-acquisition and during breath acquisition
are P,,=7.07s and P,,;=5.09s.
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Figure 8. Breath curve in anterior—posterior direction of patient no.
2. The motion shows the breath holding and panting of the patient
between 110 s and 150 s (gray box).

behavior, we calculated the timing of the bins and the standard
deviation.

Furthermore, the technical evaluation of baseline drifts was
discussed. We focused on the consequences of baseline drifts
for CT reconstructions of patients. If amplitude binning was
chosen, the system determined the mean position of maximum
inhalation and exhalation. During the recording, the base-
line drift occurred resulting in the system measuring a deeper
inhalation and exhalation of approximately 2.0 mm. The sys-
tem cannot distinguish between the respiratory curve shift of
the patient and the system (see Fig. 6). The mean respiratory
motion of patient no. 1 was a;,; =(9.88 &= 1.68) mm.

The breath curve of patient no. 2 showed a different behav-
ior during CT acquisition a,, =(14.72 + 6.33) mm and before
aor=(19.07 £ 2.25) mm. Furthermore, the patient’s breath
was irregular, because he held his breath for approximately
3s (see Fig. 8). During the CT acquisition, the table moved
with constant velocity. If the patient held his breath during the
motion of the table, the information of the slice was missed
and affected both binning methods.

The breath curve of patient no. 15 had an amplitude
agor =(4.25 £2.67) mm with a period of Py =(5.40 £ 1.88) s.
The phase data indicated that 6 out of 10 bins had
smaller mean amplitudes then 1 mm, while amplitude binning
was constantly distributed over the amplitude. Furthermore,
the standard deviation of the phases o9 =2.36 mm and
090% = 1.58 mm had the most significant standard deviation
of the dataset (see Fig. 10).

4 Discussion
4.1 Performance specifications

The measurement using static conditions shows that the
standard deviation of o4, —posr. =0.22 mm differs little from
the standard deviation of the manufacturer, see performance
specification in Table 2. The deviation depends on the

distance (379.9 cm) from camera to reflector block and the
angle (15.6°) between the table surface and the camera view.
As the RGSC acts as a surrogate measure for the tumor motion,
the tumor trajectory cannot be quantified in absolute numbers,
but as a relative correlation to the movement of the external
marker block. Therefore, it should be noted that a variation
of the respiratory movement also affects the representation of
the tumor position. The mean respiratory movement for all
patients was 9.12 mm, a standard deviation of 0.22 mm would
correspond to a deviation of 2.4%. The standard deviation of
the left-right and head-feet direction is negligible because the
binning considers the anterior—posterior signal.

Baseline drifts during longitudinal movement occur due to
the calibration. The calibration allows the RGSC to measure
four dots in a frame and the calibration links the measured dots
with the patient coordinates ant.-post., left-right and head-
feet direction. If the calibration is carried out on the patient
table of the CT, which moves 1000 mm in the head-feet direc-
tion, the maximum anterior—posterior motion is 1.82 mm, and
the RGSC fulfilled the specification <#+2 mm [26]. The mea-
surement shows that a calibration with an angle between
the calibration plate and table, a defined shift (78.0 mm) of
the reflector block, resulted in a measured displacement of
65.1 mm; this is approximately the cosine of the angle multi-
plied by the displacement. The displacement measurement
of the calibration, between the recommended positions, is
78.1 mm. In conclusion, it is of great importance that the cal-
ibration is done at the same level as the motion of the table,
therefore the table plane should be the same as the motion
plane.

Otherwise, the recorded breath information receives a base-
line drift. The reasons for this could be that the calibration is
carried out on extensions for patient positioning (up to 6 mm),
the table surface is not aligned with the moving direction, the
table mechanism is inaccurate, or the table bends because of
the patient’s weight.

We examined a calibration with shifting the table in the
longitudinal direction instead of moving the reflector block to
exclude table sag. The measurement of the single positions
shows that a baseline drift of 1.76 mm appears. This shift is
in the same magnitude than the measured shift with the rec-
ommended calibration and hence table sag independent. In
summary, we recommend to consider the baseline drift and
how it affects the amplitude binning or consider if this is an
argument for phase binning.

The measurement of the defined drift in the
anterior—posterior direction indicates that the measured
amplitude accuracy is smaller than the specification of
Varian, see specification Table 2.

The repetition of the acquisition showed that the simulated
respiration curve performed by the Varian phantom for com-
parison of gating systems is too different. After approximately
11 breath cycles the signals are shifted by 1.05 s. The reasons
for this may be that the Varian breathing phantom becomes
slower because the batteries discharge or the friction changes
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Table 2
RGSC motion tracking performance specifications [26].

Descriptive specifications Specifications Measured specifications
Standard deviation amplitude (under static conditions) <0.2mm 0.22 mm

Temporal amplitude stability (variability of peaks) <+0.6 mm 0.13mm

Amplitude accuracy <+10 % £0.3 mm (0.27£0.11) mm?*
Amplitude drift due to longitudinal motion <£2.0mm 1.82 mm

2 The displacement in the anterior—posterior direction was 15 cm to the verification point.

because of dust. The amplitude differs by 0.1 mm, which is
within the magnitude of noise. Because of the tilt effect, it is
not trivial to place the reflector block on the same position.
It would be better to fix the reflector block on the phantom
or to use the CT table or the spacer blocks in order to define
motions. For precise measurements and QA, we recommend
using a different phantom than the Varian. The breath curves
simulated by the UKD phantom are more periodic than the
breath curves performed by the Varian phantom. The deviation
of the mean period is 0.01 s, and the difference in amplitude
is negligible. The UKD phantom could be used to compare
breath curves of different gating systems.

The measured temporal amplitude stability was smaller for
the inhalation and exhalation peaks than the manufacturer’s
specification, see specification Table 2. It has to be considered
that the measured amplitude stability is a combination of the
noise of the RGSC, the accuracy of the peak detection, and
the mechanical limitation of the phantom.

4.2 Clinical evaluation of 15 patients

The data of the first 15 patients show that periodic breathing
with the same amplitude and period is difficult. Patients are
affected by the CT acquisition or become calmer, because of
the time between setting up the system and CT acquisition.
As shown in Table 1 the mean period of P, is 0.24 s larger
than P,g. Furthermore, the minimum period Piozmin =2.37 s
is out of range for the manufacturer’s recommendations of the
pitch [28]. Many patients with lung cancer suffer from respi-
ratory distress and therefore have a shallow breathing, which
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Figure 9. Frontal view of the amplitude binned CT reconstruction of
patient no. 11. The artifacts are due to a baseline drift and irregular
breathing (black box).

indicates that the motion of the tumor is small and thus the
advantage of gating is small too. The consequence of a high
period Py max =5.40's is a small pitch (table velocity). Both
small pitch value and scan time limitation of 120 s by the CT
Brilliance Big Bore limits the scan length [28]. In conclusion,
the decision to treat patients with gating has to be individual-
ized based on the patient’s physical and mental conditions and
should be discussed by physicians and physicists. The behav-
ior of the patient’s breathing is unpredictable and could not
really be influenced. Five of the 15 patients had tumors in the
lower-lobe, and two of them were treated using gating with
phased-based thresholds. One patient with a lung tumor in the
upper-lobe was treated with backup gating. Backup gating
means that limits are set for the entire respiratory cycle. The
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Figure 10. Different binning methods of the breath curve of patient no. 15. The mean position and standard deviation are evaluated of T},
T,, and T,4. Phase binning indicates that 60% of the breath curve has 1 mm motion space. [no color].
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system interrupts the radiation only when something unusual
happens, for example, coughing.

Patient no. 5 breathed with the most significant period
difference between the time before acquisition and during
acquisition. Fig. 7 indicates the artifacts of undersampling,
the CT missed the spatial information of the bins and replaced
this information. This replacement leads to an error display
and a misleading representation of the PTV, especially close
to the diaphragm. If gating is performed on the basis of this
reconstruction, healthy tissue could receive an overdose or
tumor tissue could even receive an underdose.

During the CT acquisition of patient no. 3 the signal of
the reflector block was lost twice because of unknown rea-
sons. In this case, the RGSC assumed that the actual position
was the same as the last detected position. The oncology
information system ARIA illustrates the measured breath
curves, but provided an inconsistent presentation of the lost
reflector block. The ARIA concluded that the position of
the reflector block was zero, and also the value of the base-
line led to a maximum difference of 119.5 mm in amplitude
Aot max- The breath curve of patient no. 3 had a mean ampli-
tude of a,,=16.114+£27.59mm and a,;=9.05 £4.00 mm.
The inconsistent presentation was reported to the manufac-
turer, and the manufacturer confirmed a faulty illustration of
the lost signal. The standard deviation is an indication of the
stability of a bin in the respiratory cycle. It is used to decide
which bins of the breathing cycle are stable and which are the
best choice to irradiate. The ARIA representation of the lost
reflector block significantly influences the standard deviation
and allows no further conclusion.

The evaluation demonstrates that the standard deviation
of the amplitude of expiration (bins 40-60%) tend to show
smaller values than the inspiration (90-10%), and it cor-
responds to the recommendations of the literature and our
expectations [8]. Furthermore, expiration takes longer than
inspiration for most patients. As a result, the expiration bins
are more stable and have higher probability that the tumor is
located in this position and are therefore mostly used for irradi-
ation. Fig. 10 shows that phased-based 60% of the breath curve
has less than 1 mm amplitude. The amplitude reconstruction
is distributed with constant amplitude, and the probability that
the tumor is located in this position is not considered.

The baseline drift has to be considered because the man-
ufacturer’s specification points out an amplitude drift due to
longitudinal motion of <42 mm in case the camerais mounted
on the wall or the ceiling [26]. The mean amplitude of the
patient breath curves is a;,; =9.12 mm. Therefore the impacts
of the baseline drift are not negligible and lead to artifacts
especially in the later recorded layers (see Fig. 9). We avoid
baseline drift effects for the 4D-CT by relying on phase bin-
ning rather than amplitude binning.

For future measurements, the comparison of gating systems
will be focused on recording the motions of the UKD phan-
tom with the RGSC and the Truebeam STx and comparing
the results. Furthermore, we will analyze whether the effect

of breathing during treatment is the same as during CT acquisi-
tion and if the breath curve is reproducible between treatment
fractions taking into account the mental and physical state of
patients.

5 Conclusion

The RGSC is a surrogate system to record breath curves
and to synchronize the breath information with the CT recons-
tructions. Then, the CT sorts the reconstructions by phase or
amplitude. The binning methods provide different informa-
tion and are influenced by individual artifacts. In particular,
baseline drifts and noise of the signal influence amplitude
binning. Therefore, we recommend checking if the moving
direction of the CT table is on the same level as the table
surface. Otherwise, the calibration will fail, and the manufac-
turer’s specifications will not meet the tolerance. The breath
curve simulated by the Varian breathing phantom indicates
that for comparison of gating systems the simulated breath
curve is not sufficiently periodic, and we recommend using
a phantom to perform breath curves with previously defined
amplitude and period.

Individual patients breathe differently. Hence physicians
and physicists must decide whether the patient can be treated
using gated irradiation and which gating settings should be
selected. Important aspects are the location of the tumor, mean
and standard deviation of the amplitude, and the period of the
breath curve. It is essential to know the technical details of
the system (baseline drift, calibration) and how this affects
the CT reconstructions. Furthermore, patients are affected by
the clinical environment. The patient should be prepared for
the situation. It could be previously discussed if the patient
should be prepared for conscious breathing or guided by the
virtual coaching device.
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