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Anmerkung des Autors

Das Thema "Tumortherapie" mit schweren lonen
Uberdeckt ein breites wissenschaftliches und
technisches Spektrum. Uber dieses Thema eine
Broschiire zu verfassen, die gleichermaRen fir Arzte,
Patienten und interessierte Wissenschaftler eine
hilfreiche Lektire bietet, ist schwierig. Deshalb wurde
der Text einmal in verschiedene Kapitel gegliedert,
die die einzelnen Therapieschwerpunkte behandeln.
Dartiber hinaus wurde durch die verschiedenen
Schriftarten die Wichtigkeit der einzelnen Textteile
markiert. Das Durchbléttern der Broschire mit dem
Lesen der Uberschriften und der fettgedruckten
Textteile sowie das Betrachten der Bilder sollte zunachst
einen ersten Eindruck tber die Schwerionentherapie
vermitteln. Ein tieferes Verstdndnis sollte sich dann
mit dem Lesen des normal gedruckten Textes und
der Graphiken ergeben. SchlieBlich wurden einige
Spezialfragen, die nach Vortrdgen immer wieder
auftraten, in klein gedruckten Texten abgehandelt.
Sie sind nur fir den Leser gedacht, der an dieser Frage
spezielles Interesse hat.

Die vorliegende Broschiire erhebt nicht den Anspruch
einer wissenschaftlichen Arbeit. Deshalb wurden
keine Literaturreferenzen zu den einzelnen Punkten
angegeben. Ausfihrliche Literaturangaben findet
man unter den Quellen, die unter dem Stichwort
"Weiterflihrende Literatur" angegeben sind. Diese
Artikel werden vorallem den Lesern empfohlen, die
besonderes Interesse an dem Thema haben wie z.B.
Studenten und Arzte.

SchlieBlich wurde die Broschiire durch Photographien
und Photomontage bebildert. Sie zeigen Situationen
aus der Therapie und Laborroutinen und sind
nicht beschriftet. Desweiteren ist das Heft mit
15 Zeichnungen von Sofia Greff illustriert. Diese

Text (Copyright): Gerhard Kraft
Zeichnungen: Sofia Greff

Layout: Sabine Knorr / Svetlana Ktitareva
Photographien: Gabi Otto / A. Zschau
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entstanden direkt in der GS/ und geben in ihrer
Lebendigkeit einen guten Eindruck des Geschehens.
Die hier vorgestellte Therapie beschreibt die
Grundlagen und den Aufbau an der GS/, das
sogenannte "Pilot-Projekt". Dieses wurde von 1993
- 1997 zusammen mit dem FZ Rossendorf/Dresden
sowie der Radiologischen Klinik und dem Deutschem
Krebsforschungszentrum Heidelberg (DKFZ)
aufgebaut und in Betrieb genommen.

Allen damaligen und heutigen Mitarbeitern sei an
dieser Stelle gedankt.

Zuletzt mochte ich mich bei allen Kritikern schon
jetzt entschuldigen wegen der Druckfehler, der
eigenartigen Interpunktion und Satzstellung und
vieler Oberflachlichkeiten. Es gibt sicher viele und
auch andere Wege, das Thema abzuhandeln, sowie
es viele verschiedene Arten gibt, Oliven zu essen. Ich
mOochte sie ermutigen, es besser zu machen.

Gerhard Kraft
1. Dezember 2005

Anmerkungen des Autors zur 2. Auflage

Diese zweite Auflage ist ein fast unveranderter
Nachdruck der ersten Auflage. Er konnte durch
die Bilder der HIT Montage im Mittelteil ergdnzt
werden. Einige Druckfehler wurden korrigiert und
als Abbildung eine neue Grafik eingefligt sowie der
Text im letzten Kapitel aktualisiert. Diese Neuauflage
besorgte Frau Dipl.-Math. Svetlana Ktitareva, der ich
fur ihre Muhe herzlich danke.

Gerhard Kraft
20. Februar 2008

Herausgeber:  Gesellschaft fiir Schwerionenforschung mbH

Planckstralel
64291 Darmstadt

Verein zur Forderung der Tumortherapie mit schweren Ionen e.V.

www.gsi.de/informationen/verein-tuthe/

Druck: Frotscher Druck GmbH
ISBN: 978-3-9811298-4-7
2008




Schwerionentherapie ist eine neue, hochprazise Form
externer Strahlentherapie. Sie ermdglicht fiir besonders
strahlenresistente Tumorformen gréssere Heilungschancen
als andere Therapien. Schwerionentherapie ist jedoch keine
allgemeine Losung fiir die Behandlung von allen Tumorarten.
Schwerionentherapie hat folgende Unterschiede zur
konventionellen Strahlentherapie:

e eine hohere Dosis im Tumor bei einer geringen
Belastung des Normalgewebes im Eingangskanal

e eine prazisere Konzentration der Dosis im
Zielvolumen mit steileren Randabféllen zum
Normalgewebe

e eine hohere biologische Wirksamkeit fiir
Tumoren, die sonst sehr strahlenresistent sind

Diese Eigenschaften erlauben es, strahlenresistente Tumoren

auch in der Nahe von empfindlichen Organen mit groBem
Erfolg zu behandeln.




Am 13. Dezember 1997 wurde an der Gesellschaft
fiir Schwerionenforschung (GSI) der erste Tumor-
patient mit schweren Ionen bestrahlt. Dies war
die erste Tumortherapie mit Kohlenstoffionen in
Europa und die erste intensititsmodulierte
Schwerionentherapie weltweit. Vor dieser Be-
strahlung lagen vier Jahre technischen Aufbaus
der Therapie-Einheit an der GSI und 20 Jahre
Grundlagenforschung in Strahlenbiologie und
Physik. AuBerdem war an dem Schwerionen-
beschleuniger SIS in den Jahren 1986 bis 1991
ein Prototyp einer intensitdtsmodulierten Raster-

bestrahlung aufgebaut und getestet worden.

Die strahlenbiologische Forschung zeigte, dass
Kohlenstoff der ideale Strahl zur Behandlung
tiefliegender, strahlenresistenter Tumoren ist:
Eine niedrige Dosis im Eingangs-Kanal verur-
sacht meist reparable biologische Schiden. Eine

hohe Dosis am Strahlende kombiniert mit einer

hohen biologischen Wirksamkeit ermdoglicht eine
effiziente Inaktivierung strahlenresistenter Tu-
moren. Die minimale Seitenstreuung ergibt eine
Millimeter-Prizision im Ziel. AuBBerdem konnte
mit dem Kohlenstoffstrahl erstmals ein Verfahren
zur Strahllokalisierung im Patienten verwirklicht
werden: Ionenstrahlen produzieren im Gewebe
des Patienten zu einem kleinen Prozentsatz insta-
bile Isotope, die iiber die Emission von Positronen
zerfallen. Mit einer Kamera zur Positronen-Emis-
sions-Tomographie (PET) kann man den Zerfall-
sort von auBlen lokalisieren. Damit ldsst sich zum
ersten Mal bei einer Tumortherapie der Strahl im

Patienten wihrend der Bestrahlung kontrollieren.

Die PET-Bildgebung des Strahls im betroffenen
Gewebe war von Anfang an ein hervorragender
Sicherheitstest, der es moglich machte, das neue,
von der GSI entwickelte Verfahren bereits nach

kurzer Testphase am Patienten einzusetzen.

Abb.1: Vorbereitung eines Patienten zur Prazisions-Schwerionen-Therapie.



Abb.2: Bestrahlungsplan einer
Kohlenstoff-Therapie eines grof3en
Zielgebietes im Schédelbasisbe-
reich. Die Farbskala reicht von rot,
entsprechend 100% der Zieldosis,
bis zu violett mit 10%.

Bis jetzt wurden an der GSI ca. 400 Patienten mit
Kohlenstoffionen mit groBem Erfolg behandelt.
Zunédchst wurden nur Patienten mit Tumoren
im Kopf- und Halsbereich bestrahlt. Hier ist die
Geometrie des Zielvolumens zwar kompliziert,
aber der Kopf kann besonders einfach mit einer
Maske fixiert werden. Spéater wurde das Verfahren
auf Tumoren ldngs der Wirbelsdule ausgedehnt.
Mit der Bestrahlung von Patienten mit Prostata-

krebs wurde 2007 jetzt begonnen.

Derzeit ist es noch nicht moéglich, Tumoren im Tho-
rax- und Bauchbereich zu bestrahlen, weil sich die
Organe aufgrund der Atmung und des Herzschlags
bewegen. Die Bewegung des Zielvolumens zerstort
die Homogenitit und Genauigkeit der Bestrah-

lung.

In ersten Experimenten mit einem Lungenphantom
wurde der Strahl der Atembewegung nachgefiihrt
und damit eine perfekte Kompensation erreicht.
Diese Technik in die klinische Routine zu iibertra-
gen wird noch einige Zeit in Anspruch nehmen. Die
Bestrahlung bewegter Zielvolumina ist ein Haupt-
gebiet der klinischen Forschung und Entwicklung
in der Biophysik-Abteilung an der GSI. Ein ande-
res, strahlenbiologisches Forschungsgebiet ist die
mogliche Ausdehnung der Kohlenstoff-Therapie
auf andere, hdufigere Tumoren, wie z. B. Gliome

oder Lungenkarzinome.



Parallel zu diesen Forschungsarbeiten und dem
laufenden Pilotprojekt Therapie lieferte die GSI
den Beschleuniger und die Strahlfiihrung fiir eine
dedizierte Kohlenstoff-Protonen-Therapie in Hei-
delberg. Fiir ein dhnliches Projekt in Pavia (Italien)
baut die GSI die erste Beschleunigerstufe. Die GS/
hat an die Firma Siemens Medical Solutions ex-
klusive Patentlizenzen zur Therapie vergeben und
einen Vertrag iiber Wissenstransfer abgeschlossen.
Damit und mit dem eigenen Medizingeritepark
bietet die Firma Siemens weltweit ein fithrendes
Schwerionentherapie-System an. Interesse dafiir
gibt es von China bis USA und besonders in Euro-
pa, doch ist die nétige Investitionssumme von mehr
als 100 Mio € bisher ein Hindernis zur schnellen

Verwirklichung vieler Projekte.

Auf den folgenden Seiten werden die physika-
lischen und strahlenbiologischen Grundlagen,
die technische Realisierung und die zukiinftigen
Entwicklungen abgehandelt. Diese Texte sind als
Erstinformation fiir Arzte, Patienten und Stu-

denten gedacht. Weiterfithrende Literatur ist am

Ende aufgelistet.
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Abb. 3: Tiefendosis-Verteilungen von Photonen
und Teilchenstrahlen. Fiir Photonen fillt die Dosis
mit der Tiefe ab. Teilchenstrahlen haben dagegen
am Ende der Reichweite ein Dosismaximum, das
iiber den Tumor gelenkt werden kann.

Der grof3te Vorteil von Ionenstrahlen verglichen mit
der konventionell genutzten elektromagnetischen
Strahlung (Rontgenstrahlen, Gamma-Strahlung,
hochenergetische Photonen) ist das gilinstigere
Tiefendosis-Profil (Abb. 3). Fiir die diinn ioni-
sierenden Photonen fillt die Dosis nach einem
anfinglichen Maximum, das fiir die Hochenergie-
Photonen einige Zentimeter unter der Haut liegt,
exponentiell ab. Deshalb ist bei einem tiefliegenden
Tumor die Dosis vor dem Tumor grofer als im
Zielvolumen. Um dennoch eine hohe Tumordosis
zu erreichen, ohne das Normalgewebe nachhaltig
zu schidigen, benutzt man viele Eingangskaniile,
um aus verschiedenen Richtungen auf den Tumor
zu ,schieBen” (Kreuzfeuer-Technik). Damit wird
die unerwiinschte, integrale Dosis zwar nicht re-
duziert, aber iiber ein gro3eres Volumen verteilt.
In der modernen intensititsmodulierten Radio-
therapie (Intensity Modulated Radio Therapy =
IMRT) wird fiir jeden Kanal, bei 6 bis 10 Kanilen
insgesamt, mit einem speziellen Kollimator die
duBere Kontur des Strahls und seine Intensitit
so verdndert, dass fiir das Zielvolumen nach dem

Kreuzfeuer eine moglichst zielkonforme Bestrah-

Abb. 4: Vergleich von Kohlenstoftfbestrahlung (links) und Photonen-
bestrahlung (rechts). Bei den Photonen (Intensititsmodulierte Bestrah-
lung IMRT) werden 9 Eingangskanéle benutzt, um die hohe Dosis
gleichméssig zu verteilen. Fiir Kohlenstoff ist bei nur zwei Eingangs-
kanilen die Belastung des gesunden Gewebes sehr viel kleiner.



lung mit homogener Dosis erreicht wird. Dieses
Verfahren produziert sehr gute Dosis-Verteilungen
im Tumor, allerdings auf Kosten einer relativ
hohen Dosisbelastung iiber ein groBes Volumen

des gesunden Gewebes.

Nur mit lonenstrahlen kann diese hohe Belastung
des gesunden Gewebes dramatisch verringert
werden. lonen haben eine andere physikalische
Wechselwirkung als Photonen und deshalb eine
bessere Tiefendosis-Verteilung im Gewebe.

Derzeit werden in der Therapie die leichten Was-
serstoffionen (Protonen) oder die schwereren
Kohlenstoffionen eingesetzt. Sie werden in einer
Ionenquelle erzeugt und im Beschleuniger auf
hohe Geschwindigkeiten bis zu 50% der Licht-
geschwindigkeit gebracht, um die notige Eindring-
tiefe im Patienten zu erreichen. Ein typischer
Therapiestrahl besteht aus 1 Mio bis 10 Mio

Kohlenstoffionen pro Sekunde oder 100mal so

vielen Protonen.

lonen

lonen sind positiv geladene Atome, also
Atome, denen man ein oder mehrere
negative Elektronen entrissen hat. Im
taglichen Leben finden wir lonen z.B.
in den Neonréhren, in denen einige
Elektronen durch ein Feld beschleunigt

werden und in Stossen  weitere

Elektronen-lonen-Paare erzeugen. Bei
diesem Prozess entsteht UV-Strahlung,
die beim Auftreffen auf einen Leuchtstoff
Licht produziert.

Aufgrund ihrer Ladung wechselwirken die
lonen mit den Elektronen des Gewebes, das sie
durchfliegen. Bei hoher Anfangsgeschwindigkeit
ist diese Wechselwirkung klein und die lonen
werden nur wenig gebremst. Damit ist die
abgegebene Dosis Mit wachsender
Eindringtiefe werden die lonen langsamer und die
lokale Wechselwirkungszeit wird immer groBer
und damit auch die abgegebene Dosis. Deshalb
steigt am Ende der Reichweite der lonen die Dosis
bis zu einem hohem Wert, dem so genannten
Bragg-Maximum, steil an, um danach fast auf
Null abzufallen, wenn das lon zur Ruhe kommt.
Dies ergibt insgesamt eine fiir die Therapie
auBerst giinstige Dosis-Verteilung mit niedriger
Dosis am Anfang im gesunden Normalgewebe
und groBer Dosis am Ende der Teilchenreichweite
im Tumorvolumen (Abb. 3).

klein.



Die iiberragenden Vorteile dieser Dosis-Vertei-
lung gegeniiber konventioneller Bestrahlung wur-
den schon 1946 von R. Wilson erkannt, als er in
Berkeley (USA) am damals neuen Zyklotron die
Tiefendosis-Verteilung von Protonen- und Kohlen-
stoffionen gemessen hatte. Es dauerte 10 Jahre von
seiner ersten Publikation iiber die Vorteile dieser
Strahlen fiir die Tumortherapie bis zur Anwendung
am ersten Patienten. In diesen Jahren wurden am
LBL in Berkeley und am MGH in Boston einfache
technische Verfahren zur Patientenbestrahlung
entwickelt, um den scharfen Primér-Strahl in der
Breite und in der Tiefe dem Zielvolumen anzupas-
sen. Mit Streufolien wird der Strahl seitlich auf-
geweitet und mit variablen Kammfiltern in der
Reichweite moduliert. Dadurch erzielt man eine
hohere Dosis im Zielvolumen bei gleicher oder ge-
ringerer Belastung des Normalgewebes verglichen
mit der konventionellen Therapie, ein damals ent-
scheidender Schritt fiir eine bessere Therapie tief-

liegender Tumoren.

Polschuhe der
Dipolmagneten

erster zweiter
magnetischer

Horizontal-Ablenker

magnetischer
Vertikal-Ablenker

Intensitatsmodulierte Teilchentherapie mit dem
Rasterscan-Verfahren

Da Ionen geladene Teilchen sind, konnen Sie mit
Magnetfeldern abgelenkt werden. Deshalb kann
man die in der Anfangszeit verwendete, passive
Strahlaufweitung durch ein aktives Verfahren mit
seitlicher magnetischer Ablenkung und préziser
Energievariation ersetzen. Dazu wird das Ziel-
volumen in Schichten gleicher Teilchenreichwei-
te zerlegt und fiir jede Schicht die entsprechende
Energie vom Synchrotronbeschleuniger eingestellt
(Abb. 5). Fiir jede Schicht wird die zu bestrahlende
Flidche mit einem Netz von Bildpunkten (Pixel) be-
legt. Diese Bildpunkte werden dann mit dem Strahl
rasterformig abgetastet und jeder Punkt mit einer
individuellen vorausberechneten Teilchenzahl be-
strahlt (Abb. 7).

Tumor

letzte Schicht,
niedrigste Energie

erste Schicht,
hochste Energie

Abb. 5: Prinzip des Rasterscan-Verfahrens. Der feine
"Nadelstrahl" von einigen Millimetern Durchmesser
wird mit zwei schnellen Magneten senkrecht und
waagrecht iiber jede Scheibe des Tumors gefiihrt.



Abb. 6: Das Rasterscan-Prinzip ist die selbe Technik,
die mit Elektronen in Fernsehgeraten benutzt wird. Die
Abbildung zeigt die Reproduktion des berithmten Pho-
tos von Albert Einstein in dem das Rasterscan-System
von der GSI wie ein "lonen-Fernseher" benutzt wird.
Das Bild wurde mit 430 MeV/u Kohlenstoff-Strahl
mit 1,7 mm Breite (FWHM) produziert. Es besteht
aus 105 x 120 Pixel, gefiillt mit 1.5.1010 Partikel in
80 Spills vom Beschleuniger. Die Originalgréf3e des
Bildes betragt 15 cm x 18 cm.
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Da bei der Bestrahlung der tieferen Schichten die davor
liegenden Schichten teilweise bestrahlt werden, muss
diese ,Vorbestrahlung“ in den mittleren und vorderen
Schichten beriicksichtigt werden. Das neue Bestrah-
lungsfeld ist daher nicht homogen. Wenn man zusétzlich
die Variation der biologischen Wirksamkeit beriicksich-
tigt, wird eine extrem inhomogene Teilchenbelegung pro
Schicht erforderlich, um insgesamt eine homogene Vertei-
lung des biologischen Effektes iiber den gesamten Tumor

zu erreichen.

Das ,Rasterscan-Verfahren' entspricht vom Prinzip her
der bekannten Produktion eines Fernsehbildes mit einem
Elektronenstrahl in einem Fernsehgerat. Auch dort wird
das Bild in Zeilen und Spalten zerlegt und der Strahl
iiber die Bildpunkte (Pixel) einer Zeile gefahren und je
nach gewiinschter Helligkeit in der Intensitit moduliert
(Abb. 7).

Durch die Variation der Strahl-Energie ldsst sich die be-
strahlte Fliche in der Tiefe verschieben und damit ein
dreidimensionales Gebilde wie ein Tumorvolumen exakt
»ausleuchten®. Selbst kritische Organe, die von einem
Tumor ganz oder teilweise eingeschlossen sind, kénnen
durch die intensitdtsmodulierte Ionentherapie ausgespart
oder zumindest mit einer stark reduzierten Dosis belegt
werden. Dies ist hidufig bei Tumoren um den Hirnstamm
im Schéidelbasisbereich der Fall. Mit dem Rasterscan-
Verfahren lisst sich die Dosis im Hirnstamm weit unter

der Toleranzdosis halten.

Wird eine kritische Struktur teilweise oder ganz von
einem Tumor umschlossen, ist es sinnvoll, Teilchenbahnen
durch die kritische Struktur zu vermeiden und die Dosis
von der jeweils gegeniiberliegenden Seite zu applizieren.

Im Allgemeinen reichen 2 oder 3 Einstrahlrichtungen



aus, um einen optimalen Aussparungseffekt zu er-
reichen. Die Dosisanteile aus den verschiedenen
Richtungen sind dann extrem inhomogen, ergeben
aber insgesamt einen homogenen Effekt. Durch
diese intensitdtsmodulierte Ionentherapie (Intensi-
ty Modulated Particle Therapy = IMPT) erhélt man
eine optimale Ubereinstimmung des bestrahlten
Volumens mit dem Zielvolumen und eine maxima-
le Schonung kritischer Strukturen auch innerhalb

des Zielvolumens.

Ein weiterer wichtiger Parameter ist in vielen
Féllen die Steilheit des Dosisabfalls zwischen
dem Zielvolumen und einem kritischen Organ.
In Abbildung 8 wird fiir denselben Patienten ein
Kohlenstoff-Bestrahlungsplan mit einem Protonen-
Bestrahlungsplan verglichen. Die Kohlenstoffi-
onen haben einen 3mal steileren Randabfall. Das
gilt fiir alle Eindringtiefen. Damit kénnen Tumoren
auch in kritischer Lage mit hoher Dosis bestrahlt
werden und so das Wiederauftreten eines Tumor-

Rezidivs am Feldrand verhindert werden.

Abb. 7: Tiefenschichten eines Tumors. Das Zielvolumen wurde
in ca. 60 Schichten aufgeteilt, die mit einem Netz von mehr als
10000 Bildpunkten (Pixel) {iberzogen wurden. Rechts oben ist
eine Bestrahlungsschicht vergrofert gezeigt: Die Kreise ent-
sprechen den Sollpositionen, die grinen Punkte den gemes-
senen Positionen des Strahlzentrums. Der Strahl selbst hat
einen Durchmesser von ca. 6 mm und {iberdeckt mindestens 3
Strahlpositionen in jeder Richtung.

Abb. 8: Vergleich von einem
Kohlenstoffplan  (links) mit
dem einer Protonen-Bestrah-
lung (rechts). Der Kohlenstoff-
Bestrahlungsplan hat einen stei-
leren Randabfall. Damit kann die
Dosis ndher an den Hirnstamm
(griine Struktur links vom Zielvo-
lumen) geriickt werden. AuBer-
dem wurde der Protonenplan mit
passiven Strahlformungsmetho-
den erstellt, die eine geringere
Anpassung an das Zielvolumen
ergeben. (s. Abb. 24).

11



12

Dosis

In der Strahlentherapie wird die Energie, die
in einem Korper deponiert wird, als Dosis
bezeichnet. Die Dosis wird in Gray gemessen.
1 Gy =1Joule / kg

Die tédgliche Dosis einer einzelnen Bestrahlung
liegt bei 2-3 Gy, die Gesamtdosis einer
Therapie bei 60-70 Gy. Absolut gesehen
sind dies sehr kleine Energiemengen. Sie
fuhren im Zielvolumen zu einer sehr kleinen
Temperaturerh6hung von einigen tausendstel
Grad, liegen also weit unterhalb der
Temperaturschwankung im Tageszyklus. Die
Wirkung ionisierender Strahlung ist deshalb
kein Temperatureffekt. lonisierende Strahlung
greift direkt an den chemischen Bindungen an
und fuhrt deshalb zu gravierenden Schaden
an biologische wichtigen Molekilen in der
Zelle, vorallem an der DNA, die die gesamte
genetische Information enthélt.

Abb. 9: Vorbereitung eines Patienten.

Die hohe Prazision des Kohlenstoffstrahls und
die geringe Dosis im Eingangskanal erlauben
es, ohne gravierende Nebenwirkungen die
effektive Tumordosis zu steigern und eine totale
Inaktivierung des Tumorgewebes zu erreichen
und so den Patienten zu heilen.

Qualitatssicherung der Strahlapplikation

Um den Strahl sicher im Patienten zu applizieren,
ist es wichtig, die Bestrahlungsgeometrie im
Patienten genau zu kennen und den Patienten
prazise zu lagern (Abb. 9) und zu fixieren.

Bei der Diagnose des Tumors werden die iiblichen
bildgebenden Verfahren angewandt, wie Compu-
tertomographie (CT) oder Kernspin-Resonanz-
Tomographie (Magnetic Resonance Imaging=MRI),
um die GroBe und Lage des Tumors zu bestimmen
und das Zielvolumen festzulegen. Aus dem CT kann
auch die Dichte der unterschiedlichen Gewebe er-
rechnet werden und bei geeigneter Kalibrierung
fiir die Reichweitenbestimmung der Kohlenstoff-

ionen im Patienten benutzt werden.



Bei der Bestrahlung selbst ist es wichtig, dass der
Strahl exakt das Zielvolumen im Patienten trifft.
Eine Bestrahlung mit einer rdumlichen Verschie-
bung von auch nur 1-2 mm wiirde einen Teil des
Normalgewebes zerstoren, und — viel schlimmer
— einen Teil der Tumorzellen iiberleben lassen.
Dies wiirde schnell zum Wiederaufwachsen eines

neuen Tumors fithren (Rezidiv-Bildung).

Um diese Prézision der Bestrahlung zu gewihr-
leisten, werden individuell fiir jeden Patienten
thermoplastische Masken von der Radiologischen
Klinik Heidelberg angefertigt (Abb. 10). Diese Mas-
ken werden fest mit der Patientenliege verbunden
und gestatten eine Genauigkeit der Fixierung
mittels Laser- und Réntgenkontrolle von einem
Millimeter im Kopfbereich und 2-3 Millimeter im
Korperbereich an der Wirbelsédule und im Becken-
bereich. Eine duBere Fixierung im Thorax- und
Abdomenbereich ist wegen der Atem- und Herz-
bewegung mit diesen Hilfen nicht sinnvoll. Eine
mogliche Behandlung bewegter Tumoren wird

spéter erldutert.

Fiir alle Patienten ist diese Fixierungs-Maske die
eigentliche kérperliche und zum Teil seelische
Belastung bei der Schwerionentherapie. Die
Maske umschlieBt den Kopf eng und gestattet
keine Bewegungsfreiheit. Das ist der notwendige
Sinn der Maske, das Zielvolumen exakt zu
positionieren. Die Enge der Maske und die
Unbeweglichkeit und Hilflosigkeit wird von allen
Patienten, vor allem bei den ersten Bestrahlungen
als extreme psychische Belastung empfunden.

Abb. 10: Fixierung des Kopfes durch eine thermoplastische Maske.
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Dieses Gefiihl ldsst im Laufe der Bestrahlungen
nach, aber die Fixierungsprozedur mit einer
starren Maske bleibt der unangenehmste Teil bei
allen Bestrahlungs-Sitzungen. Die Wirkung des
Ionenstrahles selbst spiirt der Patient nicht. Bei
einigen Patienten kam es zu visuellen Leuchtwahr-
nehmungen, wenn das Zielvolumen in der Ndhe
des optischen Apparates lag. Dieser ,,Phosphen-
effekt” ist auch aus der Weltraumfahrt bekannt,
wenn kosmische Strahlung auf die Sehnerven oder
die Retina auftrifft. Er ist sehr schwach und nur
bei geschlossenen Augen zu sehen. Obwohl die
duBere Fixierung eine ausreichende Prézision

bieten sollte, wird die Lage des Patienten routine-

Detektor

maiBig durch Rontgenaufnahmen kontrolliert. Da-
zu werden mindestens zwei zueinander senkrech-
te Rontgenaufnahmen des Zielvolumens gefertigt,
und an Hand von signifikanten Strukturen wie
Knochen und anderen Markern wird die Genauig-

keit der Lagerung iiberpriift.

Bei Abweichungen von mehr als einem Millimeter

wird der Patient neu positioniert und neu kontrol-

liert.

iles 4

Abb.11: Der Stoss eines Kohlenstoffkerns mit einem Atomkern des Gewebes kann zu einem
instabilen Kohlenstoffisotop fiihren, das ein Positron Bt aussendet. Die Vernichtung dieses
Positrons produziert 2 Gammastrahlen und kann mit zwei Detektoren von auflen gemessen
werden. Damit kann die Reichweite des urspriinglichen Kohlenstoffstrahls im Patienten sicht-

bar gemacht werden.



Die Positron-Emissions-Tomographie
(PET) Analyse

Neben dieser indirekten Methode der
Qualitatssicherung der Bestrahlung bieten
lonenstrahlen zum ersten Mal in der Geschichte
der Strahlentherapie die Moglichkeit den Strahl
im Patienten zu verfolgen.

Bei der Passage des Kohlenstoffstrahls durch das
Gewebe des Patienten wird durch Kernreakti-
onen ein kleiner Prozentsatz des Primérstrahls in
leichtere Fragmente umgewandelt (Abb. 11). Die
Fragmente mit kleinerer Ordnungszahl, Elemente
zwischen Wasserstoff und Kohlenstoff, haben eine

groBere Reichweite als der primére Kohlenstoff-

—li

)

Abb.12: Patient in Bestrahlungsposition vor dem
Strahlaustrittsfenster. Die Rontgenanlage ist zur
Decke gefahren. Die Kopfe der PET-Kamera sind
oberhalb und unterhalb des Patienten positio-
niert.

strahl und bilden einen Dosisschwanz hinter dem
eigentlichen Zielvolumen (s. Abb. 3). Einige der
Kernreaktionen fiihren jedoch nur zu dem Verlust
von ein oder zwei Neutronen, also zu den Kohlen-
stoffisotopen 10¢ und 11c. Diese Isotope sind in-
stabil und zerfallen mit einer Halbwertzeit von 19
sec bzw. 20 min unter Aussendung eines Positrons
und eines Neutrinos, das den Kérper verlédsst. Die
instabilen Kohlenstoffisotope 10¢C und 11¢ werden
fast an derselben Stelle im Patienten gestoppt wie
der primére stabile Kohlenstoffstrahl und zerfal-
len dort. Der Zerfall der Positronen kann iiber den
Nachweis der dabei entstehenden Gammaquanten
von aullen mit einer PET-Kamera lokalisiert wer-
den (Abb. 12). Damit lisst sich die Reichweite des
Strahls im Patienten nachweisen und zwar ohne
zusétzliche Dosisbelastung des Patienten und mit
einer Genauigkeit, die derzeit bei ca. zwei Milli-

metern liegt.

Die PET-Reichweitenkontrolle, die vom For-
schunszentrum Dresden entwickelt wurde, ist sehr
wichtig bei Bestrahlungen, bei denen Uberreich-
weiten kritische Organe treffen wiirden. Die PET-
Kontrolle hilft aber auch wiahrend der Therapie,
Verdnderungen im Bestrahlungsfeld zu erkennen.
Viele Patienten werden vor der Strahlentherapie
operiert. Teile des Gewebes konnen nach der Ope-
ration langsam abschwellen. Operationsbedingte
Gewebehdohlen konnen sich mit Schleim oder Was-
ser fiillen. Diese Prozesse verdndern die Geometrie
des Zielvolumens und verringern damit die Prézi-
sion der Bestrahlung. Mit der PET-Analyse lédsst
sich die Verdnderung von Tag zu Tag messen. Bei
groBBeren Abweichungen muss mit einem neuen

CT die Bestrahlung neu geplant werden.
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Geplante Dosis-Verteilung auf ein CT-Bild
projeziert:

16

Aus der Planung berechnete Verteilung der
Positronen-Aktivitat:

Abb.13: Der Vergleich zeigt, dass keine kri-
tischen Regionen wie der Hirnstamm getrof-
fen wurden.

Bei der GSI wird die PET-Analyse regelmaBig bei
jeder Patienten-bestrahlung durchgefiihrt. Die
PET-Analyse macht die Bestrahlung im Patienten
sichtbar. Auf Grund der gemessenen PET-Daten
konnen die Bestrahlungsdaten verbessert werden.
Dariiber hinaus wird durch die PET-Analyse die
Frage nach dem Verbleib der Kohlenstoffionen
des Primarstrahls beantwortet.

Mit der PET-Analyse wurde gezeigt, wie sich die
implantierten Kohlenstoffatome mit dem tiberall
anwesenden Sauerstoff zu CO5 verbinden. Im iib-
lichen Atmungszyklus wird das CO» iiber die Lunge
ausgeschieden. Die biologische Halbwertszeit des
Kohlenstoffs ist mit ca. 100 sec erheblich kiirzer
als die physikalische Halbwertzeit von ca. 20 min.
Die Abnahme des gemessenen Signals spiegelt den

biologischen Abbauprozess wieder.

Der Abtransport der CO, Molekiile hingt vom
Durchblutungszustand des Gewebes ab. Stark
durchblutetes Gewebe wird schnell von den 11¢C
Atomen gerdumt. Schlecht durchblutetes Gewe-
be hilt die implantierten 11¢ Atome linger auf.
Damit lésst sich aus dem zeitlichen Auswaschen
der PET-Signale auf den Durchblutungsgrad des
Gewebes schlieen und Informationen iiber die
Reaktionen des bestrahlten Gewebes gewinnen.
Wie aufschlussreich diese Information ist und
wie weit sie fiir die weitere Bestrahlung verwen-
det werden kann, wird die zukiinftige Forschung

zeigen.



Bewegte Tumoren: Einfluss der Atmung

Zur Prazisionsbestrahlung nach dem Rasterscan-
Verfahren miissen die Patienten Millimeter-
genau fixiert werden, damit der Strahl genau auf
das vorgegebene Zielvolumen trifft. Tumoren im
Bauch- und Brust-Raum werden aber auch bei
einer duBeren Fixierung des Patienten durch die
Atembewegung und den Herzschlag bewegt.

Um bewegte Ziel-Volumina im Thoraxbereich zu
bestrahlen, werden in der konventionellen Thera-
pie zwei Techniken benutzt: Die Synchronisation
der Bestrahlung mit der Atmung (Gating) und die
Mehrfachbestrahlung (Multipainting).

Beim Gating wird der Atemzyklus gemessen und nur wenn
die Lungen entleert sind, wahrend der kurzen Phase der
Ausatmung bestrahlt. Dies ist etwa 15% - 20% der gesamten
Zykluszeit, die dann fir die Bestrahlung zur Verflgung
stehen. Die restliche Zeit bleibt ungenutzt. Dies verlangert
die Bestrahlungszeiten und macht das Gating-Verfahren sehr
teuer. AuBerdem ist auch die Ausatmungsphase nicht so
genau definiert, dass die Prézision einer statischen Bestrahlung
erreicht werden konnte.

Eine andere Technik, das mehrfache Bestrahlen des
gleichen Volumens verbessert die Homogenitdt gegeniiber
einer Einfachbestrahlung. Allerdings hat das Rasterscan-
verfahren eine gewisse unregelméBige Periodizitdt aus dem
gepulsten Strahl des Synchrotons. Dies kann mit der Atmung
interferieren. So kann selbst bei mehrfacher Wiederholung
eine nicht tolerable Dosisinhomogenitdt bestehen bleiben.
AuBerdem verliert man bei der Mehrfachbestrahlung die steilen
Dosisgradienten am Rand. Die Dosisgradienten sind dann von
der Amplitude der Bewegung vorgegeben und kdénnen einige
Zentimeter betragen. Deshalb muss das Planungsvolumen weit
in das Normalgewebe hinein vergroBert werden.

Eine sehr effiziente Moglichkeit, die Prézision und
Homogenitét der Bestrahlung bei bewegten Ziel-

volumina zu erhalten, bietet eine schnelle Korrek-

tur mit dem Rasterverfahren.

Abb.14: Durch die Atmung werden Tumoren bewegt. Um sie
prizise zu bestrahlen, muss der Strahl mit dem Raster-System
seitlich nachgefahren und in der Tiefe korrigiert werden. Fiir die
seitliche Korrektur wird der Scanner selbst benutzt. Fiir die Tiefen-
korrektur wird ein Doppelkeilsystem auf einem schnellen Linear-
Motor benutzt.
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Abb. 15: Links wurde die Dosis-Verteilung
in einer nichtbewegten Kugel gemessen. Im
mittleren Bild wurde eine Atembewegung
simuliert; ohne Korrektur ist die Dosis-Ver-
teilung extrem inhomogen. Mit der Korrektur
kann die urspriingliche Prizision wiederher-
gestellt werden.

Die Geschwindigkeiten der Organbewegung im
Thoraxbereich liegen unter 3 cm/sec mit einer ma-
ximalen Amplitude von 2 - 3 cm. Das magnetische
Rasterverfahren hat dagegen eine Ablenkungsge-
schwindigkeit im Patienten von 10 m/sec, ist also
300mal schneller. Damit kann der Strahl seitlich
der Organ-Bewegung in Echtzeit nachgefahren
werden. Die Tiefenbewegung, die eine schnelle
Korrektur der Energie der Ionen erfordert, kann
nicht durch den Beschleuniger erreicht werden.
Eine d&quivalente Energiekorrektur durch den
Beschleuniger ist in der erforderlichen Zeit von
einer Millisekunde nicht méglich. Deshalb wurde
ein schnelles passives Energie-Korrektur-System
konstruiert. Durch einen Doppelkeil aus Plexiglas
wird der Tiefenhub im Patienten ausgeglichen.
Die Keile sind auf einen Linearmotor montiert und
konnen mit hoher Geschwindigkeit gegeneinander

verschoben werden.

Das Keilsystem — gekoppelt mit dem magnetischen
Rastersystem — hat in Test-Experimenten gezeigt,
dass es die Aufgaben der Bestrahlung bewegter
Volumina bewdltigen kann (Abb. 15). Bis zum Ein-
satz am Patienten muss das Bestrahlungssystem
durch ein Kontrollsystem ergénzt werden, das die
Daten iiber die Bewegung an das Korrektursystem
liefert. Dariiber hinaus muss die Bestrahlungs-
Planung auf verschiedene Bewegungszustéinde er-
weitert werden, von denen dann die richtigen Un-
terzustinde benutzt werden. Diese Ergédnzungen
bilden z.B. einen Schwerpunkt der technischen
Entwicklung an der GSI und werden zusammen
mit der Radiologie des Universtitidsklinikums Hei-
delberg und der Firma Siemens Medical Solutions

durchgefiihrt.



Biologische Grundlagen
Experimente zur biologischen Wirksamkeit

Schwere lonen wie Kohlenstoff bieten ein
besseres Tiefendosis-Profil als Protonen und
auch eine einfachere in situ Kontrolle mittels
PET. Ein weiterer Vorteil des Kohlenstoffstrahls
liegt in seiner h6heren biologischen Wirksamkeit
am Ende der Teilchenreichweite im Tumor.
Im Eingangsbereich dagegen ist die relative
biologische Wirksamkeit nur leicht erh6ht und
filhrt zusammen mit der niedrigen Dosis zu
weniger und besser reparablen Schéaden. Ein Ziel
der Entwicklung der Schwerionentherapie an der
GSl war es, diesen Unterschied in der biologischen
Wirksamkeit zwischen Eingangskanal und Tumor
zZu maximieren.

Zuvor hatte man in Berkeley versucht, die absolu-
te Wirkung im Tumorbereich zu maximieren und
groflere Nebenwirkungen im Normalgewebe
in Kauf genommen. Deshalb wurden zunéchst
Argonionen verwendet und spéter Neonstrahlen.
Beide hatten eine gute Tumorkontrollrate, aber
produzierten zu viele Spéitschidden im Normal-
gewebe. Dieses klinische Verhalten ldsst sich am
Modellversuch mit Zellen erklédren:

Bestrahlt man Zellproben in einem Wassertank
als Gewebedquivalent in verschiedenen Eindring-
tiefen mit einem Ionenstrahl, so entspricht das
gemessene Zelliiberleben nicht dem Wert, den
man aus Zellexperimenten mit diinn ionisierender
Strahlung, z.B. Photonen, kennt (Abb. 16 Mitte,
griime Kurven). Fiir Kohlenstoffionen findet man
experimentell im Eingangsbereich fast die fiir

Photonen berechneten Uberlebensrate. Im Bereich

Strahlenqualitat und
relative biologische Wirksamkeit RBW

Strahlen verschiedener Qualitdit konnen bei gleicher
Dosis unterschiedliche biologische Wirkung zeigen. Man
unterscheidet zwischen dinn ionisierender Strahlung
wie Elektronen, Gamma- und Roéntgenstrahlen - oft
Photonen genannt - und dicht ionisierender Strahlung
wie Neutronen, Alphateilchen und schweren lonen.

Die gleiche Dosis von verschiedenen diinn-ionisierenden
Strahlen produziert den gleichen biologischen Effekt.
Fur schwere lonen gilt diese Regel nicht. Hier kénnen
bei gleicher Dosis abhédngig von der Energie und
Ordnungszahl der lonen unterschiedliche biologische
Effekte auftreten. lonen produzieren ldngs ihrer Bahn
eine Spur von Elektronen und lonisation von sehr hoher
lokaler Dosis bis zu einigen Tausend Gray. Zwischen den
einzelnen Spuren liegen oft groBe Bereiche, die nicht
von der Strahlung getroffen sind (Abb. 20). Der Schaden
in einer solchen Spur im Zellkern ist dann kaum noch
reparabel und die biologische Wirkung korreliert nicht
mehr mit der makroskopischen Dosis, sondern hangt
auch von der 'Qualitdt' der Strahlung ab. Um diese
Unterschiede zu berlcksichtigen, wurde die relative
biologische Wirksamkeit RBW eingefiihrt.

Die relative biologische Wirksamkeit ist zundchst ein
empirischer Faktor und berechnet sich aus gemessenen
Daten als das Verhéltnis aus Rontgendosis und lonendosis,
die jeweils nétig sind, um denselben Effekt zu prodzuieren.
Fur die Therapie wurde bei der GS/ eine Methode
entwickelt, um die RBW zu berechnen: das Local-Effect-
Model LEM.
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Abb.16: Im oberen Teil der Abbildung wird die
physikalische Dosis eines Kohlenstoffstrahls
(griine Kurven) mit der biologisch-effektiven
Dosis BED verglichen. Die BED ergibt sich aus
der gemessenen Zellinaktivierung als Funktion
der Eindringtiefe mit der erwarteten Kurve fir
diinn ionisierende Teilchen (mittlere Kurven.)
Aus diesen Messkurven lidsst sich die rela-
tive biologische Wirksamkeit RBW erechnen.
Durch Multiplikation der physikalischen Dosis
mit der RBW ergibt sich dann die biologisch-

effektive Tiefendosis-Verteilung.

des Bragg-Maximums ist jedoch die Uberlebens-
rate stark abgesenkt (rote Kurve) und entspricht
dann einer etwa 3mal hoheren Dosis. Damit ist die
relative biologische Effizienz in diesem Fall RBW
=3.

In Abb. (16) liegen die RBW-Werte bei ca. 1,5 im
Eingangsbereich und erreichen am Ende vor und

im Bragg-Maximum Werte bis zu RBW > 3.

Ein prinzipiell dhnlicher Verlauf gilt allgemein fiir
alle leichten Ionen. Fiir Protonen ist der Bereich
der erhohten Wirksamkeit auf die letzten Millime-
terbruchteile der Reichweite beschréinkt, d.h. den
abfallenden Teil des Dosismaximums. In der kli-
nischen Anwendung ist die schwach erhdhte bio-
logische Wirksamkeit der Protonen kaum relevant
und wird mit einem globalen Korrekturfaktor von
10% - 15%, also RBW = 1,1 bis 1,15 berticksichtigt.
Fiir die sehr schweren Ionen wie Argon beginnt
der Anstieg der RBW sehr friih, noch im gesun-
den Gewebe des Eingangskanals und fiihrt dort
zu den unerwiinschten Nebenwirkungen. Fiir die
Kohlenstoffionen findet man einen Anstieg der
RBW auf den letzten zwei Zentimetern. Dieser
groBe Bereich ldsst sich optimal klinisch ausnut-
zen, um die Tumorzellen im Zielvolumen sehr
effektiv zu inaktivieren.

Der Grund fiir diese Unterschiede in der
biologischen = Wirksamkeit liegt in der
mikroskopischen Struktur der Teilchenspuren und
ihrer Wechselwirkung mit der DNA.



Mikroskopische Erklarung der RBW

Beim Abbremsen der Ionen werden auf die Elek-
tronen des Gewebes Energien iibertragen, die
klein sind in Bezug auf die Gesamtenergie der
Kohlenstoffionen von einigen Millionen Elektro-
nenvolt (MeV), aber grofl sind im Vergleich zu
der Bindungsenergie der Elektronen von einigen
Elektronenvolt. Deshalb verlassen die Elektronen
den Atomverband mit erheblicher kinetischer
Energie. Diese geben sie durch weitere Ionisati-
onen und Anregungen ab. Die einzelnen Ionisati-
onen kénnen chemische Verbindungen aufbrechen
und damit biologisch wichtige Molekiile zersto-
ren. Der wichtigste Angriffspunkt ionisierender
Strahlung in der Zelle ist die DNA, die die gene-
tische Information der Zelle und des Organismus
enthélt. Da die Integritdt der DNA entscheidend
fiir das Fortbestehen der Zelle und des gesamten
Organismus ist, wird sie durch ein sehr effizientes

Reparatursystem geschiitzt.

DNA Verletzungen geschehen laufend im
Gewebe. Basenschaden, Einzel- und die meisten
Doppel-Strang-Briiche werden schnell und mit
hoher Zuverlassigkeit repariert. Dies gilt auch
fir die meisten durch Strahlung produzierten
Schaden. Erst wenn bei hoher lonisationsdichte
viele Schaden auf der DNA eng beisammen
liegen, kann die Reparatur erfolglos werden
und die Zelle verliert ihre Teilungsfahigkeit
(Klonogener Tod) oder 16st sich selbst auf
(Apoptotischer Tod). Fiir diinn ionisierende
Strahlung kann die hohe lonisationsdichte durch
die Steigerung der Gesamtdosis erreicht werden.

Abb.17: Schematische Darstellung eines
DNA-Molekiils mit einem Teilchendurch-

gang.
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Abb.18: Vergleich von Teilchenspuren von Pro-
tonen und Kohlenstoff mit einem (schematischen)
DNA-Molekiil. Von den priméren Teilchen wer-
den Elektronen produziert, die den chemischen
und damit biologischen Schaden bewirken. Bei
Kohlenstoffspuren sind die Schdden so eng
korreliert, dass sie von der Zelle kaum repariert

werden konnen.

Fiir Kohlenstoffionen dagegen sind die hohen
lonisationsdichten lokal im Zentrum der Spur
realisiert, wenn der Energieverlust den Wert von
100keV pro Mikrometer iiberschreitet. In Abb.
18 werden Protonen- und Kohlenstoffspuren mit
einem schematisch dargestellten DNA Molekiil
verglichen. Fiir die Protonen ist der Energieverlust
klein und die lonisationsereignisse liegen weit
auseinander. Sie fithren meist zu reparablen DNA
Schaden.

Bei den Kohlenstoffionen dagegen ist die
lonisationsdichte am Ende der Reichweite so
hoch, dass eine lokale Vielfachschddigung der
DNA wabhrscheinlich wird.

Diese komplexen Ionen-Schéden iiberfordern das
Reparatursystem und die Zelle stirbt nach vielen
Reparaturversuchen ab. Dies gilt selbst fiir Zellen
mit einer extrem groBBen Reparaturkapazitit, die
sonst sehr strahlenresistent sind. Durch die hohe
Schadensdichte werden auch diese Reparatur-
kapazititen ausgeschaltet und die Uberlebens-
wahrscheinlichkeit wird nach der Bestrahlung
stark reduziert. Deshalb zeigen Zellkulturen, die
wegen ihrer hohen Reparaturkapazitit gegeniiber
diinn ionisierender Strahlung besonders resistent
sind, die hochste Steigerung in der Strahlenemp-
findlichkeit, d.h. die hchsten RBW-Werte bei Teil-
chenbestrahlung. Das Verhalten von Zellkulturen
lasst sich direkt auf Gewebe und Tumoren iiber-

tragen.
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Abb.19: Zelliiberleben als Funktion der Dosis von
Rontgenstrahlen und Kohlenstoffionen. Fiir kleinere
Strahlenenergien, also am Ende der Reichweite wer-
den die Kurven steiler, und die Effektivitit nimmt
zu.

In der klinischen Erprobung an der GSI wurden
zuerstlangsam wachsende und deshalb besonders
strahlenresistente Tumoren mit Kohlenstoffionen
bestrahlt. Sie zeigten wie erwartet eine schnelle
Zuriickbildung bei niedrigen physikalischen
Dosen, entsprechend einerbesonders gesteigerten
biologischen Wirksamkeit.

Im Inaktivierungs-Experiment, bei dem mit Rontgenstrahlen die
Inaktivierung als Funktion der Dosis D gemessen wird, zeigen
strahlenresistente Zellen in der Regel eine schulterformige
Kurve des Zelltiberlebens S:

S ~exp-{a-D+f-D?}

Bei niedrigen Dosen ist die Strahlenempfindlichkeit klein, da die
meisten Schaden repariert werden kénnen. Bei hohen Dosen
nimmt die Strahlenempfindlichkeit zu und die Dosiseffekt-
Kurve fillt steiler ab. Dieses nicht-lineare Verhalten in Form
einer ,, Schulter" der Kurve wird mathematisch mit einer linear/
quadratischen Funktion in der Dosis o-D+f-D? beschrieben,
wobei der Koeffizient o den linearen Anteil beschreibt, also
die Anfangssteigung bei kleinen Dosen; der Koeffizient § den
quadratischen Anteil, der bei den hohen Dosen tiberwiegt. Das
Verhdltnis o/f ist damit ein MaB fur die Reparaturféhigkeit.

Zellen oder Gewebe mit hohem Reparaturpotential haben eine
groRe Schulter mit kleinem o/f3 Quotienten zwischen 1 Gy
und 3 Qy. Zellen mit kleiner Reparaturkapazitat haben einen
hohen a/f3 Quotienten in der Ndhe von 10 Gy.

Fiirdieklinische AnwendungvonKohlenstoffionen

sind strahlenresistente Tumoren mit kleinem o/f3
Verhiltnis die besten Kandidaten.

Das sind zum Beispiel Chordome, Chondrosar-
kome, Meningiome und von den hdufigeren Tumo-
ren, das Prostatakarzinom und nichtkleinzellige

Lungenkarzinome.
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Berechnung  der relativen

Wirksamkeit RBW

biologischen

Die RBW ist eine komplexe Funktion vieler
Parameter wie Dosis, Teilchen-Energie und
Ordnungszahl, sowie auf der biologischen Seite
der Reparaturkapazitat und der ZellkerngroBe des
betroffenen Gewebes.
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Photonen Kohlenstoff-lonen

Abb.20: Vergleich der Energiedeposition von Teilchen und Ront-
genstrahlen im Mafstab von Mikrometern, also in der GroB3e des
Zellkern. Fiir Rontgenstrahlen ist die Dosis gleichmaéssig {iber
den Zellkern verteilt. Bei Teilchen bleibt ein Grofteil des Zellkern
ungetroffen und die Dosis ist in wenigen, spitzen Nadeln konzen-
triert. Dies spiegelt sich auch in den DNA-Schéden wieder (untere
Reihe): Bei Rontgenstrahlung ist der Schaden (gelb eingefirbt)
uber den Zellkerrn verteilt, fiir Ionen auf den Ort der Teilchen-
durchgédnge konzentriert.
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Fiir eine korrekte Bestrahlungs-Planung miissen
diese Abhéngigkeiten in die Berechnung der lo-
kalen RBW-Werte beriicksichtigt werden. Dies gilt
besonders, wenn der Strahl gescannt wird, also
sich die Zusammensetzung des Strahlenfeldes
und damit auch die RBW von Punkt zu Punkt 4n-
dert. Fiir die Berechnung einer korrekten RBW
iiber das Bestrahlungsfeld wurde an der GSI das
Local-Effect-Model LEM entwickelt, mit dem die
Teilchenwirkung aus messbaren Daten ermittelt

werden kann.

Grundlage fiir die erhohte RBW ist das unter-
schiedliche Muster der Energiedeposition der
Ionen, verglichen mit diinn ionisierender Strah-
lung. Betrachtet man die Dosis-Verteilung in der
GroBenordnung eines Zellkerns, also im Mikro-
meterbereich, dann ist die von Photonen depo-
nierte Dosis homogen iiber den Zellkern verteilt,
wihrend fiir die Ionen die Dosis auf die Teilchen-
spur eines jeden Treffers beschriankt bleibt. Bei
niederenergetischen Ionen wird ein groBer Teil
des Zellkerns nicht mit Dosis belegt. Auch inner-
halb einer Teilchenspur ist die Dosis nicht homo-
gen verteilt und féllt von der hohen Dosis im
Spurzentrum mit einem riz Gesetz zum Rand hin

ab (r = Abstand vom Zentrum).

Dieser Verlauf geht iiber mehrere Grofien-
ordnungen mit einer zentralen Dosis von vielen
kilo-Gray (kGy) bis zu Bruchteilen von Gray (Gy)

am Rande der Spur.



Das ,Local-Effect-Model’

Das Grundprinzip des Local-Effect-Models ist es,
die nicht homogene Dosis-Verteilung in der Teil-
chenspur mit der nichtlinearen Photonen-Dosis-
effekt-Kurve zu falten und daraus die Teilchen-

wirkung zu berechnen.

Dazu wird der Zellkern mit einer Teilchendichte belegt, die der
makroskopischen Dosis entspricht (Abb. 21). Die physikalischen
Parameter, wie Teilchenenergie und Ordnungszahl stecken
dannin der radialen Ausdehnung der jeweiligen Teilchenspuren
und ihrer Absolutdosis. Fir jede Teilchenbelegung ergibt sich
entsprechend der radialen Dosis-Verteilung in der Spur eine
inhomogene Dosis-Verteilung tiber dem Zellkern.

Dieseinhomogene Dosis-Verteilung wirdinkleine Unterbereiche
zerlegt, die so klein sind, dass die Dosisschwankung in den
Untervolumen klein ist gegen den Absolutwert der Dosis. Fur
jeden dieser kleinen Bezirke wird aus der Photonen-Dosiseffekt-
Kurve die Anzahl von letalen Lasionen berechnet und mit der
GroBe des Bezirks im Vergleich zur ZellkerngréBe gewichtet.

Die Summe der Anzahl von Lasionen der Einzelbereiche ergibt
eine Gesamtzahl N. Daraus ldsst sich unter der Annahme einer
Poissonstatistik das Uberleben S = exp — N berechnen. Firr viele
verschiedene Teilchenbelegungen, d. h. verschiedene Dosen
ldsst sich dann eine Dosiseffekt-Kurve konstruieren. Aus dieser
Dosiseffekt-Kurve wird dann im Vergleich zu der Réntgenkurve
der RBW berechnet.

Der wichtigste biologische Parameter bei dieser Berechnung
ist die Form der Photonen Dosiseffekt-Kurven (die Schulter),
d. h. das o/ Verhdltnis. Eine Rechnung nach dem LEM Model
ergibt in Ubereinstimmung mit den experimentellen Befunden,
dass grofe RBW-Werte mit kleinen o/f3 Werten korrelieren
und umgekehrt.

Radiale Dosisverteilung

Photonen-Dosiseffekt-Kurve
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Abb.21: Prinzip des
Local-Effect-Model
(LEM) (s. Text).
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Die Giiltigkeit des LEM wurde in vielen Zellexperi-
menten und in Tierexperimenten ebenso bestétigt
wie in nicht-biologischen Systemen, wie Thermo-
luminiszenzdetektoren (TLDs) oder photogra-
phischen Filmen, die eine nichtlineare Wirkungs-
kurve gegeniiber ionisierender Strahlung haben.
LEM bietet generell die Moglichkeit, die Teilchen-
wirkung zu berechnen, wenn man die Photonen-
Wirkung kennt. Dies lédsst sich fiir eine biologisch
optimierte Bestrahlungsplanung ausnutzen. Mit
dem Local-Effect-Model lisst sich fiir jede Zusam-
mensetzung eines Strahlungsfeldes punktweise
die lokale RBW berechnen und fiir die Bestrah-
lungsplanung verwenden. Dabei ergibt sich iiber
das gesamte Bestrahlungsfeld eine grof3e Variati-
on der RBW, je nach der Strahlenresistenz des Tu-
mors oder Gewebes und je nach der lokalen Dosis.
LEM enthélt jedoch keine Zeitparameter. In einer
protrahierten Bestrahlung, in der viele Schiden
wihrend der Bestrahlungszeit repariert werden

konnen, wird LEM die biologische Wirkung iiber-

schiitzen.

Vergleich zur Mikrodosimetrie:

Von dlteren Therapeuten, die mit Neutronen arbeiteten, wird
oft vorgeschlagen, die RBW fiir die physikalische Dosis mit einer
mikrodosimetrischen Ansprechfunktion zu berechnen. Dieses
Verfahren ist prinzipiell nicht unmdglich, aber sehr schwierig.
Zunéchst sind diese Ansprechfunktionen nicht bekannt. Sie
konnten aber prinzipiell fur jeden Tumor ermittelt werden.
Diese Ansprechfunktionen hdngen von der Teilchenenergie
und der Ordnungszahl der lonen ab. Das bedeutet, dass fir
ein komplexes Teilchenfeld viele Ansprechfunktionen ermittelt
werden mussen. AuRerdem hangt die Ansprechfunktion von
der Dosis ab. Dies heift, dass der Satz von Ansprechfunktionen
um die Zahl der moglichen Dosen erweitert werden musste.
Ohne die prinzipielle Machbarkeit zu diskutieren, ergibt sich bei
dem Verfahren der Mikrodosimetrie keine Reduktion der Daten
auf eine einfache Abhédngigkeit, wie dies bei LEM der Fall ist.
Im Gegenteil: fir jeden Punkt des Zielvolumens muss fir die
mikrodosimetrische Methode ein ganzer Satz unterschiedlicher
funktionaler Abhangigkeit vorbestimmt werden. Deshalb ist
die mikrodosimetrische Bestimmung der RBW fur die Planung
und Dokumentation der Bestrahlung mit schweren lonen
nicht praktikabel, da sie einen nicht bewaltigbaren Aufwand
erfordert. Dies wird auch durch die Tatsache unterstiitzt, dass
es bis jetzt nicht gelungen ist, eine einfache Uberlebenskurve
fur in vitro Experimente aus mikrodosimetrischen Daten vorher
zu berechnen.




Bestrahlungsplanung und die Beriicksichtigung
der RBW

Die erhohte relative biologische Wirksamkeit
RBW ist der wichtigste Grund schwerere lonen
- wie Kohlenstoff - fiir die Tumortherapie zu
benutzen. Nur durch die schweren lonen kann
die hohe Reparaturfahigkeit von resistenten
Tumorzellen ausgeschaltet werden. Allerdings
muss die RBW in die Bestrahlungsplanung richtig
integriert werden. Wie zuvor gezeigt hingt die
RBW in komplizierter Weise von physikalischen
und biologischen Parametern ab und kann nicht
mit einem globalen Dosis-Faktor beriicksichtigt
werden.

Bedingt durch den biologischen Kenntniszuwachs
der letzten Jahre und die Verfiigbarkeit von grofe-
ren und schnelleren Rechnern kann der Medizin-
physiker jetzt die komplexen RBW-Werte berech-
nen und punktweise in der Bestrahlungsplanung
beriicksichtigen. Dies war bei Beginn der Teilchen-
therapie in Berkeley noch nicht moglich, deshalb
wurden zunéchst einfach Ndherungen verwendet.
Mit der Einfilhrung neuer Therapien wurde die
Bestrahlungsplanung bei der Schwerionenthera-
pie schrittweise verbessert. Bei den Protonen-The-

rapien hat diese Entwicklung nicht stattgefunden.

Abb.22: Dreidimensionale Bestrahlungsplanung. Mit
Kohlenstoffstrahlen kann die Dosis exakt auf den

Tumor konzentriert werden. Das Normalgewebe
bleibt weitgehend ausgespart.
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Protonen

Fiir Protonen steigt die RBW nur auf den letz-
ten Millimeter-Bruchteilen der Reichweite an.
Dies wurde in Zellexperimenten nach Beginn von
klinischen Protonen-Bestrahlungen bestétigt. Fiir
den klinischen Einsatz hatte man zuvor die RBW
fiir ausgedehnte Volumina gemessen und einen

Anstieg von 10% - 20% gefunden. Deshalb wird
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Abb.23: Vergleich der gemessenen RBW-Werte in einem ausge-
dehnten Volumen als Funktion der Dosis. Ein tumorédhnliches Volu-
men wurde mit verschiedenen Dosen (oberes Bild) so bestrahlt,
dass eine homogene Zellabtétung im Tumorbereich erzielt werden
soll (mittlere Kurven). Aus dem gemessenen Zelliiberleben wurde
die relative biologische Wirksamkeit RBW bestimmt (untere Kur-
ven). Die Ergebnisse zeigen, dass die RBW generell mit der Tiefe
ansteigt und fiir kleine Kohlenstoffdosen die RBW am groften ist.
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bis heute in der Bestrahlungsplanung die absor-
bierte physikalische Dosis mit einer globalen RBW
von 1,1 bis 1,2 multipliziert, und die so erhaltene
biologisch-effektive Dosis in GYE (Gray equivalent)
angegeben. Bei einer tumorkonformen Bestrah-
lung mit einem Rasterscan-Verfahren mag diese
Ndherung zu ungenau sein. Dann wird man eine
RBW-Variation zumindest ndherungsweise in die

Planung implementieren miissen.

Schwere lonen

Schwere Ionen wie Kohlenstoff haben eine we-
sentlich h6here RBW iiber einen grofleren Reich-
weiten-Bereich. Dies muss in der Planung beriick-
sichtigt werden. Die wichtigsten Abhéingigkeiten
der RBW von den physikalischen Parametern kann
man aus den experimentellen Daten der Abbildung
23 herleiten. Fiir ein ausgedehntes Tumorvolumen
nimmt die RBW zum distalen Ende, d. h. zur ma-
ximalen Reichweite zu, da dort die Dosisanteile im
Wesentlichen von Bragg-Maximum-Ionen geliefert
werden. Im Bereich nahe der Oberfliche, dem pro-
ximalen Teil des Zielvolumens, ist der Anteil von
Plateau-Ionen grof3 und entsprechend ist die RBW
kleiner. Um einen gleichméBigen biologischen Ef-
fekt in der Tiefe zu erreichen, muss man deshalb
die physikalische Dosis zum distalen Ende hin ab-
senken. Dies ist in Abb. 23 fiir alle Dosen gezeigt.
Ebenso sieht man aber durch den Vergleich der
RBW- und Uberlebens-Kurven, dass die RBW in
ihrem Absolutwert stark von der Dosis abhéngt.
Fiir eine hohe Dosis ist die RBW klein, fiir eine

niedrige Dosis gro8.
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Heidelberger lonenstrahl-Therapiezentrum HIT

Ansicht von Synchrotronraum. Dipolmagneten (rot) links und rechts
halten den Strahl in seinem Arbeitszyklus, wenn die Quadrupole
(gelb) den Strahl fokusieren.



Patientenraum des Horizontalstrahlplatzes mit
dem "Patienten"-Roboter an der Decke.

Kontrollraum von HIT.

Fotos sind mit freundlicher Genehmigung von HIT, Universitidtsklinikum Heidelberg zu Verfiigung gestellt.
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SchlieBlich ergibt sich aus dem vorigen Kapitel,
dass die RBW eine starke Abhédngigkeit vom
Reparatur-vermogen der bestrahlten Zellen
eines Gewebes hat. Allgemein gilt, dass
strahlenresistente Zellen mit einem kleinen

o/B Verhiltnis eine besonders hohe RBW

Die Berkeley Strategie (1975 - 1993)

In der experimentellen Therapie in Berkeley wur-
de der Strahl mit passiven Elementen wie Blenden,
Reichweitenmodulatoren und Kompensatoren
dem Zielvolumen moglichst gut angepasst. (Abb.
24). Fiir die Reichweitenmodulation wurde ein
Kammfilter benutzt, d. h. ein sigezahnférmiger
Absorber, bei dem die Absorption in den dicks-
ten Teilen einer Reichweite im proximalen Be-
reich, die Absorption in den diinnsten Teilen einer
Reichweite im distalen Bereich des Zielvolumens
entsprachen. Durch eine schnelle Bewegung des
Kammfilters {iber die bestrahlte Fliche wird eine
Tiefen-Modulation erreicht. Der Ubergang von den

dicken zu den diinnen Bereichen, d.h. die Form

AT r AT
FE’ »| |
v v v

Kamm
filter
Streuungs-
anlage

d|

haben. In einer Bestrahlungsplanung fiir
schwere lonen sollen diese Abhéngigkeiten
von der Dosis, der Energie der Teilchen und
Ordnungszahl und der Reparatur-Kapazitit
moglichst genau beriicksichtigt werden. Dazu
haben die verschiedenen Therapie-Versuche
verschiedene Ansétze benutzt.

des Sidgezahns, bestimmt die Haufigkeit, mit der
die verschiedenen Reichweiten realisiert werden
und damit die Form des gewiinschten Dosisab-
falls zu groBeren Eindringtiefen. Mit der Form des
mechanischen Kammfilter ist deshalb die RBW-
Wichtung in der Tiefe festgelegt. Sie kann weder
patientenabhéngig, noch fraktionierungsabhéngig

gedndert werden.

Fiir die in Berkeley benutzten Kammfilter wur-
den zur Berechnung der RBW-Tiefen-Verteilung
und zur Bestimmung der Absoluthhe der RBW
experimentelle Daten aus in vitro Experimenten

mit menschlichen T1 Zellen benutzt, unabhéngig

»]

Kompensator

Haut

Tumor

Abb.24: Die passive Strahlaufwei-
tung erfiillt zwei Aufgaben: Seitliche
Aufstreuung des Strahls iiber das
Tumorvolumen und die Modulation
in der Tiefe. Die seitliche Aufstreuung
(obere Reihe) geschieht mit Streu-
folien mit anschliessender Aus-blen-
dung und ist relativ einfach. Die Tie-
fenmodulation dagegen ist komplexer,
da sie auch eine RBW Anpassung
enthalten muss. Sie geschieht durch
einen Kammfilter, dessen Form die
Tiefendosis-Verteilung festlegt (unte-
re Reihe). SchlieBlich konnen mit
Kompensatoren kritische Strukturen
hinter dem Zielvolumen ausgespart
werden.
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von der Tumorart und der Bestrahlungsfraktionie-
rung.Die Analyse klinischer Daten ergab in einigen
Féllen Abweichungen von den geplanten Werten
der Tumorreaktion. Dann wurden die absoluten
RBW-Werte korrigiert und die physikalische Dosis
dementsprechend veréndert. In dieser Anpassung
wurde jedoch nicht die Form der Tiefendosis-Ver-
teilung korrigiert. Diese Korrektur — genauso wie

die Anpassung des Profils der Tiefendosis-Vertei-

Die Chiba Strategie (seit 1993)

Der Heavy Ion Medical Accelerator at Chiba,
HIMAC, wurde in der Bliitezeit der Berkeley Thera-
pie geplant und war auch als Technologie-Transfer
von Kalifornien nach Japan konzipiert und deshalb
in seinem Konzept und vielen technischen Einzel-
heiten zunédchst mit der Berkeley Anlage identisch.
Allerdings hatte man aus historischen Griinden als
Beschleuniger ein Doppelring-Synchroton gebaut -
fiir alle Ionen von Kohlenstoff bis Argon - mit einer

Endenergie von 800 MeV/u. Diese Teilchenauswahl

Kohlenstoff 290 Me\V/u

Redative Dosis

(=)

Kohlenstoff 350 MeV/u

(b}

lung an die Strahlenresistenz, d. h. an die Repa-
raturkapazitit des bestrahlten Gewebes — konnte
mit den in Berkeley vorhandenen mechanischen
Filtersystemen nicht vorgenommen werden, da
dies eine grof3e Zahl Patienten-spezifisch gefertig-
ter Absorbersysteme bedurft hétte. In Zellexperi-
menten wurde diese Abweichung der biologisch-

effektiven Dosis bestimmt und diskutiert.

ergab sich aus den Berkeley Erfahrungen. Auch fiir
die Strahlapplikation wurde zunéchst ein passives
System aufgebaut, das nach und nach durch ein
semiaktives System ersetzt wurde, das die seitliche
Aufstreuung durch ein magnetisches Wobbler Sys-
tem ersetzte, mit dem der Strahl iiber eine grof3e
Fliche verschmiert wurde. Um die Variation der
RBW in die Bestrahlungsplanung zu integrieren,
wurde zunéchst ein dhnlicher Weg wie in Berkeley

eingeschlagen.

Kohlenstoff 300 MeV/u
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Abb.25: Tiefen-Profil der physikalischen Dosis fiir verschiedene Kohlenstoff-Energien.
Mit menschlichen Zellen aus der Speicheldriise wird in Chiba der Verlauf der RBW in
der Tiefe bestimmt und in jeweils eine Absorberkurve fiir die verschiedenen Energien
umgesetzt. Fiir jede dieser Energien wurden dann Filter unterschiedlicher Dicke her-
gestellt. Diese Filter werden fiir alle Bestrahlungen benutzt, unabhéngig von Tumorhis-

tologie und Fraktionierungen.



Mit HSG-Zellen (Human Salivary Gland) wurde die RBW im
Zellexperiment vermessen, und fiir ein ausgedehntes Bragg-
Maximum (SOBP = Spread Out Bragg-Maximum) die Dosis
entsprechend diesem RBW-Verlauf korrigiert und experimentell
verifiziert. Um die RBW-Daten auf die klinische Praxis zu
Ubertragen, benutzte man jedoch nicht diese RBW-Werte
aus der Zellbiologie, sondern einen Vergleich mit klinischen
Neutronen Daten.

Das Zellexperiment zeigte: In der Mitte des ausgedehnten
Bragg-Maximum ist der RBW-Wert von Kohlenstoffionen fiir
HSG-Zellen gleich dem RBW-Wert von Neutronen. Deshalb
wurden im Umkehrschluss die RBW-Werte der klinischen
Neutronen aus der Erfahrung der Strahlentherapie auf die
Kohlenstoff-Therapie tibertragen.

So fand man im HSG Experiment mit Kohlenstoff in einem auf
3 cm ausgedehnten Bragg-Maximum in der Mitte einen Wert
von RBW = 1,6. Derselbe Wert ergab sich auch fiir Neutronen
in einem HSG Experiment bei einem LET = 80 keV/pm. Fur die
klinische Anwendung des Kohlenstoffstrahls wurde deshalb im
Umkehrschluss der klinische Neutronen RBW = 3 auch fir die
Kohlenstoffionen in der Mitte des Tumorfeldes benutzt.

In einem durch passive Absorber festgelegten Feld
hiingt die RBW nur von einer Dimension der Tiefe
ab und es treten keine seitlichen RBW-Variationen
auf. Deshalb ist der in Chiba gewédhlte Weg eine
praktikable Ndherung fiir passive Systeme. Die
klinische Erfahrung zeigt eine gute Ubereinstim-
mung mit der Planung und es konnten sehr gute

klinische Ergebnisse in Chiba erzielt werden.
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Darmstédter Strategie (seit 1997)

Im Gegensatz zu Berkeley und Chiba wurde an
der GSI eine strikte tumorkonforme Bestrahlung
entwickelt, die auf alle passive Strahlformungs-
elemente verzichtet, um die Strahlintensitit an
jedem Punkt des Bestrahlungsvolumens individu-
ell anpassen zu kénnen. Mit dieser intensitdtsmo-
dulierten Partikel-Therapie IMPT ist es zum ersten
Mal moglich, auf die komplexe Form eines Ziel-
volumens in der Dosis-Verteilung, auch individuell
in jedem Patientenplan, einzugehen, ohne immer
wieder neue patientenspezifische Hardware an-

fertigen zu miissen.

Biologische Dosis

Absolute

Auf der strahlenbiologischen Seite kann mit dem
Local-Effect-Model (LEM) fiir jedes Strahlungsfeld
die lokale RBW an jedem Punkt berechnet werden.
Dazu ist es nétig, nicht nur die geforderte Dosis
an diesem Volumenelement zu kennen, sondern
auch die Zusammensetzung des Strahlungsfeldes,
beziiglich der physikalischen Parameter, d. h. das
Energie-Spektrum der primaren Kohlenstoffionen
und ihrer Fragmente.

Dosis
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Physikalische Optimierung

In der Praxis der Bestrahlungsplanung wird zu-
néchst in einer rein physikalischen Planung wie
in der konventionellen Therapie im Computer-To-
mogramm durch den Arzt das Zielvolumen fiir je-
de CT-Schicht festgelegt sowie die Eintrittskanile,
die moglichst wenig kritische Strukturen beriih-
ren. Das Zielvolumen wird in die Strahlrichtung
gedreht (Beams Eye View) und mit der Planung fiir

die hinterste Schicht begonnen.

Tumor- Bragg-
Geometrie| | Kurven ||

px) || (E.2)

Fragment-
Spektren RBW

4 (E,z.ZE) |(ZE)

optimierte
physikalische
Isodosis:
Fluenz
N(E,.X,y)

physikalische v
Isodosis optimierter
biologische
Isoeffekt =
Fluenz x RBE

—

%r;);?;kalische Rasterscan

Abb.27: Ablaufschema der Bestrahlunsplanung. In
einem ersten, rein physikalischen Schritt wird eine
grobe Optimierung der physikalischen Dosis erzielt. Im
zweiten Schritt wird die relative biologische Wirksam-
keit fiir jeden Punkt des Zielvolumens berechnet und
dann die biologisch-effektive Dosis optimiert. Daraus
werden die Steuerdaten fiir das Rastersystem berech-
net.

Diese wird mit Bragg-Maximum-Anteilen so belegt, dass die
gewlinschte Dosis entsteht. Dann werden die Plateauanteile
dieser lonen, die in der hinteren Schicht stoppen, fir die vor-
deren Schichten berechnet und von der verbleibenden Solldosis
subtrahiert. AnschlieBend wird von der Restdosis wieder die
hinterste Schicht mit Bragg-Maximum-lonen einer entspre-
chenden niedrigeren Teilchenreichweite gefillt und subtra-
hiert. Mit dem neuen verbleibenden Restvolumen wird nun
wieder genauso verfahren, bis das ganze Zielvolumen mit Do-
sis ausgefullt ist. Danach bedarf es noch einiger zusatzlicher
Optimierungsschritte des Gesamtvolumens, weil auf Grund der
Kernfragmentierung ein kleiner Dosisanteil nach vorne streut
und die jeweils vorhergehende Schicht betrifft (Abb. 27). Wich-
tig bei diesem physikalischen Optimierungsverfahren ist aber,
dass die Information tiber die Teilchenverteilung der primdren
lonen verschiedener Energien und die zugehorigen Fragmente
erhalten bleibt.
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Abb.28: Vergleich der Bestrahlungspldne von drei
Patienten mit dem gleichen Tumor, der in ver-
schiedener Tiefe und verschiedener Dosis bestrahlt
wurde (Einzelfeldoptimierung).Gezeigt ist die phy-
sikalische Dosis und die biologisch-effektive Dosis
sowie die RBW in der Mitte des Zielvolumens. Je
nach Tiefe und Dosiswert ergibt sich eine unter-
schiedliche RBW, obwohl es sich um dieselbe
Tumorhistologie handelt. Dies zeigt, dass die RBW
kein fester Parameter ist, sondern individuell fiir
jeden Fall berechnet werden muss. Ebenso ist die
biologisch-effektive Dosis fiir die Hautoberfldche
eingezeichnet (Pfeil). Sie unterscheidet sich deut-
lich von den Tumorwerten.

Biologische Optimierung

In einem zweiten, aufwendigeren Verfahren wird
die biologische Optimierung durchgefiihrt: Fiir
jeden Volumenanteil (Voxel) wird die aktuelle
RBW berechnet. Dazu werden die RBW-Werte
fir die Kohlenstoffionen der verschiedenen
Primdrenergien im Feld und deren Fragmente
berechnet. Deshalb ist es wichtig, dass in
vorherigen
Optimierung nicht nur die Dosisanteile optimiert
werden, sondern die Herkunft dieser Anteile,
d.h. das komplette Teilchenfeld in jedem Voxel
bekannt bleibt.

Schritten der  physikalischen

Nach der Berechnung lokaler RBW-Werte wird die biologisch-
effektive Dosis (Biological Effective Dose = BED) punktweise
berechnet:

BED = RBW e Dosis

Diese Verteilung der BED liegt Uber der urspriinglichen
Solldosis-Verteilung. Zundchst ist es auffdllig, dass die
hochsten RBW-Werte hinter dem eigentlichen Zielvolumen
liegen (Abb. 26). Dort werden RBW-Werte bis zu 10 erreicht.
Der Grund fur diese hohen RBW-Werte liegt darin, dass die
RBW dosisabhéngig ist und mit abnehmender Dosis zu einem
gewebeabhdngigem Grenzwert der RBW ansteigt. Auf der
distalen Seite jenseits des Zielvolumens ist die Dosis sehr
klein und deshalb die RBW besonders groB. Wie man aus der
Darstellung der Verteilung der biologisch-effektiven Dosis BED
sieht, ergibt die Multiplikation von aktueller Dosis mit den
hohen RBW-Werten immer noch kleine BED-Werte und damit
kleine Effekt-Wahrscheinlichkeiten und steile Gradienten.
AuBerdem werden in der Praxis in jeder Bestrahlungsfraktion
zumindest zwei Felder zur Bestrahlung eingesetzt, die meist
von gegeniiberliegenden Pforten appliziert werden. Dann
fallt der distale Dosisanteil der einen Einstrahlrichtung in den
Eingangskanal der anderen und die hohen RBW-Werte des
einen Feldes werden durch die niedrigen des Gegenfeldes
teilweise kompensiert.

Wichtig fiir die Bestrahlungsplanung bleibt die
RBW-Verteilung im Zielvolumen und die daraus
resultierende Verteilung der biologisch-effektiven

Dosis BED. Nach dem ersten Rechenschritt erge-



ben sich durch die erhohte RBW grioflere BED-
Werte als die geplante Solldosis. Deshalb wird
die Teilchenbelegung solange verringert, und die
RBW wieder punktweise neu bestimmt, bis die
neue Verteilung der biologisch-effektiven Dosis
der vom Arzt gewiinschten Solldosis entspricht.
In jedem Optimierungsschritt muss die RBW
punktweise neu berechnet werden und das Ver-
fahren solange wiederholt werden, bis eine stabile
Optimierung erreicht ist. Die Abbildungen 28 zei-
gen ein optimiertes Einzelfeld mit der Verteilung
der absorbierten Dosis, der RBW-Werte und der
biologisch-effektiven Dosis. Abb. 29 zeigt fiir
die verschiedenen Bestrahlungsplidne, dass die

Kohlenstoffionen die beste Verteilung liefern.

In diesen Optimierungsverfahren wird zunichst
die Tumordosis maximiert. Auf die gleiche Weise

ist es im Prinzip moglich, die Toleranzgrenze
der Risikoorgane in den Optimierungsprozess
mit einzubeziehen, indem die dort deponierte
physikalische Dosis mit der meist sehr
verschiedenen RBW fiir die Risikoorgane
gewichtet und minimiert wird. Im allgemeinen
reicht aber die Maximierung der effektiven Dosis
im Zielvolumen aus.

Insgesamt kann mit dieser Prozedur eine optimale
Verteilung der BED iiber das ganze von Strahlung
betroffene Feld erreicht werden: Maximale
Tumordosis und minimale Belastung von Risiko
Strukturen.

Alle Patienten der GSI wurden mit dieser
Bestrahlungs Planung behandelt. Die gute
Tumorkontrolle bei minimalen Nebenwirkungen
rechtfertigt das aufwendige Verfahren.

Abb.29: Vergleich der Dosis-
Verteilung fiir die Bestrahlung
eines Karzinoms im vorde-
ren Kopfbereich. Links oben:
IMRT-Planung mit hochenerge-
tischen Photonen. Links unten:
Passive Protonen-Applikation.
Rechts oben: Aktive Applikati-
on von Protonen. Rechts unten:
Kohlenstoff mit aktiver Applika-
tion gibt die beste Dosis-Vertei-
lung. Diese Berechnung wurde
von Dr. M. Krengli (Pavia) zur
Verfligung gestellt.
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Bestrahlungsdokumentation

Eine Schwierigkeit aus der inhomogenen Vertei-
lung der physikalischen Dosis ergibt sich in der
drztlichen Verschreibung der Dosis und in der Do-

kumentation der Bestrahlung.

In der konventionellen Therapie geht man davon
aus, dass die Dosis eindeutig mit dem biologischen
Effekt korreliert ist. Deshalb ist eine drztliche Ver-
schreibung einer bestimmten Dosis und die Doku-
mentation der in der Therapie verabreichten Dosis
ausreichend und eindeutig. In der Protonen- und
der fritheren Neutronen-Therapie wurde der Zu-
wachs an biologischer Effektivitit als konstant
iiber das ganze bestrahlte Volumen angenom-
men und die absorbierte physikalische Dosis mit
einem festen RBW-Wert multipliziert, fiir Protonen
RBW = 1,15 bzw. fiir Neutronen RBW = 3. In der
Schwerionentherapie ist es nicht mdglich, die-
se einfache Ndherung zu benutzen: Die RBW ist
nicht konstant tiber das Zielvolumen, da sie von
Teilchenverteilung und Dosis abhéingt. AuBerdem
ergeben sich fiir den gleichen Tumor bei verschie-
denen Patienten verschiedene RBW-Werte, wenn
die GroBe und Tiefenlage des Tumors verschieden
ist oder wenn ein anderes Fraktionierungsschema

angewandt wird.

Dies ist eine ganz wichtige Tatsache: Der Arzt kann
aus der klinischen Erfahrung prinzipiell nicht iiber
den absoluten Wert der RBW eines bestimmten Pa-
tienten entscheiden. Wenn er einen neuen Tumor
derselben Histologie in einem anderen Patienten
mit einer anderen TumorgréfBe oder -lage ver-
gleicht, kann er nicht die alten RBW-Werte iiber-
tragen. Dagegen kann der Arzt sehr wohl aus den
Ansprechverhalten eines Tumors die Strahlenre-
sistenz bestimmen, in Form von o/ Verhiltnissen,
die dann auf neue RBW-Werte fiir die nédchste Be-
strahlung iibertragen werden konnen. Fiir die Do-
kumentation der Bestrahlung in der Praxis bedeu-
tet dies, dass zuerst der Zielwert der biologisch-
effektiven Dosis dokumentiert wird. Zusatzlich soll-
te die Verteilung der physikalischen Dosis iiber das
Zielvolumen zusammen mit der angenommenen
Strahlenempfindlichkeit in Form des o/f Verhalt-
nis fiir diinn-ionisierende Strahlung dokumentiert

werden. Aus diesen Daten kann dann jederzeit die

Bestrahlung rekonstruiert werden.




Technischer Aufbau der Therapie an
der GSI

1993 wurde mit der Installation der Tumorthe-
rapie an der GSI begonnen. Dies war zuerst der
Aufbau eines abgeschirmten Patienten-Bestrah-
lungsraumes (Medical Cave) und der Aufbau der
zugehorigen Strahlfiihrung inklusive Raster-
scan-System und der zugehdorigen Monitorsyste-
me. Um die Qualitdt der Patientenbestrahlungen
zu gewihrleisten, musste ein neuartiges Quali-
tdtssicherungs-System konzipiert, entwickelt und
getestet werden. AuBBerdem musste das gesamte
Beschleuniger Kontrollsystem der neuen Aufga-
be angepasst werden. Wihrend bei Physik-Ex-
perimenten der Strahl meist per Hand eingestellt
wurde und dann der Beschleuniger iiber lange
Zeit (Tage oder Wochen) unveréndert mit dieser
Einstellung den Strahl am Experiment ablieferte,
verlangte die Therapie eine vollig andere Strate-

gie: Energie-Umstellungen im Sekundentakt von
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Puls zu Puls bei gleich bleibender Strahlqualitét.
AuBBerdem musste bei allen Patientenbestrah-
lungen sichergestellt werden, dass keine Strahl-
parameter von auflen, also von anderen Nutzern
auBler der Therapie gedindert werden konnten. Im
Dezember 1997 konnten die ersten Patienten be-

strahlt werden.

Im neuen Kontrollsystem wurde der therapierelevante
Energiebereich zwischen 80 MeV/u und 430 MeV/u — dies
entspricht einer Reichweite von 2 cm — 30 cm im Gewebe
in 255 Energieintervalle unterteilt, die einzeln in beliebiger
Reihenfolge vom Therapiekontrollsystem angefordert werden
kénnen. Auch die Strahlfleckdurchmesser sind zwischen
4 mm und 12 mm in 7 Schritten frei wahlbar, ebenso kann die
Strahlintensitdt im Bereich von 1 -106 bis 2 -108 Teilchen/sec
frei gewahlt werden. Nur mit dieser Flexibilitat ist es moglich,
die Patientenbestrahlungen sicher und schnell durchzuftihren,
so dass der Patient nur kurze Zeit in der unbequemen Therapie-
Fixierung verbringen muss.

Fur die Patienten wurde auBerdem ein Warteraum an
der Therapie eingerichtet, ebenso wie ein Arztraum,
Besprechungsrdume und Rechnerarbeitsplatze fir das PET-
System und fir die interaktiv durchgefiihrte Bestrahlungs-
Planung (Abb. 30).

Abb.31: Blick auf das Kontrollpult im Therapieraum mit dem Kon-
trollmonitor in der Mitte.
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Die gesamte Kontrolle der Bestrahlungseinheit
und des Beschleunigers lauft im Technischen
Kontrollraum (TKR) zusammen (Abb. 31). Dort
werden die Patientendaten, d. h. die Steuer-
daten fiir das Rasterscan-System geladen und der
Ablauf der Bestrahlung iiberwacht. Dazu werden
auf einem ,Therapy Online Monitor” TOM die
einzelnen Tumorschichten angezeigt. Fir die
Schicht, die gerade behandelt wird, werden die
einzelnen Bestrahlungspunkte (Pixel) angezeigt
(s. auch Abb. 7).

Mit den Monitoren vor dem Patienten werden die
Strahl-Positionen etwa alle 100 Mikro-Sekunden,
also 10000 mal pro Sekunde, gemessen und mit
den Solldaten verglichen. Bei einer Abweichung
von mehr als 5% der Dosis in einem Pixel wird die
Bestrahlung gestoppt und der Fehler angezeigt.
Auch bei andern mdéglichen Fehlern wird die Be-
strahlung innerhalb einer halben Millisekunde
abgebrochen und der Fehler auf dem Kontroll-
Monitor angezeigt. Handelt es sich um einen Feh-
ler, der die Gesamtqualitit der Bestrahlung nicht
beeintrichtigt, kann die Bestrahlung an demselben
Pixel, an dem sie gestoppt wurde, innerhalb einer

Minute wieder aufgenommen werden.



Von der Konsole des TKR besteht Sprech- und
Sichtkontrolle mit dem Patienten (Abb. 31).
Er kann iiber den Fortgang der Bestrahlung
informiert werden. Insgesamt dauert die reine
Bestrahlung einige Minuten. Die Einrichtungszeit
istam Anfang erheblich langer, verkiirzt sich dann,
wenn die Patienten schon fiir die Bestrahlungen
"trainiert" sind.

Bei den Bestrahlungen an der GSI wird der Patient
- wie zuvor beschrieben - auf der Patientenliege
mit einer Maske fixiert und diese Fixierung durch
Rontgenaufnahmen kontrolliert. Dazu sind drei
Rontgenrohren an der Decke des Bestrahlungs-
raumes installiert, die zum Patienten gefahren

werden konnen (Abb. 12). Mit diesen Rontgen-

i Betrieb Experiment

rohren und den zugehorigen Bildverstirkern wird
mit mindestens 2 Rontgenaufnahmen die Lage des
Patienten kontrolliert. Bei einer Abweichung iiber
1 mm wird der Patient neu positioniert. Dann wird
die Patientenliege auf den geplanten Winkel ein-

gestellt.

Nach der Rontgen-Positions-Kontrolle wird die
PET-Kamera in die Therapie-Position gefahren.
Die PET-Kamera besteht aus zwei Messkopfen mit
je 32 Szintillations-Detektoren. Mit dieser Kamera
wird der Zerfall der Positronen-Emitter, haupt-
sichlich 11C Atome beobachtet und damit die
Reichweite des Strahls im Patienten gemessen. Die
Rekonstruktion dieser PET-Bilder wird nach jeder

Bestrahlungsfraktion durchgefiihrt.
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Abb.32: Der Kontrollmonitor
zeigt in der oberen Hilfte
ein schematisches Bild des
Bestrahlungsaufbaus, den
Beschleunigerring (links), das
Rastersystem, den Strahl-
detektor und den Patienten
auf der Liege. Im unteren
Teil wird der Ablauf der
Bestrahlung dokumentiert.

I
39



40

Zur Online-Kontrolle der Position des Primér-
strahls vor dem Patienten sind 3 Ionisations- und
2 ortsauflosende Drahtkammern am Strahl-
austrittsfenster angebracht. Die Ionisations-
kammern werden alle 12 psec, die Drahtkammern
alle 120 usec ausgelesen und liefern die Daten fiir
das Kontrollsystem und produzieren die Anzeige.
SchlieBlichenthéltder Therapie-Bestrahlungsraum

ein Lasersystem zur Positionierung des Patienten.

Im gesamten Aufbau der Therapie Einheit
wurde darauf geachtet, dass die den Patienten
zuginglichen Teile dem einer konventionellen
Therapie entsprechen. Der Patient sieht kaum,
welch technischer Aufwand sich vor dem
Bestrahlungsraum befindet.




Ablauf der Patientenbehandlung

Diagnose und Planung

Die medizinische Verantwortung fiir das
Therapie-Pilot-Projekt an der GSI liegt bei der
Radiologischen Universitatsklinik Heidelberg.
Dort werden alle Patienten untersucht und die
nétigen diagnostischen Aufnahmen erstellt. Das
sind in der Regel Computertomogramme (CT)
und Kernspintomogramme (Magnet Resonance
Tomography MRT), um den Tumor in seiner GroRe

und Lage und Funktionalitat einzugrenzen.

Viele Patienten wurden vor der Strahlenbehand-
lung operiert und ein Teil des primdren Tumors
entfernt. Fiir die verbleibenden Tumorreste wird
vom Arzt das Bestrahlungsvolumen fiir jede Schicht
des CT festgelegt. Ebenso definiert er risikoreiche
Organe und legt mogliche Eingangsrichtungen des

Strahls fest.

In der Bestrahlungsplanung miissen zur Berech-
nung der Teilchenreichweiten die unterschied-
lichen Dichten der einzelnen Gewebe beriick-
sichtigt werden. Dazu werden die Grauwerte
(Hounsfield Zahlen) einer CT Aufnahme benutzt,
die ohne Kontrastmittel hergestellt wurde und mit-
tels einer Eich-Tabelle in 12C-Energieverluste um-
gerechnet werden. (Fiir die Tumordiagnose ist ein

zweites CT mit Kontrastmittel erforderlich.)

Auf Grund dieser Daten erstellt der Medizinphy-
siker im DKFZ in Heidelberg einen Bestrahlungs-
plan, der zundchst nur die physikalische Dosis
optimiert, ohne die unterschiedliche biologische
Wirksamkeit zu beriicksichtigen. Dieser physika-
lische Dosisplan ermdoglicht bereits eine gute Be-
urteilung der Bestrahlungsgeometrie und der Be-

lastung der Risikoorgane.

Nach der physikalischen Optimierung wird nun an
der GSI fiir jeden Bestrahlungspunkt des Zielvolu-
mens die RBW ermittelt und damit die biologisch-

effektive Dosis optimiert.

Das Optimierungs-Verfahren wird so lange iteriert, bis die
gewtinschte Solldosis erreicht ist. Fir die so optimierte
Teilchenverteilung werden dann die Steuerdaten fiur die
Rasterscan-Bestrahlung berechnet.

Vor der Patientenbestrahlung mussen die Steuerdaten
verifiziert werden. Zur Verifizierung wird mit den Steuerdaten
das Bestrahlungsfeld in einem Wasserphantom erzeugt und die
kritischen Stellen, wie z. B. die Gradienten am Hirnstamm mit
dinnen lonisationskammern gemessen. Diese Positionen und
die Lage des Zielvolumens werden vorher von derinhomogenen
Dichteverteilung des wirklichen Zielvolumens im Patienten auf
Situationen in homogenen Wasserphantomen transformiert. In
diesem transformierten, wasserdquivalenten Target dndert sich
zwar die Form des Zielvolumens, aber scharfe Konturen oder
die Bezirke, die von Uberreichweiten gefdhrdet werden kénnen,
bleiben erhalten und kénnen mit dieser Methode tberprift
werden. Die erfolgreiche Uberpriifung der Steuerdaten ist die
Voraussetzung flr ihre Anwendung am Patienten.
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Wihrend die Diagnose und physikalische Planung
in Heidelberg erfolgt, sind die biologische Planung
und Verifikation der Bestrahlung sowie die Be-
strahlung selbst nur in Darmstadt an der GSI még-
lich. In einer nur fiir die Therapie gebauten Anla-
ge wie die jetzt in Heidelberg im Bau befindliche
Heidelberger Ionen Therapie (HIT) werden diese
einzelnen Schritte an demselben Ort und zeitlich

ineinander verzahnt stattfinden.

Abb.33: CT-Aufnahmen eines Patienten vor (links) und 6 Wochen nach (rechts) der Kohlenstoff-
Therapie. In vielen Fillen wird der Tumor innerhalb weniger Wochen nach der Therapie abgebaut;
damit verschwinden meist auch die sekundéren Krankheitssymptome (siehe Abb. 34).



Bestrahlungslogistik und
Qualitatssicherung

Die GSI ist in erster Linie ein Grundlagen-
forschungs-Institut und kann nur ein Kontingent
von 20% ihrer Strahlzeit in 3 Blocken zu je 4
Wochen pro Jahr fiir die Therapie zur Verfilgung
stellen. In jedem Block werden 12 — 16 Patienten
behandelt. Die Bestrahlung eines Patienten ist auf
20 Einzel-Fraktionen an 20 aufeinanderfolgenden
Tagen — auch am Wochenende - aufgeteilt.

Am Anfang des Patientenbestrahlungs-Blocks liegt
eine 4-5-tigige Uberpriifung aller fiir die Thera-
pie notwendigen Einstellungen des Beschleunigers
und des Rasterscan-Systems. Diese aufwendige
Qualitdtssicherungsphase ist deshalb notwendig,
weil die Beschleuniger an der GSI in den Zeiten
zwischen den Therapieblocken fiir viele andere
Experimente benutzt werden und das GSI-Be-
schleuniger-System stéindig weiter entwickelt
wird. Bei einem Therapiebeschleuniger wird sich

diese Einstellungsphase verringern lassen.

Die wesentlichen Punkte der Qualititspriifung
sind zunichst die Beschleuniger-Funktionen, d.h.
die Reinheit des Strahls von potentiellen Beimi-
schungen anderer Elemente, die Energieschritte,
Intensitédts-Schritte und die Unabhéngigkeit der
Strahlfleckgréf8e von den anderen Strahlparame-

tern.

Beim Strahlapplikations-System - dem Raster-
scanner - betrifft die Qualitédtssicherung vor allem
die Lage und Parallaxen-Freiheit, die Grenzen und
Konstanz der Strahlfleckgrofle am Targetort, die
Genauigkeit der Intensitéts- und Orts-Monitore fiir
den urspriinglichen Strahl, sowie fiir Eich-Muster,

die mit dem Scanner erzeugt werden.

Diese Parameter werden am Anfang eines jeden
Bestrahlungs-Blocks neu eingestellt und zum Teil
an jedem Morgen eines Bestrahlungstages iiber-
priift. Auf der Patientenseite muss die genaue La-
gerung des Patienten relativ zum Isozentrum in

den Raumkoordinaten festgelegt werden.
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Dazu wird der Patient in seiner Maske fixiert und
mit dem Laser System in Bezug auf das raumfeste
Koordinatensystem eingerichtet. Diese Ausrich-
tung, vor allem die genaue Lage des Patienten
in der Maske, wird durch zwei zueinander senk-
rechte Rontgenaufnahmen kontrolliert. Bei Ab-
weichungen von mehr als einem Millimeter im
Kopfbereich und 2 mm im Kérperbereich wird der
Patient nachjustiert. Dies ist meist jedoch nur am
Anfang einer Bestrahlungs-Serie eines Patienten
notig. Nach ein bis zwei Tagen hat der Patient die
notige Routine, Verspannungen und dadurch be-

dingte Fehlstellungen zu vermeiden.

Nach der Justierung der Patienten wird
die Patienten-Couch auf den geplanten
Einstrahlwinkel gedreht und die PET-Kamera
iiber den Patienten gefahren. Danach kann die
Bestrahlung beginnen. Sie dauert fiir ein Feld,
d.h. die Bestrahlung des Zielvolumens von einer
Seite ca. 3 — 5 Minuten. AnschlieBend wird der
Patient auf den zweiten Einstrahlwinkel gedreht
und erneut bestrahlt. Nur in sehr wenigen Féllen
ist die Bestrahlung iiber 3 Felder nétig.




Im technischen Kontrollraum werden bei der Be-
strahlung die einzelnen Schichten des Zielvolu-
mens angezeigt, sowie die einzelnen Bildpunkte
der Schicht, die gerade behandelt wird (Abb. 7).
Der Ablauf der Bestrahlung erfolgt ohne manu-
elles Eingreifen und ohne manuelle Steuerung
vom Kontrollpult aus. Dieses verbietet die hohe
Geschwindigkeit des Scansystems von maximal
10 m/sec. Bei einer menschlichen Reaktionszeit
von bestenfalls einer Zehntel Sekunde wiirde
dies einer Fehlsteuerung von einem Meter ent-
sprechen, also weit auBerhalb der erlaubten

Toleranzgrenzen.

Die Monitore des Kontrollsystems fragen alle 100 psec, also
10 000 mal pro Sekunde, die Strahlposition ab und sind
deshalb tausendmal schneller als jede manuelle Intervention.
Bestrahlungen auBerhalb der vorgegebenen Intensitéts-
Toleranzgrenze von maximal 5% pro Pixel filhren innerhalb
von wenigen Millisekunden zum Strahlstopp in der Extraktion
des Synchrotrons. Der Status des Fehlers wird an der
Bestrahlungskonsole angezeigt, so dass der Arzt und die
technische Assistentin entscheiden konnen, ob der Fehler in
einem von zehntausenden Bildpunkten einen Abbruch der
gesamten Bestrahlung rechtfertigt oder ob die Bestrahlung
evtl. nach einer Korrektur fortgefiihrt werden kann. Dies
ist meist der Fall und die Bestrahlung wird an dem Pixel
weitergefiihrt, an dem sie unterbrochen wurde. Fehlfunktionen
des Beschleunigers konnen ebenfalls zum Bestrahlungs-
Abbruch fithren. Ebenso kann der Strahl jederzeit manuell
unterbrochen werden. Nur bei gréBeren Schwierigkeiten am
Beschleuniger, die eine langere Reparatur erfordern, muss die
Bestrahlung ausgesetzt werden. Im Normalfall kénnen jedoch
die Bestrahlungen stérungsfrei durchgefuhrt werden.

Insgesamt zeigt die bisherige Erfahrung an der
GSI, dass mit dem Schwerionenbeschleuniger
eine dhnlich hohe Zuverldssigkeit (hoher als
95%) erreicht werden konnte, wie dies bei den
klinischen Elektronen-Linacs der Fall ist. Weitaus
die meisten Bestrahlungen bei der GSI erfolgen
ohne Unterbrechung. An einem klinikbasierten
System, das nur auf Teilchentherapie ausgelegt ist
und nicht die Komplexitat des GSI-Beschleunigers
besitzt, sollte die Ausfallrate weiter sinken.

—_—_—
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Nach der Bestrahlung wird der Patient
aus der Halterung gelost und verldsst den
Bestrahlungsraum. Insgesamt konnen an der GSI
an einem Tag bis zu 15 Patienten mit wenigstens
2 Feldern Dbestrahlt

Zeitanteil liegt jedoch nicht in der eigentlichen

werden. Ein groBer
Bestrahlungszeit, sondern in der Zeit, die notig ist,
den Patient am Bestrahlungsplatz einzurichten

und zu kontrollieren.

In einer zukiinftigen klinischen Anlage wird

man deshalb mehrere Bestrahlungsriume

parallel betreiben und wenigstens einen
Teil der Patientenfixierung auBlerhalb des
Bestrahlungsraumes durchfiihren und den

Patienten in einer Halterung fixiert in den
Bestrahlungsraum bringen. Dort kann man - falls

notig — die Genauigkeit der Fixierung durch eine

Rontgen- oder Ultraschallaufnahme iiberpriifen.

Insgesamt wird der Patientenfluss mehr durch eine
optimale Patientenvorbereitung bedingt sein, als
durch die Bestrahlung selbst. Die Optimierung des
Patientenflusses ist nicht nur eine wirtschaftliche
Frage, es ist vor allem sinnvoll, den Patienten
die kiirzest moglichste Zeit in der unbequemen

Fixierung verbringen zu lassen.

Mit einer verbesserten Methode der Patientenvor-
bereitung sowie 3 — 4 Bestrahlungsrdumen wird
es moglich sein, an einer klinischen Schwerionen-
therapie 1.500 — 2.000 Patienten pro Jahr mit 20

Fraktionen zu behandeln.




Klinische Ergebnisse

Seit Dezember 1997 wurden bis 2008 an der GSI
mehr als 400 Patienten mit Kohlenstoffionen
behandelt. Die Ergebnisse dieser Behandlungen

lassen sich auf verschiedene Weise bewerten:

Neben den Akuteffekten der Bestrahlung sind
die Tumorkontrollrate und drittens die Patienten

Uberlebensrate wichtige Kriterien.

In dem folgenden Vergleich werden nur die
ersten beiden Punkte bewertet, da der Zeitraum
aussagekriftige Beurteilung der
Uberlebensrate noch zu kurz ist. AuBerdem
ist die eigentlich
entscheidende Faktor bei dem Vergleich mit
anderen Methoden.

fiir eine

Tumorkontrollrate  der

Die Schwerionentherapie ist eine extreme lokale
Therapie und nur der Erfolg der lokalen Anwen-
dung kann als Erfolgs-Kriterium herangezogen
werden: Die Therapie, die die bessere lokale Kon-

trolle hat, ist einer Vergleichstherapie mit schlech-

ter lokaler Kontrolle iiberlegen. Zusétzlich spielen
das Auftreten und die Stdrke von Nebeneffekten
eine erhebliche Rolle, denn eine Dosis kann nur
soweit gesteigert werden, wie diese Nebeneffekte

es zulassen.

Nebeneffekte hangen stark von dermaximalenund
integralen Dosis im gesunden Normalgewebe ab.
Wie aus den zuvor gezeigten Dosis-Verteilungen
hervorgeht, ist fiir lonenbestrahlungen die Dosis
und auch die biologisch-effektive Dosis praziser
verteilt als bei der herkémmlichen Therapie und
auch praziser als bei der IMRT.

Entsprechend kleiner sind auch die beobachte-
ten Nebenwirkungen. Es wurde auch spekuliert,
dass bei Ionenbestrahlungen die Spéteffekte, wie
die Entstehung von sekundédren Tumoren erhéht
seien. Um diese Frage klinisch zu beantworten, ist
es noch zu friih. Die sekundédren Tumoren haben

eine Latenzzeit von vielen Jahren. Strahlenbio-

Abb.34: Tumorpatientin mit einer rechtsseitigen Lihmung vor der Bestrahlung
(links) und 6 Wochen nach der Bestrahlung (rechts).
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Lokale Tumorkontrollrate
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Abb.35: Oben: Lokale Tumorkontrollrate von Pati-
enten mit einem fortgeschrittenen adenoidzystischen
Karzinom. 29 Patienten wurden mit einer Photonen-
Bestrahlung kombiniert mit einem Kohlenstoffboost
bestrahlt (obere Kurve). Die untere Kurve zeigt die
Resultate von 34 Patienten nach einer IMRT-Photonen-
Bestrahlung.

Unten: Lokale Tumorkontrollrate fiir 44 Chordomen-
tumoren (untere Kurve) und fiir 23 niedrig gradige
Chondrosarkom-Patienten (obere Kurve), die aus-
schlieBlich mit Kohlenstoff bestrahlt wurden.

logische Zell-Experimente zur Messung der Zell
Transformation, d. h. der Krebsentstehung durch
Kohlenstoffstrahlen zeigen jedoch keine erhdhte
RBW. Auch wurde spekuliert, dass bei der Be-
strahlung mit Kohlenstoff in erhéhtem Masse Neu-
tronen freigesetzt werden, die dann ebenfalls zu
spiteren Nebenwirkungen fiihren kénnten. Mes-
sungen bei der Kohlenstoff-Therapie haben ge-
zeigt, dass die durch schnelle Neutronen erzeugte
Dosis im Normalgewebe weniger als 1% der Dosis
im Zielvolumen betrégt. Dies ist vergleichbar mit
der Neutronendosis bei einer Protonen-Therapie
mit Strahl-Scanning. Teilchen-Therapien mit pas-
siver Strahlformierung sowie IMRT haben deut-
lich hohere Neutronen-Belastungen. Die niedrige
Neutronenproduktion gilt besonders fiir das Ras-
terscan-System, bei dem es keine Materialien, wie
Kollimatoren und Kompensatoren im Strahl gibt,
die erhebliche Mengen von Neutronen auf den Pa-

tienten lenken konnten.

Deshalb sind fiir die Schwerionentherapie eher
geringere Spateffekte im Normalgewebe zu
erwarten als bei der herkdmmlichen Therapie.

Das zweite Kriterium ist die Tumorkontrollrate:
Fiir diese wird das Nicht-wieder-auf-wachsen des
Tumors nach 5 Jahren gewertet. Fiir einen 5 Jah-
reszeitraum gibt es noch wenige Patienten an der
GSI, um statistisch gesicherte Aussagen fiir alle
Tumoren zu machen. Fasst man jedoch die 152
Patienten zusammen, die in den ersten 5 Jahren
bestrahlt wurden, dann ergibt sich bereits hier ein
iiberzeugendes Bild (Abb. 35/36).



Bei diesen Patienten wurden langsam wachsende
und deshalb strahlenresistente Tumoren bestrahlt,
wie Chordome, Chondrosarkome und bosartige Tu-
more der Speicheldriise. Da man den Kopf relativ
einfach durch eine Maske fixieren kann, wurden
zuerst Tumoren im Schédelbasisbereich bestrahlt,
obwohl dort die Geometrie sehr komplex ist. Im
Kopf liegen verschiedene Gewebe sowie Knochen
und Luftrdume (Vakuolen) oft eng nebeneinander.
Mit der Fixierung durch die Prézisions-Kopf-Mas-
ken konnte immer eine ausreichende Genauigkeit
von 1 mm oder besser erreicht werden. Bei den
Patienten an der GSI wurden im Rahmen einer
Studie fiir die ersten Chordompatienten eine 74%

Tumorkontrollrate, fiir 23 Chondrosarcompati-

enten eine Tumorkontrollrate von 87% nach 4
Jahren erreicht (Abb. 35). Aufgrund der geringen
Nebenwirkungen war es moglich die Tumordosis
bei Chordom-Patienten zu steigern und damit Kon-
trollraten iiber 95% zu erreichen (Abb. 36).

Generell lisst sich aus diesen Daten eine bessere
Tumorkontrolle fiir alle Patienten zeigen, die mit
Kohlenstoff bestrahlt wurden. Bei der GSI werden
auf Grund der sehr speziellen Bestrahlung mit
dem Rasterscan-System diese guten Tumorkont-
rollraten auBBerdem bei sehr viel kleineren Neben-
wirkungen erreicht, als dies mit konventioneller

Bestrahlung moglich ist.

Romero 1993: n=18, 1.5-2 CGE/Fx

Zorlu 2000: n=18, 2 CGE/Fx

Debus 2000; n=37/1.8-2 CGE/Fx

Castro 1994: n=53/2 CGE/Fx

Munzenrider 1998: n=169/1.8-1.92 CGE/Fx
Terahara 1999: n=115/1.8-1.92 CGE/Fx
Hug 1998: n=33/1.8 CGE/Fx

Schulz-Ertner 2007: n=84/2 CGE/Fx
Schulz-Ertner 2007: n=12/2 CGE/Fx
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Abb.36: 5 Jahres-Tumorkontrollraten bei verschiedenen Bestrahlungsmethoden.
Die Kohlenstofftherapie der GSI zeigt die besten Werte.

Q Konventionelle RT
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Internationale Situation

Die Therapie mit Ionenstrahlen begann 1954 in
Berkeley mit Protonen und seit 1958 mit Helium-
ionen. Seit 1975 wurden auch schwere Ionen ver-
wendet. Zundchst wurden Argonstrahlen benutzt,
weil strahlenbiologische Experimente gezeigt hat-
ten, dass besonders strahlenresistente, hypoxische
Tumoren mit Argon wirksam bekdmpft werden
konnten. Wegen der hohen Nebenwirkungen im
gesunden Gewebe wurden nach wenigen Argon-
Bestrahlungen einige Patienten mit Siliziumionen
behandelt. Auch hier waren die Nebenwirkungen
zu groB. SchlieBlich zeigte das noch leichtere Neon
ertrigliche Nebenwirkungen, mit diesem wurden
ca. 420 Patienten in Berkeley behandelt bis die
Berkeley Beschleuniger 1993 abgeschaltet wur-

1994 begann NIRS in Chiba, Japan, mit der Thera-
pie mit Kohlenstoffionen. Dort wurden bis jetzt ca.
3.000 Patienten sehr erfolgreich behandelt. 1997
begann die Kohlenstoff-Therapie an der GSI, in Zu-
sammenarbeit mit der Radiologie und dem DKFZ
Heidelberg, sowie dem FZ Dresden. Die Darmstid-
ter Therapie unterscheidet sich von den élteren
Therapiesystemen durch die aktive Strahlappli-
kation, eine biologische Bestrahlungsplanung und

die Reichweitenkontrolle mit PET.

Die gute Tumor-Kontrollrate der Kohlenstoff-The-
rapie in Chiba und Darmstadt, zusammen mit der
geringen Nebenwirkungs-Rate bei Strahl-Scannen

waren der Anlass fiir weitere Kohlenstoff-Projekte.
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Abb.37: Projektstatus in Westeuropa. Projekte mit E = 200 MeV - im Betrieb, in
Bau und in Entwicklung. Karte: CIA World Factbook (Public Domain).



In Japan wurde in Hyogo eine Anlage fiir Kohlen-
stoff und Protonen 2002 Betrieb genommen. Eine

weitere Anlage wird in Gunma gebaut.

1992 griindete sich in Italien eine Initiative fiir
Hadronen-Therapie (TERA), die zunidchst ein
Zentrum fiir alle Hadronen (also Protonen, Neu-
tronen, Pionen und schwere Kerne) plante. Die-
ser Vorschlag reduzierte sich jedoch bald auf
Protonen- und Kohlenstoff-Therapie. 2004 wurde
der Bau der Therapieanlage finanziert und eine
Gesellschaft CNAO (Centro Nazionale Adroterapia
Oncologica) gegriindet, um das Projekt zu verwirk-
lichen. Die TERA-Stiftung begleitet dieses Projekt
mit Forschung. In Osterreich entstand 1994 das
Med-AUSTRON, ein Projekt zum Bau einer Anlage
fiir Kohlenstoff-Protonen-Therapie. Urspriinglich
sollten diese Projekte mit einer Spallations-Neutro-
nenquelle gekoppelt werden und das gleiche Syn-
chrotron benutzen. Es zeigte sich bald, dass eine
Trennung der Beschleunigung in zwei unabhén-
gigen Synchrotrons, einmal fiir Therapiezwecke
und einmal fiir Neutronenproduktion, effektiver
ist und deshalb plante Med-AUSTRON ein eigenes
Beschleuniger-System fiir die Therapie. Nach dem
Ende des Neutronen-AUSTRON-Projektes wurde
im Januar 2005 der Bau einer Therapieanlage in

der Wiener Neustadt beschlossen.

Unter der Schirmherrschaft von CERN - dem
europdischen Hochenergie-Forschungs-Zentrum
in Genf — wurde 1995 in Zusammenarbeit mit an-

deren Europiischen Instituten eine Beschleuni-

ger Studie zur Therapie, die Proton Ion Medical
Machine Study PIMMS gegriindet mit dem Ziel, ein
europiisches Konzept vorzulegen, das fiir natio-
nale Projekte als Baukasten zur Verfiigung stehen
sollte. Parallel dazu entstand an der GSI das De-
sign der Heidelberger Ionen Therapie HIT.

Die Zusammenarbeit am CERN und das wach-
sende Interesse der einzelnen Projekte fithrten zu
einem gemeinsamen Antrag - European Network
for Light Ion Therapy ENLIGHT - unter dem Dach
der European Society for Therapeutic Radiology
and Oncology ESTRO bei der Européischen Union

Briissel.

Die Workshops Heavy Charged Particles in Biolo-
gy and Medicine HCPBM, die seit 1982 regelmiig
stattfinden, waren die Diskussionsplattform fiir
die weitere Entwicklung der Schwerionenthera-
pie. Seit 2007 werden die Workshops unter dem
Titel: Ion Beams in Biology and Medicine IBIBAM
durchgefiihrt.

2003 konnte mit dem Bau einer Schwerionenan-
lage im Heidelberger Klinikum begonnen werden;
2005 wurde in Pavia (in der Ndhe von Mailand)
der Grundstein fiir die italienische Anlage gelegt.
Beide Anlagen sollen 2008 mit der Patientenbe-
strahlung beginnen. Im Mai 2005 wurde fiir das
ETOILE-Projekt in Lyon eine Finanzierung durch

die franzosische Regierung zugesagt.
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Abb.38: Grundriss des Kooperativen Ionentherapie Zentrums KITZ Marburg. Der Eingangbereich ist umgeben von
Ambulanzrdumen, Erstimmobilisierungsrdaumen. AuBler den Raumen fiir die Medizinphysik sind auch Labore und Sitz-
riaume flir einen Lehrstuhl: Klinische Strahlenbiologie vorgesehen. Fiir die technische Ausriistung und den Betrieb ist

Siemens AG, Medical Solutions verantwortlich.

Ende 2007 wurde die Ausschreibung fiir ein Com-
prehensive Cancer Center in Kiel abgeschlossen,

das ebenfalls ein lonentherapie Zentrum enthélt.

So werden in den néichsten Jahren mindestens 5
Anlagen in Europa gebaut werden. Das Interesse
fiir weitere Projekte in Europa ist groB. Der ge-
schitzte Bedarf von einer Anlage pro 10 Mio. Ein-
wohner ist mit den begonnenen 5 Anlagen nicht
gedeckt. Wie viele Schwerionentherapie-Anlagen
schlieflich gebaut werden, hingt von den wei-
teren klinischen Erfolgen ab, auch im Vergleich
zu reinen Protonen-Einheiten, die in der Investi-

tion 25% billiger sind. Letztendlich wird - wie bei
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allen medizinischen GroBgerdten - der Erfolg die
Zahl der Gerite festlegen. Auf dem europdischen
Markt konkurrieren neben Siemens Medical Solu-
tions, die das GSI-Know-How iibernommen hat,
die belgische Firma lon Beam Applications (IBA)
und der japanische Mitsubishi-Konzern, sowie die
deutsche Firma ACCEL, die 2007 von der amerika-

nischen Firma Varian itbernommen wurde.

Das grof3e Interesse dieser Firmen zeigt, dass ein
erheblicher Markt fiir Schwerionenanlagen er-
wartet wird, zum Wohle vieler Patienten, die damit

eine gute Chance einer Krebsheilung erhalten.
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