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Das Ziel strahlentherapeutischer
Behandlung ist es, Tumoren zu
vernichten und dabei das ge-
sunde Gewebe weitgehend zu
schonen. Eine Präzisions-Ra-
diotherapie erfordert eine mög-
lichst konforme Bestrahlung
des Tumors mit der für die
Heilung notwendigen Dosis. Für
die heute gebräuchlichsten the-
rapeutischen Strahlenquellen –
Elektronen-Linearbeschleuniger,
welche Elektronen- und harte
Röntgenstrahlen bereitstellen –
wurden dafür die Methoden der
intensitätsmodulierten und bild-
geführten Radiotherapie ent-
wickelt. Der nächste Schritt zur
Verbesserung der Tumorkon-
formität ist die klinische Anwen-
dung von Partikelstrahlen
(Protonen, leichte Ionen).
Entsprechende Anlagen erfor-
dern einen hohen Investi-
tionsaufwand. Eine Reduktion
dieses Aufwandes könnte der
Einsatz außerordentlich kom-
pakter Beschleunigungs-
strukturen eröffnen, welche auf
der Wechselwirkung hochinten-
siver Laserstrahlen mit Materie
beruhen. 

The goal of radiotherapeutic 
treatment is complete tumour
destruction, while sparing the
healthy tissue as far as possi-
ble. Precision radiotherapy
requires tumour-conform
irradiation with a curative dose.
For electron linear accelerators,
the most common therapeutic
radiation source at present, deli-
vering beams of electrons and
hard X-rays, the methods of
intensity-modulated and image-
guided radiotherapy have been
developed. The next level in
improving tumour conformity is
the clinical application of particle
beams (protons and light ions).
Such facilities require substan-
tial investments. The outlay
could be reduced, however, by
using very compact accelerating
structures based upon the inter-
action of highly intensive laser
beams with matter.

1 Einleitung

Krebserkrankungen sind die zweithäufigste
Todesursache in allen Industrienationen.
Allein in Deutschland erkranken derzeit
jährlich mehr als 420 000 Personen neu an
Krebs, mehr als 200 000 Patienten sterben
daran. Die Strahlentherapie ist neben der
Operation und der medikamentösen Thera-
pie eine der drei Säulen der Behandlung von
Krebserkrankungen. Heute werden mehr als
50 % aller Krebspatienten durch eine Strah-
lentherapie behandelt. Die Strahlentherapie
ist ein hocheffektives Verfahren zur Ver-
nichtung des Primärtumors und kann da-
durch auch die Gefahr der Streuung von
Metastasen, die gewöhnlich das Endstadium
einer Krebserkrankung darstellen, verrin-
gern. Ein Ersatz der Strahlentherapie durch
andere Verfahren ist nicht in Sicht. Im
Gegenteil, in den nächsten Jahrzehnten wird
die Bedeutung der Strahlentherapie durch
physikalisch-technologische Weiterentwick-
lung von Hochpräzisions-Bestrahlungs-
verfahren und durch die Integration neuer
biologischer Forschungsergebnisse, die
einen individualisierten Zuschnitt der
Behandlung auf den einzelnen Patienten
erlauben, weiter erheblich zunehmen [1].

Das Ziel einer kurativen Strahlentherapie
ist die komplette Vernichtung des Tumors,
ohne gleichzeitig gravierende Nebenwir-
kungen im gesunden Gewebe zu erzeugen.
Bereits 1936 wurde von dem Hamburger
Radiologen HERRMANN HOLTHUSEN [2] er-
kannt, dass sowohl die Tumorkontroll-
wahrscheinlichkeit als auch die Wahrschein-

lichkeit schwerer Nebenwirkungen mit stei-
gender Strahlendosis zunehmen (Bild 1).
Die Wahrscheinlichkeit einer komplika-
tionslosen Heilung hängt somit vom Ab-
stand der jeweiligen Dosis-Effekt-Kurven
für den Tumor und die umgebenden Nor-
malgewebe ab. Bei zum Beispiel großen und
strahlenresistenten Tumoren in unmittelba-
rer Nähe zu strahlensensiblen gesunden
Geweben kann der Abstand zwischen den
Dosis-Effekt-Kurven sehr gering (sogar
negativ) werden, sodass eine Strahlenthe-
rapie nicht indiziert ist. Auf der anderen
Seite können bei kleinen und strahlensensi-
blen Tumoren oder bei Geschwülsten, die
von relativ resistentem Gewebe umgeben
sind, hohe Heilungsraten erreicht werden.
Das Ziel einer Optimierung der Strahlen-
therapie durch Forschung und neue Techno-
logien ist es, die Rate komplikationsloser
Tumorkontrollen durch Vergrößerung des
Abstandes der Dosis-Effekt-Kurven zu
erhöhen. Dabei wurden in den letzten Jahr-
zehnten durch eine bessere bildgebende
Darstellung der Tumorlokalisation und -aus-
dehnung, durch den Einsatz computerge-
stützter Bestrahlungsplanungssysteme,
durch Optimierung der Fraktionierung und
durch die Kombination der Strahlentherapie
mit anderen Verfahren, insbesondere der
Chirurgie und der Chemotherapie, große
Fortschritte erreicht. Der bislang größte
Fortschritt wurde jedoch erzielt durch eine
Steigerung der Präzision der Bestrahlung, 
d. h. eine verbesserte Tumorkonformität der
Dosisverteilung und damit eine geringere
Belastung gesunder Gewebe. Dies wird sich
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durch die Entwicklung innovativer Bestrahlungstech-
nologien und deren klinische Einführung in den nächsten
Jahren weiter fortsetzen. 

Dieser Beitrag stellt Forschungsarbeiten auf diesem
Gebiet vor, die derzeit in den vom Bundesministerium für
Bildung und Forschung geförderten Projekten „OncoRay“
und „onCOOPtics“ als Kooperation der TU Dresden, des
Universitätsklinikums Carl Gustav Carus und des For-
schungszentrums Dresden-Rossendorf (FZD) durchgeführt
werden.

2 Präzisions-Strahlentherapie an Elektronen-Linear-

beschleunigern

Die Strahlentherapie von Tumoren unterscheidet zwei prin-
zipiell verschiedene Methoden: Bei der Teletherapie (von
griech.: tele – fern) befindet sich die Quelle der ionisieren-

den Strahlung üblicherweise ca. 1 m vom Patienten entfernt
und die Strahlung dringt von außen bis zum Tumor vor.
Hingegen wird bei der Brachytherapie (von griech.: brachys
– nah/kurz) die Strahlenquelle – ein kleines Stäbchen, eine
Nadel o. ä., welche ein Radionuklid wie zum Beispiel 192Ir
oder 125I enthält – direkt im Tumor platziert, was gewöhn-
lich mit einem chirurgischen Eingriff verbunden ist. In die-
sem Artikel ist ausschließlich von der Teletherapie die Rede,
weil hier das größte technologische Potenzial für eine
Verbesserung der Strahlentherapie liegt.

Das „Arbeitspferd“ der modernen Teletherapie ist der
kompakte Hochfrequenz-Linearbeschleuniger (Bild 2). Er
hat, seit seiner Erfindung in den 1960-er Jahren, in den
Industrieländern die früher angewandten Bestrahlungs-
geräte auf der Basis des Radionuklids 60Co („Kobaltka-
none“) fast vollständig abgelöst. Es wird davon ausgegan-
gen, dass zur Sicherstellung einer qualitativ und quantitativ
ausreichenden radioonkologischen Versorgung 5 bis 6 Elek-
tronenlinearbeschleuniger für 1 Million Einwohner zu
installieren sind [3, 4]. Diese Beschleuniger liefern Elek-
tronenstrahlen mit einer Energie von etwa 4 bis 20 MeV. 
Die Elektronenstrahlen werden jedoch nur in etwa 
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Bild 1. Erstmals von HOLTHUSEN [2] aufgezeigter Zusammenhang zwi-
schen der Dosisabhängigkeit der Wahrscheinlichkeiten für die Tumor-
vernichtung (grün) und die Toleranzüberschreitung im gesunden Gewebe
(rot) sowie für die komplikationsfreie Heilung (schwarz). Letztere ergibt
sich als Produkt der Wahrscheinlichkeit der Tumorvernichtung und der
komplementären Wahrscheinlichkeit für die Toleranzüberschreitung. Sie
ist hoch, wenn der Abstand zwischen der grünen und roten Kurve groß ist.
Forschungsarbeiten zur Verbesserung der Strahlentherapie zielen auf eine
Verschiebung der grünen Kurve zu kleineren Dosiswerten (z. B. durch
Gabe molekularer Substanzen, welche die Strahlenempfindlichkeit des
Tumorgewebes erhöhen) oder durch Verschieben der roten Kurve zu grö-
ßeren Dosiswerten (z. B. durch Reduktion der Dosis im gesunden Gewebe
durch neue Bestrahlungstechnologien).

Bild 2. Hochmoderner strahlentherapeutischer Behandlungsplatz für die
bildgeführte Strahlentherapie in der Klinik und Poliklinik für Strahlen-
therapie und Radioonkologie des Universitätsklinikums Carl Gustav Carus
Dresden. Der Elektronen-Linearbeschleuniger (links) ist um die
Längsachse des Patienten drehbar, sodass ein Tumor aus allen Richtungen
bestrahlt werden kann. Der im Hintergrund befindliche Röntgen-
Computertomograf dient der genauen Bestimmung der Lage des Tumors
unmittelbar vor der Bestrahlung. Dazu wird der in Bestrahlungsposition
liegende Patient um 180° geschwenkt und der auf Schienen bewegliche
Tomograf fährt zur Bildgebung über den Patienten. Im Vordergrund
(unten) ist der Strahlaustritt einer von zwei im Fußboden eingelassenen
Röntgenröhren sichtbar. Diese dienen zusammen mit den oberhalb des
Patienten angebrachten Flachdetektoren der Positionskontrolle.



20 % der Bestrahlungen direkt genutzt – in den meisten
Fällen kommen ultraharte Photonenstrahlen zum Einsatz,
welche entstehen, wenn der Elektronenstrahl auf ein Radia-
tortarget hoher Kernladungszahl (Tantal oder Wolfram)
trifft.

Die Vorbereitung einer Bestrahlung erfolgt gemäß den in
Bild 3 dargestellten einzelnen Schritten. In die Röntgen-
Computertomogramme (CT) des Patienten werden vom
Strahlentherapeuten die zu bestrahlenden Tumorbereiche
und die zu schonenden Risikoorgane am Bildschirm einge-
zeichnet. Ergänzende bildgebende Verfahren, wie Magnet-
resonanztomografie (MRT) und Positronen-Emissions-
Tomografie (PET), die aufgrund ihrer Funktionsweise spe-

zielle Parameter des menschlichen Gewebes darstellen, wie
zum Beispiel Wasserstoffgehalt bzw. Stoffwechselaktivität,
bilden eine wirksame Hilfe bei der Konturierung. Danach
optimiert der Medizinphysiker durch Variation der Bestrah-
lungsparameter, wie Anzahl der Strahlenfelder, Fluenz,
Einstrahlwinkel, Photonenenergie und Feldform, die Dosis-
verteilung im 3-dimensionalen CT-Datensatz des Patienten.
Die Dosisberechnung erfolgt mit speziellen Algorithmen 
(z. B. Faltungsverfahren oder Monte-Carlo-Technik), wobei
die Elektronendichte des Gewebes aus den Grauwerten der
CT-Bilder gewonnen wird [5]. Die Dosisverteilung wird mit
den Vorgaben für das Tumorvolumen und mit den
Toleranzdosen für die Risikoorgane verglichen. Gege-
benenfalls müssen die Planungsparameter solange verändert
werden, bis ein akzeptables Ergebnis erreicht ist.

Um die verschriebene hohe Dosis im Tumor bei minima-
ler Dosisbelastung des Normalgewebes zu applizieren,
wurde in den letzten Jahren die etablierte 3-D-konformale
durch die intensitätsmodulierte (IMRT) und die bildgeführ-
te (IGRT) Radiotherapie ergänzt. 

3-D-konformale Strahlentherapie

Die 3-D-konformale Strahlentherapie ist zurzeit das am häu-
figsten eingesetzte Verfahren. Dabei wird der Tumor mit
mehreren Bestrahlungsfeldern aus unterschiedlichen Rich-
tungen bestrahlt. Die Feldformen sind dabei der Projektion
des zu bestrahlenden Tumors angepasst – gesehen aus der
jeweiligen Einstrahlrichtung. Dies geschieht mithilfe eines
im Beschleuniger angebrachten Lamellenkollimators oder
mit individuell geformten Absorbern. 

Intensitätsmodulierte Strahlentherapie (IMRT)

Eine weitere Erhöhung der Konformität der Dosisver-
teilung, insbesondere bei konkaven Formen, ermöglicht die
Methode der intensitätsmodulierten Radiotherapie [6]. Eine
typische Dosisverteilung zeigt Bild 4. Bei der IMRT wird
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Bild 3. Abfolge der Planung einer Strahlentherapie mit Gewinnung der
Bilddaten, Festlegung der Zielvolumina und der Risikoorgane, Dosis-
optimierung und Simulation des vom Arzt akzeptierten Bestrahlungsplans

Bild 4. Dosisverteilung für einen IMRT-Plan im Beckenbereich. Dar-
gestellt sind in einem ausgewählten CT-Schnitt das Zielvolumen (rote
Kontur), die Dosisverteilung und die fünf verwendeten Bestrahlungsfelder
(gekennzeichnet durch verschiedenfarbige Begrenzungslinien und ihren
Zentralstrahl mit Angabe der Einfallsrichtung). Die konkave Form des rot
dargestellten Zielvolumens dient der Schonung des im CT-Schnitt zentral
gelegenen Dünndarms. Die grün unterlegten Bereiche repräsentieren die
Dosen zwischen 95 % und 107 % der verschriebenen Dosis. Mittels IMRT
gelingt es, konkave Zielvolumina zu bestrahlen. Es wird aber auch deut-
lich, dass bei IMRT-Techniken das bestrahlte Volumen nahezu den gesam-
ten Patientenquerschnitt umfassen kann (alle farbigen Regionen).
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nicht nur die Feldform durch Kollimatoren festgelegt, son-
dern zusätzlich die Fluenz der Strahlung innerhalb der
Feldflächen variiert (Fluenzprofile). Die Fluenzprofile wer-
den mithilfe inverser Planungsalgorithmen berechnet [7].
Als Zielfunktion in diesem Optimierungsprozess dienen
Vorgaben zur Dosis, zur Dosishomogenität im Zielvolumen
und zu Toleranzdosen im Normalgewebe. Bei der An-
wendung der IMRT muss jedoch beachtet werden, dass das
bestrahlte Volumen gesunden Gewebes größer als bei der 3-
D-konformalen Strahlentherapie ist.

Bildgeführte Strahlentherapie (IGRT)

Unsicherheiten in der täglichen Patientenpositionierung und
die Beweglichkeit der Organe im Bereich des Brustkorbes
und des Abdomens können zu einer Unterdosierung im
Tumor oder zu einer Überdosierung in den Risikoorganen
führen. Die Organbewegungen können periodisch sein (z. B.
bei der Atmung) oder aus physischen Veränderungen her-
rühren (z. B. Blasenfüllung). Die bildgeführte Strahlen-
therapie dient sowohl der Verbesserung der Lagerungs-
genauigkeit des Patienten als auch der Korrektur der
Organbewegung während und zwischen den Strahlenbe-
handlungen: Unmittelbar vor, zum Teil auch während der
Bestrahlung, wird die Lage des zu bestrahlenden Organs
oder benachbarter knöcherner Strukturen mit bildgebenden
Verfahren wie Durchleuchtung und Schnittbildgewinnung
kontrolliert. Dabei werden die aktuellen Aufnahmen mit den
Sollwerten aus der Bestrahlungsplanung verglichen und
Abweichungen in der Lage korrigiert. Neben zusätzlichen
im Bestrahlungsraum vorhandenen diagnostischen Geräten
(Röntgen-Durchleuchtungseinrichtung, CT) kann auch der
Therapiestrahl direkt für die Bildgewinnung eingesetzt wer-
den (sog. Electronic Portal Imaging oder Megavolt Cone
Beam CT). Periodische Organbewegungen können bei
Kenntnis der Organlage zur Phase des die Bewegung auslö-
senden Vorgangs (für die Strahlentherapie ist dies haupt-
sächlich die Atmung) kompensiert werden, wenn der
Beschleuniger nur in der vorher gewählten Atemphase
strahlt oder indem der Strahl der Bewegung nachgeführt
wird [8]. Den Zusammenhang zwischen Tumorposition und
Atemphase erhält man durch Computertomografen, welche
die Bilder nach der Zeit sortieren können (4-D-CT). Dosis-
Sicherheitssäume um den Tumor, die aus Gründen der
Lagerungsungenauigkeit und der Organbeweglichkeit erfor-
derlich sind, das gesunde Gewebe jedoch zusätzlich belas-
ten, können somit verringert werden. Bild 2 zeigt diese am
Universitätsklinikum Dresden vorhandene moderne
Technik. 

3 Tumortherapie mit Protonen und schweren Ionen

Ungeachtet der enormen technologischen Fortschritte bei
der Strahlentherapie mit harter Photonenstrahlung ist die
therapeutische Effektivität von elektromagnetischer Strah-
lung aus physikalischen und radiobiologischen Gründen
limitiert. Die ungünstige, einer Exponentialfunktion folgen-
de Dosis-Tiefenverteilung von Photonen (Bild 5) und die
erhebliche Seitenstreuung, welche im besonderen Maße für
Elektronen ausgeprägt ist, beschränken die physikalische
Selektivität. Ferner ist die relative biologische Wirksamkeit
elektromagnetischer Strahlung oft nicht ausreichend, um
strahlenresistente Tumoren wirksam zu behandeln.

Mit dem Einsatz schwerer geladener Teilchen, wie Proto-
nen und schwerere Ionen der Elemente mit den Kernla-

dungszahlen Z = 2 bis 8 (Helium bis Sauerstoff), können
diese durch elektromagnetische Strahlung gegebenen Ein-
schränkungen für die Präzisionstherapie tief liegender, kom-
pakter, strahlenresistenter Tumoren in der unmittelbaren Nä-
he von Risikoorganen überwunden werden. Dies bewirkt in
erster Linie die hoch selektive Energiedeposition durch
schwere geladene Teilchen in der Tiefe (Bild 5). Darüber
hinaus zeigen Ionen, mit Ausnahme der Protonen, eine sehr
geringe Seitenstreuung und eine erhöhte relative biologische
Wirksamkeit im Bereich des Dosismaximums [9]. Der erste
Vorschlag, beschleunigte Protonen und leichte Ionen für die
Tumortherapie einzusetzen, geht zurück auf eine Arbeit des
amerikanischen Physikers ROBERT WILSON aus dem Jahre
1946 [10]. Es sollten jedoch fast fünf Jahrzehnte vergehen,
bis diese Ideen in dedizierte, technisch zuverlässige
Therapieanlagen, welche in die Infrastruktur großer Klini-
ken integriert werden können, umgesetzt wurden. Vielmehr
entstanden die ersten experimentellen Teilchentherapie-
Anlagen an ursprünglich für die kernphysikalische Grund-
lagenforschung errichteten Beschleunigern. Herausragende
Beispiele dafür sind das Lawrence Berkeley Laboratory in
San Francisco/USA, wo ab 1954 (Protonen), 1957 (Helium-
Ionen) bzw. 1975 (Argon-, Silizium- und Neon-Ionen)
Pionierarbeit zu physikalisch-technischen, radiobiologi-
schen und klinischen Aspekten der Strahlentherapie mit
Ionen geleistet wurde [11 bis 13], sowie das Harvard
Cyclotron Laboratory in Boston/USA, wo in der Zeit zwi-
schen 1961 und 2002 fast 10 000 Patienten mit Protonen
bestrahlt wurden [14]. Die ersten klinischen Teilchen-
therapie-Anlagen wurden für Protonen im Jahre 1990 am
kalifornischen Loma Linda University Medical Center [15]
und für Kohlenstoff-Ionen am japanischen Heavy Ion
Medical Accelerator in Chiba (HIMAC) [16] in Betrieb
genommen. Die Entscheidung, Kohlenstoff-Ionen für die
Therapie zu verwenden, ist auf der Basis strahlenbiologi-
scher Experimente mit verschiedenen Ionenstrahlen wie
20Ne, 16O, 12C gefallen [17]. Kohlenstoff-Ionen scheinen
einen optimalen Kompromiss zwischen der Präzision der
Dosisdeposition und der gesteigerten biologischen Wirk-
samkeit zu gewährleisten. 

Seit der erfolgreichen Aufnahme des Betriebes an jenen
klinischen Protonen/Ionen-Anlagen wächst die Zahl der pro-

Bild 5. Vergleich der Dosis-Tiefenverteilungen, welche durch 6-MV-
Photonen- und durch 12C-Ionenstrahlen mit Energiewerten zwischen 2,24
und 2,89 GeV in Wasser deponiert werden. Im Falle der Photonenstrahlung
liegt das Dosismaximum in geringer Tiefe, während es für Ionenstrahlen
durch richtige Auswahl der kinetischen Energie im Tumor liegt.



(Wiss. Z. TU Dresden 57 (2008) Heft 1 – 2) 131

jektierten und realisierten Einrichtungen weltweit beträcht-
lich [14]. Alle diese Anlagen sind mit sogenannten passiven
therapeutischen Strahlführungen ausgerüstet. Diese Tech-
nologie wurde bereits vor mehr als 30 Jahren am Lawrence
Berkeley Laboratory entwickelt [12] und führt die Tumor-
konformität durch 
– Streufolien zur Aufweitung des in Bleistift-Form den

Beschleuniger verlassenden Teilchenstrahles
– Absorber zur Anpassung der Strahlenergie an die Tiefe

des Tumors im Körper und 
– Kollimatoren zur Anpassung der Strahlform an die late-

rale Ausdehnung des Tumors 
herbei. Diese Komponenten werden für jeden Patienten und
für jedes einzelne Bestrahlungsfeld individuell angefertigt. 

Trotz dieses Aufwandes gelingt es mit dieser Technologie
nicht, eine intensitätsmodulierte Teilchentherapie zu reali-
sieren und im Falle der Ionentherapie die biologisch hoch-
wirksamen Komponenten der Strahlung allein auf das
Tumorvolumen zu beschränken und somit das therapeuti-
sche Potenzial der Protonen- und Ionenstrahltherapie umfas-
send zu erschließen. Dieses Ziel wurde mit der experimen-
tellen Kohlenstoffionen-Therapie verfolgt, welche seit 1993
im Rahmen eines Gemeinschaftsprojektes zwischen der
Gesellschaft für Schwerionenforschung Darmstadt (GSI),

der Radiologischen Universitätsklinik und dem Deutschen
Krebsforschungszentrum Heidelberg sowie dem For-
schungszentrum Dresden-Rossendorf (FZD) am Schwerio-
nensynchrotron der GSI errichtet wurde und 1997 in Betrieb
ging (Bild 6). Seitdem wurden dort fast 400 Patienten vor-
nehmlich mit Tumoren im Kopf-Hals-Bereich (Bild 7) mit
außerordentlich großem klinischem Erfolg bestrahlt. So
konnte zum Beispiel die lokale Tumorkontrolle nach 5
Jahren bei den besonders strahlenresistenten Chordomen der
Schädelbasis von 50 % bei Bestrahlung mit Photonen [18]
auf 70 % gesteigert werden [19]. Die Anlage ist eine welt-
weit einzigartige Initiative mit dem Ziel, die potenziellen
Vorteile der Ionentherapie umfassend zu erschließen und zu
demonstrieren, dass die dafür entwickelten Verfahren und
Apparaturen einen zuverlässigen klinischen Betrieb gewähr-
leisten können. Die wichtigsten Innovationen an der GSI-
Anlage sind die Folgenden: 
• Die drei-dimensionale tumorkonformale Dosisap-

plikation wird mit dem intensitätsgesteuerten Raster-
scann-Verfahren [20] realisiert. Dabei wird einerseits der
bleistiftförmige Teilchenstrahl (Dicke: 3 bis 10 mm)
durch gekreuzte Dipol-Magnetfelder lateral durch den
Tumor bewegt. Durch Änderung der Teilchenenergie am
Beschleuniger wird andererseits die Eindringtiefe des
Strahls verändert, sodass sukzessive jeder Punkt des
Tumors mit der von der Bestrahlungsplanung vorgege-
benen Teilchenzahl belegt wird. 

• Die radiobiologisch orientierte, inverse Bestrahlungs-
planung [21, 22] berücksichtigt die komplizierten
Zusammenhänge zwischen der Energie der Teilchen,
ihrer Eindringtiefe, der lokalen Dosis, dem Gewebetyp
und der relativen biologischen Wirksamkeit und opti-
miert die dreidimensionale Verteilung der Teilchenfluenz
im Zielvolumen. 

• Die Qualitätssicherung der Therapiebestrahlungen
durch die in-beam Positronen-Emissions-Tomografie,
ein am FZD entwickeltes Verfahren [23], nutzt den
Effekt aus, dass bei der nuklearen Wechselwirkung zwi-
schen den Ionen des Therapiestrahles und den Atom-
kernen des Gewebes Positronen emittierende Radionuk-
lide (vor allem 11C und 15O) entstehen. Ihre Annihila-
tionsstrahlung wird mit einem in den Therapieplatz inte-
grierten PET-Scanner registriert. Die daraus errechneten
Positronen-Emissions-Tomogramme (Bild 8) dienen der

Bild 6. Der Bestrahlungsplatz für die 12C-Ionentherapie an der GSI
Darmstadt. Der horizontale Kohlenstoff-Ionenstrahl verlässt die
Strahlführung durch das im Bildzentrum sichtbare goldfarbene Fenster von
20 × 20 cm2. Patienten mit Kopf-Hals-Tumoren werden während der
Bestrahlung durch eine individuell angefertigte Maske zur Gewährleistung
der Präzision fixiert. Oberhalb und unterhalb des Patienten befinden sich
die Detektoren des auf Schienen verfahrbaren in-beam PET-Scanners. Die
Positions-Verifikation erfolgt vor jeder Bestrahlung durch Röntgen-
Durchleuchtung. Die Röntgenquellen und Bildaufnehmer werden dazu an
Hubsäulen von der Decke herabgelassen.

Bild 7. Dosisverteilung für die Bestrahlung eines Schädelbasistumors mit
Kohlenstoffionen. Die Ionen laufen im Bild von links oben in den Kopf des
Patienten ein und sollen den Hirnstamm als strahlenempfindliches
Risikoorgan (Bildmitte) nicht treffen. Die Isodosislinien sind in den Farben
des Regenbogens codiert und bezeichnen 5, 15, … 95 % des Dosis-
Maximums.
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Beurteilung des korrekten Ablaufes der Bestrahlungen,
indem zum Beispiel die Reichweite der Teilchen in vivo
daraus bestimmt wird [24].

Die medizinischen und wissenschaftlich-technischen
Ergebnisse an der Therapie-Anlage bei der GSI haben den
Erwartungen in hervorragender Weise entsprochen [25],
sodass auf deren Basis eine klinische Schwerionentherapie-
Anlage am Universitätsklinikum Heidelberg errichtet
wurde, welche das gesamte Ionenspektrum von den Proto-
nen bis zu Sauerstoff-Ionen abdeckt und voraussichtlich im
Jahre 2008 in Betrieb geht. 

4 Ausblick: laserbasierte Beschleuniger für die Partikel-

therapie

Auf der Basis gegenwärtig gesicherter Indikationen können
ca. 15 % aller Strahlentherapie-Patienten von einer Behand-
lung mit Protonen- bzw. Ionenstrahlen profitieren [26, 27].
Unter der Annahme, dass an einem Partikeltherapieplatz 
1 000 Patienten im Jahr behandelt werden, sind allein im
EU-Raum mit seinen 457 Millionen Einwohnern langfristig
ca. 170 solcher Bestrahlungsplätze zu installieren. Der
wahre Bedarf wird wahrscheinlich höher sein, weil sich im
Ergebnis der klinischen Forschung an existierenden Parti-
keltherapie-Zentren neue Indikationen ergeben werden. Die
Kosten für einen Bestrahlungsplatz, d. h. für den Beschleu-
niger (ein Zyklotron oder ein Synchrotron), die Therapie-
strahlführung und die erforderlichen, dem Strahlenschutz
entsprechenden Gebäude, belaufen sich auf 30 bis 50
Millionen Euro. Dies ist etwa das Zehnfache der Kosten
eines konventionellen, mit einem Elektronen-Linearbe-
schleuniger ausgerüsteten Therapieplatzes. Es besteht also
ein erheblicher Bedarf an einer Technologie, welche die
Kosten von Beschleunigern und therapeutischen Strahlfüh-
rungen deutlich senken kann. Ein vielversprechender Weg ist
die Nutzung von Hochintensitätslasern für die Teilchenbe-
schleunigung. Solche Hochintensitätslaser sind in der Lage,
elektrische Felder mit einer effektiven Feldstärke von 1013

V/m zu erzeugen [28]; bei hoch entwickelten konventionel-
len Beschleunigern beträgt dieser Wert einige 107 V/m. Im
Jahre 2006 konnte in Jena [29] und Los Alamos [28] erst-

mals gezeigt werden, dass es möglich ist, mit Hochinten-
sitätslasern quasi-monochromatische Protonen- bzw.
Kohlenstoffionen-Strahlen zu erzeugen. Die Energie dieser
Strahlen lag mit wenigen MeV noch um ca. zwei Größen-
ordnungen unter der für einen therapeutischen Einsatz erfor-
derlichen. Simulationsrechnungen [29] fordern dafür Laser
mit einer Pulsleistung von 1 PW (= 1015 W). Solche Laser
befinden sich derzeit im Aufbau, unter anderem in Jena, wo
der Hochleistungslaser „Polaris“ [30] in diesem Jahr in
Betrieb geht. Unter diesen Rahmenbedingungen haben die
Zentren für Innovationskompetenz (ZIK) „ultra optics“,
Jena, und „OncoRay“, Dresden, im April 2007 das BMBF-
geförderte Verbundprojekt „onCOOPtics – Hochintensi-
tätslaser für die Radioonkologie“ gestartet, welches Grund-
lagen- und angewandte Forschung zu lasergetriebenen
Partikelbeschleunigern für die Strahlentherapie betreibt. In
den nächsten vier Jahren werden in Jena (ZIK „ultra optics“,
Fraunhofer Institut für Angewandte Optik und Feinme-
chanik, Friedrich-Schiller-Universität) dazu Forschungs-
arbeiten zu Hochleistungslasern und -optiken, zur Wechsel-
wirkung ultra-intensiver Laserstrahlung mit Materie und zu
Laser-Radiatortargets für medizinisch nutzbare Strahlung
durchgeführt. Komplementär dazu konzentriert sich die
Arbeit in Dresden (ZIK „OncoRay“, TU Dresden, Univer-
sitätsklinikum Carl Gustav Carus, FZD) auf Detektoren und
Dosimeter für laserbeschleunigte und damit ultrakurz
gepulste Teilchenstrahlung höchster Dosisleistung, auf die
Messung der biologischen Wirkung solcher Strahlen und auf
den Entwurf therapeutischer Strahlführungen für Laser-
Partikelbeschleuniger. Bis zu einem klinisch einsetzbaren
Laser-Partikelbeschleuniger ist es noch ein weiter Weg –
wenigstens 10 Jahre intensiver Forschungsarbeit sind dafür
zu veranschlagen.
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