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Kapitel 1

Einleitung

Einhergehend mit der steigenden Lebenserwartung der Menschen und verbesserten diagnosti-
schen M•oglichkeiten aufgrund von dreidimensionalen bildgebenden Verfahren werden immer
mehr Krebserkrankungen diagnostiziert und behandelt. Einen gro�en Anteil der Therapiever-
fahren macht dabei die Strahlentherapie aus. Der Erfolg derStrahlentherapie ist sehr stark
an die pr•azise Umsetzung einer zuvor verschriebenen Dosisverteilung gekn•upft. Sowohl eine
zu hohe Dosisbelastung des gesunden Gewebes, wie auch eine Bestrahlung des Tumors mit
einer zu niedrigen Dosis muss vermieden werden. Strahleninduzierte Sekund•artumoren, starke
Nebenwirkungen oder eine unvollst•andige Abt•otung der vorhandenen Tumorzellen k•onnten
sonst in der Folge auftreten.

Die Bestrahlungsplanung im Vorwege der Bestrahlung hat deshalb eine wichtige Bedeutung.
In diesem komplexen Prozess m•ussen sowohl die ger•atespezi�schen Basisdaten, als auch pati-
entenindividuelle Voraussetzungen gleicherma�en ber•ucksichtigt werden, um schlie�lich eine
Dosisverteilung berechnen zu k•onnen. Diese Komplexit•at des Planungsprozesses f•uhrt zu ei-
ner erh•ohten Notwendigkeit an qualit•atssichernden Ma�nahmen, die auch speziell die Dosis-
berechnung betre�en. Es ist wichtig, dass tats•achlich die Dosis berechnet wird, die sp•ater der
applizierten Dosis entspricht. Die M•oglichkeit dreidimensionale Bilddaten f•ur diese Planung
zu verwenden, f•uhrt zu einer erh•ohten Information der anatomischen Struktur eines Pati-
enten. Die Ber•ucksichtigung in der Dosisberechnung geschieht dabei durch die Verwendung
der Schw•achungsinformationen des Computertomographie (CT)-Datensatzes. Eine m•oglichst
genaue Kenntnis dieser Schw•achungsinformation ist f•ur einen kleinen Fehler in der Dosisbe-
rechnung entscheidend. Da der Schw•achungskoe�zient eines Materials jedoch von der Energie
der verwendeten Strahlung abh•angig ist, muss mit einer CT-Kalibrierung eine Umsetzung der
CT-Werte in Elektronendichten erfolgen. Die Elektronendichten bestimmen vorwiegend die
Schw•achung im Energiebereich der Therapie. Da bei einer experimentellen Ermittlung ver-
schiedene Faktoren Ein
uss auf diese Kalibrierung nehmen k•onnen, wurden im Rahmen dieser
Arbeit intensive Untersuchungen zur Bestimmung einer CT-Kalibrierung durchgef•uhrt. Da-
bei wurde abgesch•atzt, in wie weit die Dosisberechnung durch diese Faktoren beein
usst wird.

Neben der korrekten Umsetzung der Bilddaten spielt die Tatsache, dass die verwendeten Do-
sisberechnungsalgorithmen N•aherungen verwenden, eine bedeutende Rolle. Dies hat zur Folge,
dass die F•ahigkeit der Algorithmen in manchen Situationen nicht ausreicht, die Dosis genau
zu berechnen. Aus diesem Grund m•ussen die Nutzer des Systems diese Grenzen kennen und
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2 KAPITEL 1. EINLEITUNG

f•ur die angewendeten Bestrahlungstechniken sicherstellen, dass die korrekte Dosis berechnet
wird. F •ur eine Klinik mit wenig Messzeit an den Beschleunigern durch hohe Patientenzahlen
oder wenig Personal ist eine ausreichende Qualit•atssicherung oft nicht ohne Probleme m•og-
lich. Daher wurde im Rahmen der Mitarbeit an einem IAEA (Inte rnational Atomic Energy
Agency)-Projekt ein Katalog von Tests untersucht und evaluiert, der international eine Basis
der Qualit •atssicherung bilden soll. Durch die intensive Untersuchung der Tests konnten Emp-
fehlungen zur weiteren Vorgehensweise innerhalb des Projekts gegeben werden. Sie wurden
neben dieser Arbeit in einem Projektbericht zusammengestellt.

Ein spezielles Problem in der Dosisberechnung liegt zudem bei vorhandenen Metallimplanta-
ten oder -prothesen vor. In diesem Fall f•uhren Probleme in der Bildgebung und die ungen•ugen-
de F•ahigkeit der Berechnungsalgorithmen zu einer falschen Dosisberechnung. Die CT-Daten
werden durch Artefakte stark ver•andert. Sie ver•andern die Schw•achungswerte so weit, dass sie
f•ur eine Schw•achungskorrektur in der Dosisberechnung unbrauchbar werden. Die Berechnungs-
algorithmen k•onnen zudem so hohe Dichten nicht korrekt ber•ucksichtigen, sie untersch•atzen
die Schw•achung und die R•uckstreue�ekte eines Metalls. Da die Zahl der Patienten mit Me-
tallimplantaten, speziell H•uftprothesen, stetig zunimmt, kommt dieser Problematik vermehrt
Bedeutung zu. Aus diesem Grunde wurden in dieser Arbeit Planungsstudien und Filmmes-
sungen zu dieser Problematik durchgef•uhrt. Aus diesen Untersuchungen konnten verschiedene
Empfehlungen f•ur die weitere Behandlung dieser Probleme gegeben werden.

Die Arbeit gliedert sich insgesamt folgenderma�en:

� Kapitel 2 behandelt die strahlenphysikalischen Grundlagen, die zumVerst•andnis der
Arbeit notwendig sind.

� Kapitel 3 beschreibt die Strahlungserzeugung mit einem medizinischen Linearbeschleu-
niger.

� Kapitel 4 gibt eine Einf•uhrung in die Technik der Computertomographie, der Kern-
spintomographie und der Positronen-Emissions-Tomographie.

� Kapitel 5 enth•alt Grundlagen zu Bestrahlungsplanungssystemen und derenQualit •ats-
sicherung.

� Kapitel 6 berichtet •uber die Untersuchungen zur CT-Kalibrierung.

� Kapitel 7 befasst sich mit den Untersuchungen im IAEA-Projekt.

� Kapitel 8 beschreibt die Messungen zu Metallprothesen.

� Kapitel 9 fasst die Inhalte der Arbeit zusammen und motiviert einige Punkte f•ur die
Zukunft.



Kapitel 2

Strahlenphysikalische Grundlagen

Diese Arbeit beschreibt die Anwendung der ionisierenden Strahlung, die in Diagnostik und
Therapie weit verbreitet ist. Sie wird sowohl in der Computertomographie wie auch in der
Strahlentherapie genutzt. Daher soll die De�nition und Erl •auterung des Begri�s der ioni-
sierenden Strahlung, sowie die Wechselwirkung der Strahlung in den Grundlagen zun•achst
behandelt werden. Im Anschluss wird dann auf die klinische Dosimetrie eingegangen werden.

2.1 Klassi�zierung von Strahlung und Strahlenarten

Unter dem Begri� Strahlung versteht man eine Ausbreitung von Elementarteilchen oder
Wellen. Bei ersterem spricht man von Teilchen- oder Korpuskelstrahlung, Elektronen- oder
Neutronenstrahlung fallen zum Beispiel in diese Gruppe. Der Begri� Photonenstrahlung be-
schreibt die Ausbreitung einer elektromagnetischen Welle, also einen Transport von Energie.

Strahlung wird grunds•atzlich in zwei Kategorien unterteilt: ionisierende und nicht-ionisierende
Strahlung, gem•a� ihrer F •ahigkeit Atome der Materie zu ionisieren. Ionisiert wird ein Atom,
indem einem Elektron des Atoms eine Energie zugef•uhrt wird, die gr •o�er als seine Bindungs-
energie ist. Das Elektron l•ost sich dann vom Atom, welches nun positiv geladen ist.

Bei der ionisierenden Strahlung wird wiederum zwischen direkt und indirekt ionisierender
Strahlung unterschieden. Direkt ionisierende Strahlung (z.B. Elektronen, Protonen oder Al-
phateilchen) kann ihre Energie in Coulombwechselwirkungen direkt an die Elektronen der
Atome abgeben und die Materie so ionisieren. Bei indirekt ionisierender Strahlung handelt
es sich um ungeladene Strahlung (z.B. Photonen und Neutronen), die ihre Energie in einem
zweistu�gen Prozess an die Materie•ubertr •agt. Sie erzeugt im ersten Wechselwirkungsprozess
geladene Teilchen (z.B. Sekund•arelektronen), die dann wiederum Atome ionisieren k•onnen [1].
Photonenstrahlung wird je nach Entstehungsart verschieden benannt. 
 -Strahlung bezeichnet
die Photonenstrahlung, die von angeregten Atomkernen ausgesandt wird, wenn diese in einen
Zustand niedrigerer Energie •ubergehen. R•ontgenstrahlung ensteht, wenn geladene Teilchen
im Coulombfeld von Atomkernen abgebremst werden (kontinuierliche oder Bremsstrahlung)
oder ihre Energieniveaus•andern (diskrete charakteristische R•ontgenstrahlung) [2, 3].

Da im Verlauf der Arbeit nur mit Photonenstrahlung gearbeit et wurde, soll dieser Strahlungs-
art im Folgenden die vermehrte Aufmerksamkeit gelten. Da die biologische Wirkung und der

3
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gr•o�te Anteil der deponierten Energie jedoch von den geladenen Sekund•arteilchen ausgeht,
ist die Wechselwirkung von Elektronen mit Materie ebenfalls beschrieben.

2.2 Wechselwirkung von Photonen mit Materie

Der Wechselwirkungsprozess von Photonen mit Materie l•asst sich grunds•atzlich in 5 unter-
schiedliche E�ekte unterteilen:

1. Photoe�ekt

2. Comptone�ekt

3. Paarbildung

4. Koh•arente Rayleighstreuung

5. Photonukleare Wechselwirkung

Diese E�ekte f•uhren dazu, dass ein Photonenstrahl beim Durchgang durch Materie der Dicke
x wie folgt geschw•acht wird:

� x = � 0 � e� �x (2.1)

� bezeichnet den Photonen
uss, also die Anzahl der Photonen, die in einem de�nierten Zeitin-
tervall eine bestimmte Fl•ache durchqueren. Der Schw•achungskoe�zient � ist linear verbunden
mit dem Wirkungsquerschnitt � :

� = NA � � �
�
M

(2.2)

Dabei ist NA die Avogadrozahl, M die molare Masse und� die Dichte des durchstrahlten
Materials. Der Wirkungsquerschnitt � beschreibt die Wahrscheinlichkeit des Auftretens eines
jeden einzelnen E�ekts und ist abh•angig von der Energie der Photonen und der Ordnungszahl
des durchquerten Materials. Abbildung 2.1 zeigt die dominierenden Wechselwirkungsformen
in Abh •angigkeit der Photonenenergie und der Ordnungszahl [1, 2, 3]. Wie aus der Abbildung
zu sehen ist, spielen im f•ur die Diagnostik (E ca. 10-80 keV) und Therapie (E ca. 2 MeV)
relevanten Energiebereich nur Photoe�ekt, Comptone�ekt und Paarbildung eine bedeutende
Rolle. Sie sollen nun im einzelnen genauer erl•autert werden [2, 3, 4, 5].

2.2.1 Photoe�ekt

Beim photoelektrischen E�ekt (kurz: Photoe�ekt) wechselw irkt ein einfallendes Photon der
Energie EP = h� mit einem Elektron aus einer der inneren Schalen eines Atoms, das mit
der Energie E i

B (i = K; L; M; : : : ) an dieses gebunden ist (siehe Abbildung 2.2). Wenn die
Energie des einfallenden Photons gr•o�er ist als die Bindungsenergie des Elektrons an das Atom
(EP > E B ), wird das Photon vollst •andig absorbiert und h•ort auf zu existieren. Seine Energie
EP wird auf das Elektron •ubertragen, welches die kinetische EnergieTe = EP � E i

B erh•alt.
Der Schw•achungskoe�zient f •ur den Photoe�ekt � , der direkt mit der Wahrscheinlichkeit des
Auftretens des Photoe�ekts verbunden ist (siehe Gleichung(2.2)), ist von der Ordnungszahl
Z in folgender Weise abh•angig:

� / � �
Z n+1

A � E 3
p

(E � 0; 511MeV ) (2.3)
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Abbildung 2.1: Photonenhauptwechselwirkungsarten. Dabei bezeichnet� den Schw•achungskoe�zi-
enten des Comptone�ektes,� den Koe�zienten des Photoe�ektes und � den der Paarbildung.

Abbildung 2.2: Schematische Darstellung des Photoe�ekts [6].

� / � �
Z n+1

A � Ep
(E � 0; 511MeV ) (2.4)

A beschreibt die Massenzahl. Der auftretende Exponentn besitzt f•ur kleine Werte von Z den
Wert n � 3; 6. F•ur hohe Ordnungszahlen betr•agt der Wert n = 3. Neben dem Photoelektron
als eigentlichem Sekund•arteilchen entstehen weitere Terti•arstrahlungen: Wenn der Photoe�ekt
in einer relativ niedrigen Schale auftritt, kann die entstandene freie Stelle durch ein Elektron
aus einer h•oheren Schale besetzt werden. Die durch die Ver•anderung der Bindungsenergie
freiwerdende Energie wird als charakteristische R•ontgenstrahlung emittiert. Allerdings kann
diese Energie auch an ein anderes Elektron•ubertragen werden. Wenn die freigewordene Ener-
gie h•oher ist als die Bindungsenergie der jeweiligen Schale, so ist die Emission eines weiteren
Elektrons ohne Strahlungsabgabe m•oglich. Dies ist der sogenannte innere Photoe�ekt oder
Auger-E�ekt.

Der Photoe�ekt �ndet vor allem bei niedrigen Photonenenergien und hohen Ordnungszahlen
im Absorber statt (siehe Abbildung 2.1). Daher ist er im Falle des menschlichen Gewebes
(Ze� � 7) im Bereich der R•ontgendiagnostik vorherrschend.
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2.2.2 Comptone�ekt

Der Comptone�ekt (auch inkoh •arente Photonenstreuung) beschreibt den inelastischen Wech-
selwirkungsprozess zwischen einem einfallenden Photon und einem•au�eren schwach gebunde-
nen H•ullenelektron eines Absorbers (siehe Abbildung 2.3). Dabei •ubertr •agt das Photon einen

Abbildung 2.3: Schematische Darstellung des Comptone�ekts [6].

Teil seiner Energie und seines Impulses auf das Elektron. Das Photon wird aus seiner Bewe-
gunsrichtung abgelenkt, also gestreut. Das Elektron verl•asst das Atom unter dem Winkel �
zur Einfallsrichtung des Photons. Die Wahrscheinlichkeit des Auftretens des Comptone�ekts
wird durch den Comptonwechselwirkungskoe�zienten beschrieben:

� /
Z
A

(2.5)

Der Comptone�ekt ist der im Bereich therapeutischer Photonenenergien dominierende Wech-
selwirkungse�ekt (siehe Abbildung 2.1).

2.2.3 Paarbildung

Hat ein einfallendes Photon eine EnergieEP � 1,022 MeV, so kann es durch den Prozess
der Paarbildung absorbiert werden. Dabei werden im Coulombfeld des Atomkerns spontan
Elektronen-Positronen-Paare erzeugt (siehe Abbildung 2.4). Die Wahrscheinlichkeit f•ur das

Abbildung 2.4: Schematische Darstellung des Paarbildungsprozesses [6].

Auftreten der Paarbildung wird durch den dazugeh•origen Koe�zienten beschrieben:

� /
Z 2

A
(2.6)
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2.2.4 Linearer (Massen-) Schw •achungskoe�zient

F•ur Photonen l•asst sich ein linearer Schw•achungskoe�zient � de�nieren, der die Summe der
Schw•achungskoe�zienten der verschiedenen Wechselwirkungen darstellt.

� = � + � + � (2.7)

Wegen der Dichteproportionalit•at bezieht man den Schw•achungskoe�zienten auf die Dichte
� des Absorbers. Man erh•alt daraus den sogenannten Massenschw•achungskoe�zienten �=� .

2.3 Wechselwirkung von Elektronen mit Materie

Die strahlenbiologische Wirkung auf die bestrahlten Zellen geht jedoch nicht ma�geblich von
den ungeladenen Teilchen, sondern von den geladenen Sekund•arteilchen (meist Elektronen)
aus. Anders als ungeladene Teilchen, die in wenigen Wechselwirkungsprozessen jeweils viel
Energie •ubertragen, wechselwirken Elektronen (Prim•ar- oder Sekund•arteilchen) durch ihr
elektrisches Feld mit jedem Kern oder Elektron an dem sie vorbei
iegen. Dabei •ubertragen
sie jeweils relativ wenig Energie, so dass es zur vollst•andigen Absorption sehr vieler Wechsel-
wirkungen bedarf. Die h•au�gsten Wechselwirkungen sind:

� Unelastische St•o�e mit den H •ullenelektronen (Ionisation und Anregung).

� Erzeugung von Bremsstrahlung im Feld des Kerns und der H•ullenelektronen.

� Elastische Streuung im Kernfeld, dessen St•arke nach au�en hin durch die abschirmende
Wirkung der H •ullenelektronen rasch abnimmt.

� Unelastische Wechselwirkung mit dem Atomkern.

Zum Energieverlust der Elektronen tragen fast nur die ersten beiden genannten E�ekte bei. Es
sollen daher diese beiden E�ekte genauer beschrieben werden: Energieverlust durch Ionisation
und Energieverlust durch Bremsstrahlungserzeugung [2, 3,5].

2.3.1 Energieverlust durch Ionisation

Der Energieverlust mittels Ionisation wird oftmals als dasSto�bremsverm•ogen (engl. collision
stopping power) der Elektronen bezeichnet. Der Energieverlust durch diese Art der Anregung
wird folgenderma�en beschrieben:

Scoll = (
dE
dx

)coll =
4�N A e4

mev2

Z
A

� [ln(
2mev2
 2

I
) � � 2] (2.8)

Hierbei bezeichnetdx die Dicke des Materials,me die Elektronenmasse und v die Geschwin-
digkeit des Elektrons, NA ist die Avogadro-Konstante. Z und A sind die Ordnungszahl
bzw. Massenzahl der Materie,I das mittlere Ionisationspotential der absorbierenden Atome
(I = 10 � Z � eV), � = v

c und 
 = 1p
1� � 2

. Der Verlauf von Scoll ist in Abbildung 2.5 dargestellt.

W•ahrend im niederenergetischen Bereich die Energie•ubertragung der langsamen Elektronen
wesentlich gr•o�er ist und dann mit steigender Energie abf•allt, steigt sie im hochenergetischen
Bereich (ab einer Energie von 1 MeV) wieder an, da nun•uberwiegend relativistische E�ekte
wirken.
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Abbildung 2.5: Sto�- (Collison loss), Strahlungs- (Bremsstrahlung loss) und Gesamtbremsverm•ogen
(Total) von Elektronen in Wolfram.

2.3.2 Energieverlust durch Bremsstrahlungserzeugung

Bremsstrahlung wird erzeugt, wenn ein Elektron in der N•ahe eines Atomkerns vorbei
iegt und
es inelastisch mit dem Feld dieses Atomkerns wechselwirkt.Hierbei wird ein Photon emittiert.
Da das Elektron bei dieser Wechselwirkung seine gesamte kinetische Energie an das Photon
abgeben kann, spricht man von einer inelastischen Streuung. Das Elektron wird hierbei stark
abgebremst und die erzeugte Photonenstrahlung nennt man Bremsstrahlung.

F•ur das Strahlungsbremsverm•ogen des ElektronsSrad (engl. radiative stopping power) gilt:

Srad = (
dE
dx

)rad /
Z 2

A
� (

e
me

)2 � Ep (2.9)

Gesamtes Bremsverm •ogen

Es gilt f •ur das gesamte Bremsverm•ogen:

Stot = (
dE
dx

)tot = Srad + Scoll (2.10)

2.4 Grundlagen der klinischen Dosimetrie

Im vorigen Kapitel wurden die Wechselwirkungsprozesse ionisierender Strahlung beschrieben.
Um die Energie•ubertragung durch solche Prozesse auch quantitativ erfassen zu k•onnen, ist es
notwendig zun•achst einige Begri�e zu kl•aren [2, 3, 4, 5].

2.4.1 Begri�e

Fluenz

Die Photonenstrahlung eines Strahlungfelds kann durch zwei Gr•o�en beschrieben werden.
Die Teilchen
u�dichte ' = � d2N

dtdA beschreibt zun•achst die Anzahl der TeilchenN , die, ausge-
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hend vom Strahlungsfeld einer Punktquelle, in einem Zeitintervall dt in ein Fl•achenelement
der Fl•achedA eintreten. Die Teilchen
uenz ist dann:

� =
Z t2

t1
'dt (2.11)

•Ahnlich ist die Beschreibung •uber die Energie
u�dichte  = d2W
dtdA , die auf die Energie
uenz

	 =
Z t2

t1
 dt (2.12)

f•uhrt. F •ur beide Beschreibungen m•ussen die Anzahl bzw. Energie der Photonen bekannt sein.
Allerdings sind diese Gr•o�en schwer zu messen. Um dieses Problem zu umgehen, de�niert
man die Begri�e Kerma und Energiedosis.

Kerma K

Die erste Stufe der Photonen-Wechselwirkung (•Ubertragung der Photonenenergie an die Elek-
tronen) wird durch die Kerma (engl. k inetic energy r eleased per unitmass) beschrieben. Die
Kerma ist die Summe der kinetischen EnergiendWkin der von den Photonen aus dem Material
freigesetzten geladenen Teilchen pro Masseneinheitdm.

K =
dWkin

dm
=

dWkin

�dV
[Gy =

J
kg

] (2.13)

Die Kerma ist in der Regel kein direktes Ma� f•ur die Energieabsorption, da die Sekund•arteil-
chen ihre Energie teilweise au�erhalb des betrachteten Volumens abgeben.

Energiedosis D

Die zweite Stufe des Wechselwirkungsprozesses (Energie•ubertragung der Sekund•arelektronen
an Materie) wird im Begri� der Energiedosis D ber•ucksichtigt. Dies ist die von einem Absor-
bermaterial der Dichte � absorbierte EnergiedWD pro Masseneinheitdm.

D =
dWD

dm
=

dWD

�dV
[Gy =

J
kg

] (2.14)

Dies ist die fundamentale Dosisgr•o�e in der klinischen Dosimetrie und ist im Folgenden immer
wieder Messgr•o�e.

Ionendosis J

Die Ionendosis J beschreibt den Betrag der elektrischen LadungdQ der Ionen eines Vor-
zeichens, die in einem VolumenelementdV eines Gasesg der Dichte � g durch ionisierende
Strahlung unmittelbar oder mittelbar gebildet werden.

J =
dQ
dmg

=
dQ

� gdV
[
C
kg

] (2.15)

Die Ionendosis ist die Messgr•o�e einer Ionisationskammer.
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Der Vollst •andigkeit halber sollen noch zwei weitere Begri�e eingef•uhrt werden: Der Ener-
gieumwandlungskoe�zient � tr (auch Energie•ubertragungskoe�zient genannt) beschreibt die
Energieumwandlung von Photonenenergie in kinetische Energie der Sekund•arteilchen. Bei
bekannter PhotonenenergieEP l•asst er sich mit Hilfe des Schw•achungskoe�zienten folgen-
derma�en ermitteln:

� tr =
E tr

EP
� � (2.16)

Oft wird aus Gr •unden der Dichteproportionalit •at der Massenenergieumwandlungskoe�zient
� tr =� verwendet. Die durch das Material lokal absorbierte Energie der Bewegungsenergie der
Sekund•arelektronen ist jedoch um einen Faktor (� tr � G) reduziert, der die Energieabgabe
der Elektronen durch Erzeugung von Bremsstrahlung ber•ucksichtigt. Diese wird durch den
Energieabsorptionskoe�zienten � en beschrieben. Er ist folgenderma�en mit dem Energie•uber-
tragungskoe�zienten � tr verkn•upft:

� en = � tr � (1 � G) (2.17)

� en=� beschreibt den Massenenergieabsorptionskoe�zienten.

2.4.2 Strahlungsdetektoren

Die Aufgabe der klinischen Dosimetrie besteht in der Bestimmung der Energiedosis im Pati-
enten oder in geeigneten Phantomen (siehe Kapitel 2.4.3). Dabei werden an das verwendete
Detektorsystem verschiedene Anforderungen gestellt. Zumeinen sollte die Anzeige reprodu-
zierbar und weitestgehend unabh•angig von der verwendeten Strahlungsart und Dosisleistung
sein. Zum anderen sollte das Sondenmaterial gewebe•aquivalent sein, d.h. in seiner Wirkungs-
weise auf das Strahlenb•undel (Schw•achung, Streuung, . . . ) und der Energieabsorption dem in-
teressierenden K•orpergewebe•ahnlich sein. Das bedeutet f•ur Photonenstrahlung eine •Uberein-
stimmung des Materials bez•uglich der Zahl der erzeugten Sekund•arelektronen, ihrer Energie-
und Richtungsverteilung, sowie des totalen Bremsverm•ogens. Dies impliziert eine •Uberein-
stimmung der Wahrscheinlichkeit der jeweils vorherrschenden Wechselwirkungsprozesse (vgl.
Kapitel 2.2), woraus ein Ein
u� auf den materiellen Aufbau e ines Dosimeters resultiert.

Am h•au�gsten wird zur Dosismessung die Ionisationsdosimetriemit Hilfe einer Ionisations-
kammer und einem Anzeigeger•at verwendet, da Ionisationskammern langzeitstabil sind,ihre
Bedienung relativ einfach und ihre physikalische Funktionsweise gut verstanden ist. Das Prin-
zip der Ionisationskammer soll ausf•uhrlicher behandelt werden, da auch in der Arbeit eine
Reihe von Ionisationsmessungen durchgef•uhrt wurden.

Ionisationskammer

In Abbildung 2.6 ist zun•achst der schematische Aufbau einer Ionisationskammer zu sehen.
Prinzipiell besteht eine Ionisationskammer aus einer einem Zylinderkondensator •ahnlichen
Anordnung. Diese Anordnung ist an eine Gleichspannungsquelle angeschlossen. Die Spannung
sorgt daf•ur, dass die durch Ionisation des F•ullgases erzeugten Ladungen gesammelt werden.
Hierdurch 
ie�t ein Strom in der Kammer, der bei konstanter S trahlungsintensit •at mit wach-
sender Elektrodenspannung zunimmt, da die durch die Ionisation erzeugten Ladungstr•ager
im schwachen elektrischen Feld nicht schnell genug getrennt werden und somit teilweise re-
kombinieren k•onnen. Die Erh•ohung der Spannung f•uhrt zu einer schnellen und weitgehend
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Abbildung 2.6: Schematischer Aufbau einer Ionisationskammer.

vollst•andigen Trennung der Ladungstr•agerpaare, so dass die Rekombination verhindert wird.
Daher erh•oht sich der Kammerstrom irgendwann nicht mehr mit der Kammerspannung und
erreicht einen S•attigungswert. Die H•ohe dieses S•attigungswertes h•angt von der Dosisleistung,
dem Kammervolumen und der Art des F•ullgases ab. Wird allerdings die Kammerspannung
•uber die S•attigungsspannung hinaus erh•oht, so werden die durch die ionisierende Strahlung
erzeugten Teilchen so sehr beschleunigt, dass sie Sekund•arelektronen durch Sto�ionisation des
F•ullgases erzeugen. Der Kammerstrom w•achst trotz konstanter Dosisleistung an. Es wird also
eine h•ohere Dosisleistung vorget•auscht. Um solche Fehler zu verhindern, wird die Arbeitss-
pannung meist so gew•ahlt, dass die Ionisationskammer in der Mitte des S•attigungsplateaus
arbeitet [4].

Die unmittelbare Messgr•o�e einer Ionisationskammer ist die IonendosisJ . Um aus diesem
Wert die Energiedosis in Wasser zu ermitteln, muss der mittlere Energieaufwand, der zur Bil-
dung eines Ionenpaares in einem Gas notwendig ist, ber•ucksichtigt werden. Au�erdem muss
eine Umrechnung vom Medium Luft bzw. des F•ullgases der Kammer in das Medium Wasser
mit Hilfe der Massenenergieabsorptionskoe�zienten erfolgen.

Die in der Arbeit verwendeten Kammern sind bereits auf Wasser-Energie-Dosis kalibriert.
Daher ergibt sich die Wasser-Energiedosis aus dem Anzeigewert M wie folgt:

DW = k � ND;W � M (2.18)

Dabei beschreibtk das Produkt aller Korrekturfaktoren, die die Abweichungen von den Ka-
librierbedingungen ber•ucksichtigen. ND;W ist der zu der Kammer geh•orige Kalibrierfaktor in
Wasser-Energiedosis. F•ur Photonen sind im wesentlichen drei Faktoren zu ber•ucksichtigen:

k = kT � kp � kQ (2.19)

Korrigiert werden Temperatur ( kT ), Luftdruck ( kp) und Strahlqualit •at (kQ). Eine genauere
Beschreibung des Korrekturfaktors f•ur die Strahlqualit •at �ndet sich im Anhang (vgl. An-
hang A).

Radiographe und radiochrome Filme

Ionisationskammern bieten lediglich die M•oglichkeit punktweise die Dosis zu ermitteln. Oft
ist es jedoch von Interesse die zweidimensionale Verteilung der Dosis zu messen. Dazu eignen
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sich radiographe (lichtemp�ndlich, Entwicklungsprozess notwendig) und radiochrome (lich-
tunemp�ndlich,

"
selbstentwickelnd\) Filme.

Weit verbreitet ist im Bereich der Dosimetrie von therapeutischer Photonenstrahlung (ca.
2 MeV) der radiographe Filmtyp EDR2-Film ( Extended D ose R ange) der Firma Kodak
(Eastman Kodak Company, Rochester, NY). Dieser Filmtyp zeigt erst ab ca. 7 Gy ein S•at-
tigungsverhalten und ist somit f•ur die Veri�kation einer gesamten Bestrahlungsfraktion (ca.
2 Gy) geeignet. In diesem Dosisbereich ist sein Ansprechen nahezu linear zur Dosis (siehe
Abbildung 2.7). Der EDR2 basiert auf demselben Prinzip wie ein photographischer Film und

Abbildung 2.7: Ansprechverm•ogen des EDR2-Films. Aufgetragen ist die optische Dichte in Abh•an-
gigkeit von der bestrahlten Dosis. Bis in Bereiche von•uber 4 Gy ist das Ansprechverm•ogen nahezu
linear [7].

ist daher ebenfalls lichtemp�ndlich. Die sensitiven Schichten des Films enthalten im wesent-
lichen Gelatine mit Silberbromid und Silberiodid als aktive Substanzen. Bei der Bestrahlung
werden durch Elektronen (aus Photo- und Compton-E�ekt) je nach Energie der eingesetz-
ten Strahlung unterschiedlich viele (zwischen 108 und 1011) Silberionen aktiviert, die bei der
anschlie�enden Filmentwicklung in atomares Silber umgewandelt werden und letztenendlich
zu einer Schw•arzung des Films f•uhren. Die Schw•arzung eines Films ist somit ein Ma� f•ur die
absorbierte Energiedosis [4].

Radiographe Filme haben den Nachteil, dass sie emp�ndlich gegen•uber sichtbarem Licht sind.
Ein weiterer Nachteil dieses Films ist die Notwendigkeit eines Filmentwicklungsprozesses, der
ebenfalls Ein
uss auf die Schw•arzung hat. Au�erdem sind die Filme aufgrund des enthaltenen
Silberbromids/-iodids nicht gewebe•aquivalent, d.h. sie haben eine e�ektive Ordnungszahl die
deutlich von 7 abweicht. In diesem Bereich liegen die (e�ektiven) Z-Werte der meisten sich im
menschlichen K•orper be�ndlichen Gewebearten. Da sich der Photonenwirkungsquerschnitt in
einem Material hoher Ordnungszahl mit der Energie st•arker ver•andert als in einem Materi-
al niedriger Ordnungszahl, ist das Ansprechen des Films aufdie Strahlung deutlich st•arker
energieabh•angig als es f•ur einen gewebe•aquivalenten Film der Fall w•are.

Eine L•osung dieser Probleme ist die Verwendung radiochromer Filme des Typs EBT. Dieser ist
gewebe•aquivalent und damit energieunabh•angig, unemp�ndlich gegen•uber sichtbarem Licht
und selbstentwickelnd. Die Handhabung ist daher deutlich komfortabler. Die sensitive Schicht
des Films beinhaltet Mikrokristalle eines Monomers, die unter Bestrahlung polymerisieren. Es
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entsteht ein blaues Polymer, das f•ur eine Blauf•arbung des Films nach der Bestrahlung sorgt.
Die Intensit •at der F•arbung ist proportional zur applizierten Dosis.

Beide Filmtypen ben•otigen zur Dosisermittlung einen Kalibrierprozess, da Schw•arzung und
Blauf•arbung einer Dosis zugeordnet werden m•ussen. F•ur den EDR2-Film ist diese Kalibrie-
rung f•ur jede Messung notwendig, da beim EDR2 auch der Ein
uss der Entwicklungsmaschine
ber•ucksichtigt werden muss und diese nicht immer•uber mehrere Tage gleichm•a�ig den Film
beein
usst. F•ur den EBT ist die Kalibrierung nur f •ur jede neue Filmcharge durchzuf•uhren.
Dazu werden ein oder mehrere Filme mit verschiedenen de�nierten Dosiswerten bestrahlt
(siehe Abbildung 2.8) und daraus eine Kalibrierkurve erstellt. Da die Auswertung der Filme
mit Hilfe eines Scanners erfolgt, k•onnen die Dosiswerte direkt den Scannerwerten und nicht
der optischen Dichte zugeordnet werden.

Abbildung 2.8: GafChromic EBT-Kalibrier�lm. Die Felder sind symmetrisch angeordnet (3 � 3).
Jedes Quadrat ist mit einer unterschiedlichen Dosis bestrahlt worden und wurde zuvor mit einer
Ionisationskammer absolutdosimetrisch ausgemessen.

Nat•urliche Umweltein
 •usse sowie eine Grundtr•ubung des Filmmaterials f•uhren au�erdem zu
einem Grundansprechen der Filme. Dies wird durch eine Untergrundkorrektur ber •ucksichtigt.

2.4.3 Messphantome

Oft ist es w•unschenswert, bestimmte Dosisverteilungen oder Punktdosiswerte auch im mensch-
lichen K•orper (in vivo) zu ermitteln. Da dies nat •urlich nicht m •oglich ist, werden sogenannte
Phantome entwickelt. Sie werden als dosimetrischer Stellvertreter f •ur das menschliche Gewe-
be eingesetzt. Phantome k•onnen homogen oder inhomogen sein, das hei�t aus einheitlichem
(meist in Bezug auf die Dosimetrie wasser•aquivalentem Material) bestehen oder verschiedene
Materialien beinhalten, die weitestgehend dem Aufbau eines menschlichen K•orpers entspre-
chen. Da in der klinischen Anwendung von Photonenstrahlungder Comptone�ekt die vor-
herrschende Wechselwirkung darstellt, sollten f•ur die Materialien des Phantoms vor allem die
Elektronendichten � e der nat•urlichen Materialien realisiert werden:

� e = � m � NA �
�

Z
A

�
(2.20)

� m bezeichnet die physikalische Dichte.
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Wenn an einem Beschleuniger grundlegende Daten, beispielsweise f•ur das Planungssystem
notwendige Daten oder qualit•atssichernde Messungen, aufgenommen werden, werden h•au�g
Wasser-Phantome (siehe Abbildung 2.9) verwendet, um homogene Messbedingungen zu er-
reichen. Mit dem Wasserphantom k•onnen Tiefendosiskurven und Dosisquerverteilungen sehr

Abbildung 2.9: Wasserphantom [8].

pr•azise gemessen werden. Wasserphantome sind jedoch nicht f•ur Detektoren geeignet, die
nicht wasserdicht sind. Auch die Einrichtung ist sehr zeitaufwendig. Eine gute Methode ist
hier die Verwendung von

"
Festwasserphantomen\. Sie bestehen aus Materialien, deren Elek-

tronendichte nahe an der von Wasser liegt. Ein solches Material mit dem Namen RW3 wird
unter anderem von der Freiburger Firma PTW vertrieben und ist ein Plastikmaterial. Das
von der Firma Euromechanics, Schwarzenbruck vertriebene Phantom

"
Easy Cube\ besteht

aus diesem Material (siehe Abbildung 2.10).

Abbildung 2.10: Der Easy Cube hat Abmessungen von 18� 18 � 18 cm3 und besteht aus wasser-
•aquivalentem Material (RW3). Seine Einsch•ube sind f•ur Messungen mit Filmen, Thermolumineszens-
dosimetern und Ionisationskammern verschiedener Hersteller vorbereitet [9].
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Strahlungserzeugung mittels
Linearbeschleuniger

F•ur die medizinische Nutzung der ionisierenden Strahlung werden vor allem zwei Verfahren
der Strahlungserzeugung genutzt: radioaktive Strahlungsquellen und medizinische Elektro-
nenlinearbeschleuniger. Unter radioaktiven Strahlungsquellen versteht man instabile Isotope,
die durch Zerf•alle radioaktive Strahlung (� -, � - oder 
 -Strahlung) aussenden. F•ur die Strah-
lentherapie werden zumeist kombinierte� -
 -Strahler (z.B. Iridium 192Ir) oder Betastrahler
(dieser emittiert Elektronen oder Positronen, z.B. Strontium/Yttrium ( 90Sr=90Y) verwendet.
Betastrahler sind durch ihre kurze Reichweite gekennzeichnet und eignen sich daher beson-
ders f•ur ober
 •achennahe Behandlungen, z.B. Augentumoren. Kobalt (60Co) ist ein weiteres
Beispiel f•ur einen kombinierten � -
 -Strahler. Vor allem in den Anf•angen der Strahlentherapie
waren sogenannte Tele-Kobalt-Anlagen sehr verbreitet. Heute wird f•ur die radioonkologi-
sche Anwendung zumeist hochenergetische Elektronen- und Photonenstrahlung aus medizi-
nischen Elektronenlinearbeschleunigern verwendet, da diese Beschleuniger eine Ver•anderung
der Strahlqualit •at erlauben. Moderne medizinische Linearbeschleuniger liefern Elektronen-
strahlung im Energiebereich von 2-50 MeV [4].

Prinzipieller Aufbau eines Elektronenlinearbeschleuniger s

Der prinzipielle Aufbau eines medizinisch genutzten Linearbeschleunigers (engl. linear ac-
celerator,

"
LINAC") soll im Folgenden beschrieben werden. Ein Schema des Aufbaus ist in

Abbildung 3.1 zu sehen.

Beschleunigungseinheit

Die zur Beschleunigung ben•otigten Elektronen werden aus einer Gl•uhkathode emittiert und
durch Anlegen einer Spannung zwischen Kathode und der siebartigen Anode zum Beschleu-
nigungsrohr hin beschleunigt. Die weitere Beschleunigungder Elektronen geschieht dann mit
Hilfe von hochfrequenten elektrischen Feldern einer Frequenz von etwa 3 GHz. Die Erzeu-
gung dieser Hochfrequenz (HF) erfolgt entweder in Magnetrons oder in Klystrons, die sich
in den meisten F•allen au�erhalb des Beschleunigers be�nden. Die Hochfrequenz wird •uber
Wellenleiter in die Beschleunigungseinheit eingespeist.

15
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Abbildung 3.1: Prinzipieller Aufbau eines medizinischen Linearbeschleunigers. Die eigentliche Be-
schleunigereinheit be�ndet sich im Bereich des drehbahren Beschleunigerarms (Gantry). Sie besteht
aus einer Elektronenkanone (electron gun) und einem geraden Beschleunigungsrohr (accelerating wave-
guide). Der Strahlerkopf beinhaltet den Umlenkmagneten, im Photonenbetrieb einen Ausgleichs�lter,
ein Photonentarget (x ray target) und ein Kollimatorsystem [1].

Steh- und Wanderwellenprinzip

Die Beschleunigung im Beschleunigungsrohr kann auf zwei verschiedene Arten erfolgen. Der
Beschleuniger wird entweder im Wanderwellen- oder im Stehwellenprinzip betrieben. Im Wan-
derwellenbetrieb durchl•auft die HF-Welle das Rohr und zieht die Elektronen mit sich. Die
Elektronen

"
reiten" auf der Vorder
anke einer Welle und werden auf der ganzen L•ange des

Rohrs kontinuierlich beschleunigt. Dabei werden sie phasenfokussiert und der (fast) konti-
nuierliche Elektronenstrom des Eingangs (eigentlich Pulsdauern von wenigen Mikrosekunden
mit anschlie�ender Abk •uhlphase) in eine Folge von diskreten Elektronenb•undeln moduliert.
Am Ende des Beschleunigungsrohrs wird die HF-Welle vernichtet oder teilweise wiederver-
wendet und die Elektronenpakete verlassen das Rohr durch ein d•unnes Austrittsfenster.

Im Stehwellenbetrieb speist man eine HF-Welle in ein f•ur die Hochfrequenz geschlossenes Rohr
ein. Das Beschleunigungsrohr besteht aus einer Aneinanderreihung von zyklischen Resonato-
ren. Die Resonatoren werden zur Schwingung in ihrem Grundmodus angeregt, jeweils zwei
benachbarte Resonatoren schwingen hierbei gegenphasig und somit ergibt sich das Bild einer
stehenden Welle. Die Elektronen werden durchgehend beschleunigt, da sie in jedem Resonator
die maximale Feldst•arke in Beschleunigungsrichtung vor�nden.

Nach dem Austritt aus dem Beschleunigungsrohr wird der Elektronenstrahl dann durch Ma-
gneten unter Ausnutzung der Lorentzkraft ~F = e � ~v � ~B in Richtung der Patientenliege
umgelenkt.

Elektronenbetrieb

Der Beschleuniger kann sowohl im Elektronen- als auch im Photonenmodus betrieben werden.
Im Elektronenbetrieb ist es notwendig das schmale Elektronenstrahlb•undel aufzuweiten, um
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es therapeutisch nutzbar zu machen. Dazu werden d•unne Streufolien in den Strahlengang
gebracht, an denen die Elektronen gestreut werden. Dies f•uhrt zu einer Winkelaufweitung
des Strahls, der dann mit einem Prim•arkollimator geometrisch begrenzt wird. Die zweite
Kollimierung erfolgt mit einem sogenannten Tubus, der den Strahl bis zur Patientenober
 •ache
f•uhrt.

Photonenbetrieb

Im Photonenbetrieb muss der prim•are Elektronenstrahl in hochenergetische Photonenstrah-
lung umgewandelt werden. Dazu wird in den Strahlengang (wiein einer R•ontgenr•ohre) ein
Bremstarget aus Wolfram oder anderen Metallen hoher Ornungszahl eingebracht. Materialien
mit hoher Ordnungszahl sind besonders geeignet, weil die Bremsstrahlungsaubeute propor-
tional zu Z 2 ist. Die Dicke des Targets ist durch die maximale Reichweiteder Elektronen
begrenzt.

Die im Target erzeugte Photonenstrahlung zeigt eine starkeKonzentration ihrer Energie
uenz
auf die Zentralachse, die mit der Energie der eingeschossenen Elektronen zunimmt. Hinter dem
Taget be�ndet sich deshalb ein konusf•ormiger Absorber, der sogenannte Ausgleichsk•orper. Er
erzeugt homogene Querpro�le (Prinzip siehe Abbildung 3.2). Das Spektrum der erzeugten
Photonenstrahlung ist kontinuierlich mit einer maximalen Energie, die der Elektronenein-
schussenergie entspricht.

Abbildung 3.2: Wirkung eines Ausgleichsk•orpers auf das Strahlpro�l im Photonenbetrieb. Relatives
Intensit •atspro�l (a) ohne Ausgleichsk•orper und (b) mit Ausgleichsk•orper [4].

Im Elektronenbetrieb wird das Target sowie der Ausgleichsk•orper aus dem Strahlengang her-
ausgefahren und durch eine Streufolie ersetzt. So ist der duale Betrieb des Beschleunigers
m•oglich.

Im Strahlerkopf wird die Dosisleistung mit Hilfe einer Anordnung von Ionisationskammern in
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zwei Ebenen•uberwacht. Die gemessene Gr•o�e wird in Monitor-Einheiten (engl. monitor units

"
MU\) angegeben.

Die Kollimation des erzeugten Photonenstrahls erfolgt zun•achst mit einem Prim•arkollima-
tor aus Blei oder Wolfram zwischen Target und Ausgleichsk•orper, um das maximale Be-
strahlungsfeld zu begrenzen. Au�erdem be�ndet sich unterhalb des Ausgleichsk•orpers und
des Strahlmonitors ein einstellbarer Photonenkollimator. Er besteht aus zwei unabh•angigen
Blendenpaaren (meist aus Wolfram), die sich auf einer Kreislinie bewegen, um immer auf den
Strahlfokus ausgerichtet zu sein.

Da die meisten Zielvolumina aber nicht rechteckig geformt sind, wird zus•atzlich oder im Aus-
tausch eines Blendenpaars oft ein sogenannter Lamellenkollimator (

"
multi-leaf-collimator":

MLC) installiert (siehe Abbildung 3.3). Dies ist ein Kollim ator aus vielen einzeln steuerba-
ren, parallel laufenden Wolframlamellen, die opponierendlinks und rechts des Zentralstrahls
angeordnet sind [4].

Abbildung 3.3: Grundprinzip eines MLC. Durch das Verschieben einzelner Lamellen entlang ihrer
F•uhrungsachse lassen sich verschiedene Feldformen generieren [4].



Kapitel 4

Bildgebung

Die Bildgebung tr•agt in verschiedener Hinsicht zur Strahlentherapie bei. Sie dient zum einen
dazu, den Tumor und die Risikoorgane im K•orper des Patienten zu lokalisieren, sowie sei-
ne K•orperkontur darzustellen. Zum anderen kann aus den Daten der Computertomographie
(CT) indirekt auf die f •ur die Dosisberechnung notwendigen Elektronendichten derim K •orper
be�ndlichen Knochen- und Gewebearten geschlossen werden.Diese sind f•ur die genaue Dosis-
berechnung mit Inhomogenit•atskorrektur notwendig. Die Computertomographie nimmt aus
diesem Grunde die bedeutendste Rolle der bildgebenden Verfahren ein und soll daher am aus-
f•uhrlichsten behandelt werden. Der Vollst•andigkeit halber werden im Anschlu� die Grundprin-
zipien der Magnetresonanztomographie (MRT) und der Positronen-Emissions-Tomographie
(PET) behandelt, da sie speziell in der der Strahlentherapie vorangehenden Diagnostik und
bei der Lokalisation des Tumors f•ur die Bestrahlungsplanung sowie der Therapiekontrolle von
Bedeutung sind.

4.1 Computertomographie

Die CT war das erste eingesetzte radiologische Verfahren, das anstatt analoger Bilder digitale
Bilder zur Verf •ugung stellte und statt einer •uberlagerten Darstellung bestimmter K•orper-
abschnitte einzelne Schichten lieferte. Die Art der Bildrekonstruktion erfolgt aber bei allen
tomographischen Bildgebungsverfahren in•ahnlicher Weise und soll am Beispiel der Compu-
tertomographie beschrieben werden.

Zum vereinfachten Verst•andnis der Computertomographie stellt man sich den K•orper aus
endlich vielen kleinen Volumenelementen (Voxel) aufgebaut vor (siehe Abbildung 4.1). Jedem
Volumenelement kann so ein Wert zugeordnet werden, woraus sich dann eine Objektmatrix
ergibt. Aus dieser kann in jeder beliebigen Richtung ein Schnittbild erzeugt werden. Jedes To-
mographieverfahren misst die r•aumliche Verteilung einer physikalischen Gr•o�e, um aus dieser
Informationen •uber die dreidimensionale Zusammensetzung des zu untersuchenden Objekts
zu gewinnen. Diese Gr•o�e ist in der Computertomographie der lineare Schw•achungskoe�zient
� = � (x; y; z; E; t ). Er kann •uber die Information der Intensit •at der Strahlung vor und hinter
dem zu messenden Objekt ermittelt werden, da sich die Intensit •at der einfallenden Strahlung
wie folgt ver•andert, wenn sie ein Objekt durchstrahlt:

I = I 0 � e�
R

� (~r )dl (4.1)

19
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Abbildung 4.1: Grundprinzip der Tomographie. Der menschliche K•orper wird in Voxel zerlegt. Jedem
Voxel wird ein bestimmter gewebespezi�scher Wert zugeordnet. In der Computertomographie ist dies
der lineare Schw•achungskoe�zient [10].

Die Integration erfolgt dabei entlang der Strahlrichtung. Es wird also zun•achst nur eine Pro-
jektion g der Schw•achungkoe�zienten gemessen. Da dies jedoch f•ur verschiedene Winkel '
geschieht, kann dann auf die unterschiedliche Zusammensetzung des Messobjekts zur•uckge-
schlossen werden. Aus einer eindimensionalen Informationmit einem zugeh•origen Winkel kann
so auf eine zweidimensionale Verteilung geschlossen werden. Ein einfaches Schema des Prinzips
ist in Abbildung 4.2 zu sehen. Die Projektiong('; s ) (s beschreibt den Abstand zum Ursprung

Abbildung 4.2: Grundprinzip einer CT-Messung [10]. Aus jedem Winkel ' wird ein Schw•achungs-
pro�l entlang einer Translationsstrecke s des Quellen-Detektor-Komplexes aufgenommen [10].

des Koordinatensystems) der Schw•achungskoe�zienten entlang eines Strahlsl ergibt sich aus
dem Linienintegral •uber die zweidimensionale Verteilung der Schw•achungskoe�zienten � (x; y)
entlang dieses Strahls. Es ergibt sich mit Gleichung (4.1):

g('; s ) = � ln
�

I
I 0

�
=

Z
� (x; y)dl (4.2)

Alle Punkte entlang des Strahls l k•onnen •uber eine Deltagerade beschrieben werden:

� (x � sin' + y � cos' � s) (4.3)
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Daher folgt:

g('; s ) =
Z Z

� (x; y)� (x � sin' + y � cos' � s)dxdy (4.4)

Die Menge der Projektionen f•ur alle m•oglichen Winkel ' hei�t Radontransformierte.

Mit Hilfe des sogenannten Zentralschnitttheorems kann mannun einen Zusammenhang zwi-
schen Radontransformation und Fouriertransformation herstellen, um so sp•ater die Ursprungs-
funktion � (x; y) zu ermitteln. Das Theorem besagt, dass die eindimensionale Fouriertransfor-
mation der parallelen Projektion in Richtung ' einer zweidimensionalen Funktion dem Schnitt
(in Richtung ' ) durch die zweidimensionale Fouriertransformierte der Funktion entspricht
(siehe Abbildung 4.3). Die eindimensionale Fouriertransformation der Projektion g('; s ) ist

Abbildung 4.3: Prinzip des Zentralschnitttheorems.

gegeben durch:

G('; ! ) =
Z

e� j!s g('; s )ds (4.5)

Mit (4.4) ergibt sich:

G('; ! ) =
Z Z Z

� (x; y)e� j!s � (x � sin' + y � cos' � s)dsdxdy (4.6)

F•ur eine Delta-Funktion gilt:
Z

f (s) � � (x � s)ds = f (x) (4.7)

Es folgt daher:

G('; ! ) =
Z Z

� (x; y)e� j! (x �sin' + y�cos' )dxdy (4.8)

Mit der zweidimensionalen Fouriertransformation der Verteilungsfunktion � (x; y)

M (u; v) =
Z Z

� (x; y)e� j (ux + vy)dxdy (4.9)

wird deutlich, dass der Ausdruck (4.8) der Gleichung (4.9) f•ur u = ! �sin (' ) und v = ! �cos(' )
entspricht. Bildet man nun die inverse Fouriertransformation von M (u; v), erh•alt man:

� (x; y) =
1

4� 2

Z Z
M (u; v)ej (ux + vy)dxdy (4.10)
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Wechselt man von kartesischen in polare Koordinaten und ersetzt dann M ('; ! ) durch G('; ! ),
so ergibt sich:

� (x; y) =
1

4� 2

Z Z
G('; ! )ej! (x �sin' + y�cos' ) j! j dxdy (4.11)

j! j ist die Jacobi-Determinante, die beim •Ubergang von kartesischen in polare Koordinaten
erzeugt wird. Die Multiplikation mit j! j im Fourierraum enspricht einer Faltung im Ortsraum
(ge�lterte R •uckprojektion) und erzeugt aus einem unscharfen Bild ein scharfes Bild (siehe
Abbildungen 4.4 und 4.5). Dieses Verfahren nennt sich ge�lterte R•uckprojektion (engl.: �ltered
backprojection).

Abbildung 4.4: Ge�lterte R •uckprojektion [11].

Abbildung 4.5: Faltungskerne [10].

Anstatt des errechneten Schw•achungskoe�zienten wird nun jedoch der sogenante CT-Wert
in Houns�eldeinheiten (HU) angegeben. Dieser beschreibt die ermittelte Schw•achung relativ
zu der durch Wasser:

CT � Wert =
(� gem � � Wasser)

� Wasser
� 1024HU (4.12)

Aus diesem Grund hat Wasser de�nitionsgem•a� den Wert 0 HU, Vakuum den Wert -1024
HU (siehe Abbildung 4.6). Die Houns�eldskala ist nach oben o�en und wird •ublicherweise im
Bereich -1024 HU bis +3071 HU vorgegeben. Dies sind folglich 4096 = 212 unterschiedliche
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Abbildung 4.6: Die Houns�eld-Skala [10].

Werte und somit 12 Bit pro Bildpunkt. Jedem Wert wird zur bild lichen Darstellung ein
Grauwert zugeordnet. Da das Auge jedoch nur ca. 60 bis 80 Graustufen unterscheiden kann,
ist zur Anzeige eine Fensterung notwendig, in der alle Werteoberhalb eines Maximalwertes
wei�, alle unterhalb eines Minimalwertes schwarz dargestellt werden (siehe Abbildung 4.7)
[10, 12].

Abbildung 4.7: Fensterung [10].

Das Au
 •osungsverm•ogen der Computertomographie liegt unter einem Millimeter. Die Mess-
zeit f•ur eine Kopfaufnahme liegt im Minutenbereich.

Die Computertomographie hat den Nachteil, dass Weichteilgewebe schlecht unterschieden
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werden kann, da die Gewebearten alle einen sehr•ahnlichen Schw•achungskoe�zienten haben.
Hier eignet sich die Magnetresonanztomographie, sie ist vor allem in der Diagnostik von
Hirntumoren von gro�er Bedeutung.

4.2 Kernspintomographie

Die Kernspin- oder Magnetresonanz-Tomographie (MRT) ist ein Tomographieverfahren, das
ohne die Verwendung von ionisierender Strahlung arbeitet.Die physikalische Grundlage bildet
das Prinzip der Kernspinresonanz [11].

Die hohe Menge an Wassersto� im menschlichen K•orper bringt automatisch eine hohe Anzahl
von Protonen mit sich. Da Protonen einen Spin besitzen, erh•alt der Atomkern ein magneti-
sches Moment~� . Diese Tatsache bildet die physikalische Grundlage des Verfahrens.

Wird ein Objekt mit magnetischem Moment in ein statisches Magnetfeld gebracht, so rich-
ten sich seine Spins parallel und antiparallel zum Feld aus.Im thermischen Gleichgewicht
besteht ein leichter •Uberschu� an parallel ausgerichteten Momenten. Durch die Ausrichtung
an das•au�ere Magnetfeld f•uhren die Kerne zus•atzlich zu ihrer Eigenrotation eine Kreiselbe-
wegung um die Richtung des Magnetfeldes aus. Die Frequenz dieser Pr•azessionsbewegung ist
die sogenannte Lamor- oder Resonanzfrequenz. Diese Frequenz steigt linear mit Zunahme der
Feldst•arke an, d.h. f•ur jede Magnetfeldst•arke gibt es genau eine Lamor-Frequenz! L = 
 � B .
Der Faktor 
 = �=L ist das sogenannte gyromagnetische Verh•altnis und beschreibt das Ver-
h•altnis von magnetischem Moment zu Gesamtdrehimpuls.

Setzt man die Atome nun zus•atzlich einer hochfrequenten (HF) elektromagnetischen Strah-
lung aus, dessen magnetische Komponente senkrecht zum statischen Feld verl•auft und deren
Frequenz genau der Lamor-Frequenz entspricht, nehmen die Atome aus diesem Feld Energie
auf. Die Spins werden je nach eingestrahlter Energie unterschiedlich stark ausgelenkt. Nach
Abschalten des HF-Pulses haben die Atome (statistisch) die Tendenz, wieder ihre urspr•ung-
liche Lage einzunehmen (

"
Relaxation \) und senden dabei eine elektromagnetische Welle der

Lamor-Frequenz aus. Diese kann•uber ein Antennensystem empfangen werden und wird als
Kernspin-Resonanz-Signal bezeichnet.

Die Relaxation der Spins (Protonen) nach dem Anregungsimpuls wird in zwei unterschied-
liche Formen unterteilt: die Spin-Gitter-Relaxation ( R1) und die Spin-Spin-Relaxation (R2).
Die Spin-Gitter-Relaxation bezeichnet die Wiederzunahme der L•angsmagnetisierung, d.h. das
Zur•uckklappen der Spins in Richtung des statischen Magnetfeldes. Die Zeit des Zur•uckklap-
pens wird dadurch bestimmt, wie schnell die Spins ihre aufgenommene Energie wieder ab-
geben und ist vom Gitter des Gewebes abh•angig. Durch unterschiedliche Relaxationszeiten
in verschiedenen Geweben entstehen Kontraste zwischen denGewebearten und daher auch
zwischen gesundem und Tumorgewebe. Je enger das Gitter, desto mehr Wechselwirkungen
k•onnen pro Zeitintervall zwischen Kern und Gitter statt�nde n und umso schneller erfolgt die
Energieabgabe. Diese Relaxation verl•auft in erster N•aherung exponentiell und wird durch die
Zeitkonstante T1 charakterisiert.

Die Spin-Spin-Relaxation bezeichnet die Abnahme der Quermagnetisierung und wird durch
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die Zeitkonstante T2 charakterisiert. Diese Relaxation ist erheblich schneller als die Spin-
Gitter-Relaxation, da die in die Querebene ausgelenkten Spins in sehr starke Wechselwirkung
mit den anderen Spins treten und die resultierende Quermagnetisierung schneller abnehmen
lassen. Diese Wechselwirkung mit anderen Spins ist ebenfalls gewebeabh•angig, so dass auch
hier Kontraste zwischen verschiedenen Geweben zu gewinnensind.

Das Prinzip der Magnetresonanz setzt ein homogenes statisches Magnetfeld voraus. Jedes zu
untersuchende (inhomogene) Objekt erzeugt jedoch viele kleinere und gr•o�ere Abweichungen
von dieser Homogenit•at. Diese Inhomogenit•aten verursachen ein Verlust der Phasenkoh•arenz
der Pr•azessionsfrequenzen der einzelnen Spins, die Spins dephasieren. Dies hat eine noch k•ur-
zere RelaxationszeitkonstanteT �

2 zur Folge. Diese•uberlagert sich mit T2.

Ein Kontrast zwischen Gewebearten kann aber auch durch Unterschiede im Wassergehalt des
Gewebes erzeugt werden. In diesem Fall spricht man vom Kontrast durch die Protonendich-
te (PD).

Jede dieser vier Arten der Gewebekontrastierung l•asst sich durch entsprechende Parameter
in den Messprogrammen (Pulssequenzen) hervorheben. Man spricht dabei von T1-, T2-, T2*-
und PD-Gewichtung. Die gew•unschte Gewichtung wird durch Einstellung der Parameter der
Pulssequenzen bestimmt, wie der Auslenkwinkel (
ip angle,FA), die Wiederholungszeit (re-
petition time, TR) und die Echozeit (echo time, TE). Der Ausl enkwinkel FA ist der Winkel
der durch den Anregungsimpuls aus ihrem Gleichgewicht ausgelenkten Spins. Die Wiederho-
lungszeit TR ist das Zeitintervall zwischen zwei aufeinander folgenden Anregungsimpulsen.
Die Echozeit TE ist das Zeitintervall zwischen dem Anregungsimpuls und dem Zeitpunkt des
Empfangs des Echosignals.

Die durch die erw•ahnten Anregungen erzeugten und anschlie�end empfangenenSignale m•us-
sen innerhalb des Patienten r•aumlich zugeordnet werden, um die erw•unschte Bildgebung
zu erm•oglichen. Dies geschieht durch ein zeitlich genau de�niertes Einschalten von zus•atzli-
chen linearen Gradienten-Magnetfeldern in allen drei Raumrichtungen. Durch gleichzeitiges
Einschalten eines solchen Gradienten senkrecht zur gew•unschten Bildebene und Einstrahlen
eines speziell geformten Anregungsimpulses werden nur dieSpins innerhalb der gew•ahlten
Schicht angeregt. Man spricht in diesem Fall von einem Schichtselektionsgradienten. Nach
jeder einzelnen (selektiven) Anregung einer bestimmten Schicht werden die Signale aus allen
Bildelementen (Pixel) entlang einer Linie empfangen. Diese Rohdaten werden dann wie in der
Bildrekonstruktion der Computer-Tomographie zu einem anatomisch interpretierbaren Bild
umgewandelt.

Die Au
 •osung ist vergleichbar mit der der Computertomographie, jedoch dauert die Daten-
aufnahme f•ur ein Kopf-MR mit etwa 20 bis 30 Minuten deutlich l •anger.

4.3 Positronen-Emissions-Tomographie

Bei der Positronen-Emissions-Tomographie (PET) werden Molek•ule, die man im menschli-
chen K•orper verfolgen m•ochte, mit einem Positronenemitter markiert (Tracer). Die emittier-
ten Positronen sto�en im K •orper nach kurzem Weg (ca. 2 mm bis 5 mm) mit einem Elektron
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zusammen und annihilieren, erzeugen also zwei Gammaquanten, die dann detektiert werden
k•onnen. Da sie in einem Winkel von 180� voneinander ausgesendet werden, kann durch Ko-
inzidenzdetektion (Zeitfenster von 10 bis 20 ns) der Ort derEmission ermittelt werden (siehe
Abbildung 4.8) [11].

Abbildung 4.8: Grundprinzip der Positronen-Emissions-Tomographie.

Bei der Positronenemission wandelt ein Kern eines Elementsein Proton in ein Neutron, ein
Positron und ein Neutrino um:

18
9 F ! 18

8 O + e+ + � (4.13)

Neben 18F ist 11C ein wichtiger Positronenstrahler in der PET-Technik. Sie haben Halb-
wertszeiten von ca. 110 und 20 Minuten. Aus der Energieerhaltung und der •Aquivalenz von
Masse und Energie (Bewegungsenergie vernachl•assigt) ergibt sich eine Energie von 511 keV
pro Gammaquant.

Anders als in der Computertomographie bestimmt nicht das Ger•at, sondern das gemesse-
ne Ereignis welche Projektion betrachtet wird, denn jedem gemessenen Ereignis wird eine
Projektion zugeordnet. Sind alle Ereignisse richtig in einKoordinatensystem eingetragen, so
ergibt sich eine H•au�gkeitsverteilung, die dann in ein Bild umgerechnet wird. Daher ist eine
lange Messzeit (etwa 10 Minuten f•ur einen 16 cm langen K•orperabschnitt) notwendig, um
gen•ugend Ereignisse zu detektieren, die die Bildqualit•at erh•ohen. Au�erdem ist noch eine
Schw•achungskorrektur notwendig, da die Gammaquanten je nach Abstand zwischen der Ent-
stehung im K•orper und dem Detektor unterschiedlich stark absorbiert werden. Dazu wird
meist eine Transmissionsmessung mit einer R•ontgenquelle verwendet. Zudem ist die zeitlich
abnehmende Aktivit•at des Positronenemitters zu korrigieren.
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Ein Problem der PET ist die schlechte Ortsau
 •osung von etwa 5 mm (durch die mittlere freie
Wegl•ange der Positronen und der Halbwertsbreite der Winkelverteilung um 180� ) und eine
fehlende anatomische Struktur in den Bildern. Dies f•uhrt dazu, dass vermehrt eine Kombina-
tion mit CT-Daten erfolgt. Dies geschieht entweder in kombinierten PET-CT-Scannern oder
mit Hilfe einer Softwarefusion (Koregistrierung) der getrennt aufgenommenen Datens•atze von
PET und CT.

Ein Beispiel f•ur einen typischen Tracer ist 18F-Fluor-Deoxyglukose (FDG), das von den Zel-
len wie Glucose aufgenommen wird, obwohl an einer Stelle desMolek•uls eine Hydroxylgruppe
durch das Radionuklid 18F ersetzt ist. Da FDG nach der Phosphorylierung nicht weiter ver-
sto�wechselt wird, �ndet eine Anreicherung in der Zelle statt. Anhand des Zerfalls von 18F
kann FDG aufgesp•urt werden. Die Verteilung von FDG im K •orper erlaubt R•uckschl•usse auf
den Glukosesto�wechsel verschiedener Gewebe. Eine Tumorzelle verbraucht aufgrund eines
erh•ohten Sto�wechsels viel Glukose und dementsprechend wird dort FDG angereichert.

Abbildung 4.9: CT-, MRT- und PET-Bildqualit •at im Vergleich. Links eine CT-Aufnahme des Kopfs,
in der Mitte MR-Aufnahmen mit T1- und T2-Wichtung, rechts eine PET-Aufnahme. Die Auf nahmen
stammen aus verschiedenen Ebenen des Kopfes.





Kapitel 5

Bestrahlungsplanungssysteme

Die Bestrahlungsplanung im Vorwege einer Therapie ist ein sehr komplexer Prozess, f•ur den
verschiedene Daten ben•otigt werden. Auf der einen Seite m•ussen individuelle anatomische
Patienteninformationen mit bildgebenden Verfahren erhoben werden, um daraus Tumor und
Risikoorgane lokalisieren zu k•onnen. Auf der anderen Seite werden ger•atespezi�sche Daten
ben•otigt, um nach der Auswahl der optimalen Bestrahlungstechnik die Dosisverteilung mit
Bestrahlungsplanungssystemen berechnen zu k•onnen. Beide Stufen sollen daher nun einzeln
in ihren grundlegenden Prinzipien betrachtet werden.

5.1 Dosisberechnungsalgorithmen

Nachdem die Bilddaten erhoben wurden, werden vom behandelnden Arzt Tumor und Risiko-
organe in einem Bild-Datensatz (CT, MRT, PET) markiert. Dies e werden dann, wenn nicht
darin bereits konturiert wurde, auf den CT-Datensatz •ubertragen (Fusion), da dieser sp•ater
die notwendigen Informationen zur Inhomogenit•atskorrektur liefert. Mit dieser Information
kann dann die genaue Feldform und -anordnung festgelegt werden. Dabei ist das Ziel, das
Tumorgebiet m•oglichst homogen mit einer hohen Dosis zu belasten und gleichzeitig die Risi-
koorgane zu schonen (lokale Tumorkontrolle) [13].

F•ur die ausgew•ahlte Anordnung erfolgt dann eine Berechnung der erwarteten Dosisverteilung
im Patienten. Die Dosisverteilung wird bildlich dargestellt und beurteilt. Ist die Dosisvertei-
lung nicht zufriedenstellend, so wird die Feldanordnung ver•andert und es erfolgt eine neue
Dosisberechnung, -darstellung und Beurteilung der Verteilung. Diese Optimierungsprozedur
wird so lange wiederholt, bis die zuvor festgelegten Kriterien eingehalten werden.

Das Grundprinzip der Berechnungsalgorithmen soll im Folgenden erl•autert werden, denn es
ist wichtig, die Grenzen der einzelnen Berechnungsalgorithmen zu kennen, um sp•atere Veri�-
kationen von Bestrahlungspl•anen beurteilen zu k•onnen.

Prinzipiell lassen sich die verwendeten Verfahren der dreidimensionalen Dosisberechnung in
zwei Gruppen einteilen:

� Korrekturbasierte Algorithmen

� Modellbasierte Algorithmen

29
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Erstere basieren auf der Anwendung von Korrekturfaktoren auf bereits gemessene Dosisver-
teilungen und stellen damit schnelle und einfache Verfahren zur Dosisberechnung dar. Speziell
f•ur die Berechnung komplexer Feldgeometrien ist jedoch die Verwendung eines Algorithmus
der zweiten Modellgruppe von Vorteil. Sie modellieren die Dosisverteilung bereits ab dem Zeit-
punkt des Austretens der Photonen aus der Strahlungsquelle. Dies geschieht auf der Grundlage
der physikalischen Aspekte der Wechselwirkung von ionisierender Strahlung mit Materie.

5.1.1 Korrekturbasierte Algorithmen

Zu den korrekturbasierten Algorithmen z•ahlt beispielsweise der Clarkson-Algorithmus. Er
verwendet als Grundlage gemessene Dosisverteilungen f•ur quadratische Felder. F•ur nicht-
quadratische Felder werden die Dosisverteilungen mit der Methode des•aquivalent quadrati-
schen Feldes berechnet. Die Seitenl•angeL des•aquivalent-quadratischen Felds zu einem belie-
bigen rechteckigen Feld ist:

L =
2WH

W + H
(5.1)

Dabei bezeichnenW und H die Feldbreite und Feldl•ange des rechteckigen Feldes [2].

Die Dosisberechnungen beruhen auf Messdaten von Gewebe-Maximums-Verh•altnis (engl. tis-
sue maximum ratio TMR), Dosisquerverteilungen (engl. o�-axis ratio OAR) und relativen
Outputfaktoren f •ur die verschiedenen verwendeten Energien. Der Algorithmusber•ucksichtigt
den prim•aren Ein
u� durch Inhomogenit •aten (Schw•achung des Photonenstrahls) im Patienten
und durch zus•atzliche Modi�katoren (Keil, Block, MLC, . . . ). Auch der Ein 
u� der Feldform
auf den Streuanteil wird beachtet. Er vernachl•assigt jedoch die ver•anderten Streuanteile durch
Keile, Inhomogenit•aten und schr•age Ober
•achen.

5.1.2 Modellbasierte Algorithmen

Bei den modellbasierten Algorithmen stellt die Monte-Carlo-Methode die vielversprechendste
Methode dar, da sie den Weg einzelner Teilchen mit Hilfe von zuf•allig ausgew•ahlten auftreten-
den Wechselwirkungen verfolgt. Um mit dieser Methode vertretbar kleine Fehler zu erreichen,
ist aus statistischen Gr•unden die Betrachtung gro�er Teilchenzahlen (Gr•o�enordnung 108)
notwendig. Hieraus resultieren Berechnungszeiten von mehreren Stunden, die einen Einsatz
in der t •aglichen Routine bisher verhindern [14].

Weniger zeitintensive Verfahren sind die Faltungskern- und Pencil-Beam-Algorithmen. Es
sollen speziell die vom Bestrahlungsplanungssystem CMS XiO f•ur Photonen verwendeten Al-
gorithmen FFT (Fast Fourier Transformation)-Convolution u nd Multigrid Superposition be-
trachtet werden [15, 16, 17]. Bei diesen Methoden werden dieWechselwirkungen von prim•aren
Photonen getrennt von Wechselwirkungen der gestreuten Photonen und Sekund•arelektronen
betrachtet. Dabei wird das Konzept der Kerne verwendet, dasvon Monte-Carlo-Programmen
(MC) erzeugten Matrizen ausgeht.

Im Raum der Energieabsorption beschreibt die EnergiedosisD(~r) alle Energiebetr•age der
Umgebung zum Punkt ~r. Im Raum der Energiefreisetzung beschreibt die TERMA (Total
Energy Released per unit Mass)T(~s) die Energiebeitr•age, die vom Punkt ~s ausgesendet
werden. Mit Hilfe der •Ubertragungsfunktion H (~r;~s) = H (~r� ~s), die ortsinvariant angenommen
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wird, kann nun die Energiedosis berechnet werden.

D(~r) =
Z

V
T(~s)H (~r � ~s)d3s = T(~s) � H (~r) (5.2)

H(~r � ~s) ist der Dosiskern, � beschreibt eine Faltung. Um die Faltung schnell berechnen zu k•on-
nen, verwendet man eine Fouriertransformation (FFT), da die Faltung im Impulsraum durch
eine Multiplikation ersetzt wird und die Berechnung so beschleunigt werden kann. Hierf•ur
ist die Annahme der Ortsinvarianz notwendig. Durch sie wird jedoch auch eine Ber•ucksichti-
gung des Ein
usses von Inhomogenit•aten auf die •Ubertragungsfunktion ausgeschlossen. Diese
Transformation wird beim FFT-Convolution-Algorithmus verw endet. Die erzeugten Kerne lie-
gen daher in kartesischen Koordinaten vor, da diese invariant gegen•uber der Transformation
in den Fourierraum sind.

F•ur jedes Feld wird die Dosis einzeln berechnet und dann die Summe aus allen Beitr•agen ge-
bildet. Die Berechnung erfolgt f•ur ein vorgegebenes Rechenraster. F•ur alle Punkte dazwischen
werden die Dosiswerte interpoliert [15].

Beim Superpositions-Algorithmus liegen die Kerne in sph•arischen Koordinaten vor und erlau-
ben daher eine Skalierung der Kerne in Abh•angigkeit von der Elektronendichte. Dabei wird
das Verfahren der Dichteskalierung verwendet, das eine e�ektive Tiefe f •ur jeden Punkt entlang
eines Strahls berechnet.

de� =
X

i

� e;i � di (5.3)

Dabei bezeichnet� e;i die relative Elektronendichte jeder Materialschicht der Dicke di . Mit der
e�ektiven Tiefe wird die Dosis f •ur jeden Punkt berechnet.

Das Multigrid Verfahren verwendet ein gr•oberes Rechenraster als im Normalfall. Die Dosis
an den Feldr•andern und in Grenz
 •achenbereichen wird jedoch mit einer h•oheren Au
 •osung
berechnet, so dass ein nicht einheitliches Rechenraster entsteht. Die Zahl der Rechenpunkte
h•angt daher auch von der Objektgeometrie und nicht nur von derObjektgr •o�e ab [15, 16].

F•ur welche Anwendung welcher Algorithmus sinnvoll ist, h•angt daher ma�geblich vom Vor-
liegen von Inhomogenit•aten ab. F•ur die Bestrahlung im Hirnbereich, wo relativ homogene
Bedingungen vorliegen, reicht ein einfacher Algorithmus aus. Be�ndet sich die Lunge im Be-
rechnungsbereich, so ist ein Algorithmus notwendig, der den Ein
uss von Inhomogenit•aten
auf die Dosis ber•ucksichtigen kann.

5.2 Qualit •atssicherungskonzepte

Der Planungsprozess der Strahlentherapie ist ein komplizierter Vorgang, der durch die Verwen-
dung verschiedener Techniken und das Zusammenspiel unterschiedlicher Personen ein erh•ohtes
Risiko mit sich bringt Fehlbestrahlungen zu produzieren. Das Auftreten von Fehlbestrahlun-
gen in der Vergangenheit in verschiedenen Kliniken weltweit war zum Teil auf das fehlende
Verst•andnis des Bestrahlungsplanungssystems (BPS) und seiner Grenzen sowie fehlende oder
nicht ausreichende qualit•atssichernde Ma�nahmen zur•uckzuf•uhren. Verschiedene internationa-
le Organisationen haben Berichte ver•o�entlicht, in denen Beispiele von falschen Bestrahlungen
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gegeben werden, die auf Fehler im Planungsprozess oder der Qualit •atssicherung zur•uckgef•uhrt
werden k•onnen [13, 17, 18]. Diese Berichte machen klar, dass ein systematisches Qualit•ats-
sicherungskonzept des Bestrahlungsplanungssystems sowie eine ausreichende Schulung seiner
Nutzer notwendig ist, um Fehler in der Bestrahlung zu vermeiden. Aktuell existieren unter-
schiedliche Berichte und Leitlinien •uber entsprechende Konzepte, sie sollen in 5.2.3 genauer
behandelt werden.

Der Begri� Qualit •atssicherung umfasst nicht nur •Uberpr•ufungen der Dosisberechnung, son-
dern deckt auch den Bereich Hardware, Software, Netzwerkf•ahigkeit und Dokumentation ab.
Beispielsweise geh•ort auch die •Uberpr•ufung der korrekten Umsetzung der CT-Daten in die
Qualit •atssicherung eines BPS. Nachfolgend soll jedoch speziell auf die •Uberpr•ufungen der
korrekten Dosisermittlung eingegangen werden.

5.2.1 Ziel der Qualit •atssicherungskonzepte

Die Qualit •atssicherung des Bestrahlungsplanungssystems (BPS) l•asst sich in verschiedene
Abschnitte unterteilen:

� Test des Systems (Type-Testing)

� Installation des Systems

� Inbetriebnahme (Site-Testing)

� Anpassung der Parameter und der Datenbasis (Commissioning)

� Laufende Qualit•atssicherung

Nach der Installation eines BPS und der Eingabe der notwendigen gemessenen Basisdaten
erfolgt zun•achst die •Uberpr•ufung, ob das Planungssystem diese Daten reproduzieren kann.
Ist dies der Fall, k•onnen weitere spezielle Techniken•uberpr•uft werden. Die •Uberpr•ufung der
korrekten Berechnung muss auch nach der Installation neuerSoftware erfolgen. F•ur diese
unterschiedlichen Prozesse werden verschiedene Tests konzipiert, die der Nutzer eines BPS
zum jeweiligen Zeitpunkt durchf•uhren sollte. Dabei ist der Katalog auf die Anforderungen
der einzelnen Klinik anzupassen. Dies bedeutet z.B. spezielle Tests f•ur die IMRT, Stereotaxie
oder Ganzk•orperbestrahlung. Durch die Einhaltung solcher Konzepte soll ein Grundma� an
Qualit •at gesichert werden und das Risiko von Fehlbestrahlungen sominimiert werden.

5.2.2 Bewertungskriterien

Die •Uberpr•ufung der korrekten Dosisberechnung erfolgt generell durch einen Vergleich der
geplanten Dosisverteilung mit der in einem Phantom gemessenen Dosis. Um den Vergleich be-
werten zu k•onnen, ist es notwendig, sich zun•achst einige Begri�e klar zu machen. Jede Messung
ist mit einer Unsicherheit behaftet, denn die Messwerte weisen bei mehrfacher Durchf•uhrung
einer Messung unter gleichen Bedingungen eine statistische Verteilung auf. Quantitativ wird
dies durch die ein- oder mehrfache Standardabweichung� erfasst. Die Di�erenz von Messung
und Planung (Referenz) ist die Abweichung. Die Toleranz istder Bereich, in dem Abweichun-
gen toleriert werden und kein Handlungsbedarf besteht.
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Region Einfache homogene
Geometrie

komplexe
Geometrie,
Inhomogenit•aten,
Keil,
asymmetrisches
Feld, Block, MLC

noch komplexere
Geometrien

Zentralstrahl, hohe
Dosis, kleiner
Dosisgradient

2% 3% 4%

Aufbauregion auf
Zentralstrahl,
Halbschattenbereich,
hohe Dosis, hoher
Dosisgradient

2 mm oder 10% 3 mm oder 15% 3 mm oder 15%

au�erhalb des
Zentrahlstrahls,
hohe Dosis, kleiner
Dosisgradient

3% 3% 4%

au�erhalb der
Feldgrenzen, kleine
Dosis, kleiner
Dosisgradient

30% oder 3%
(relativ zur Dosis
auf dem
Zentralstrahl)

40% oder 4%
(relativ zur Dosis
auf dem
Zentralstrahl)

50% oder 5%
(relativ zur Dosis
auf dem
Zentralstrahl)

Tabelle 5.1: Toleranzen in der Dosisberechnung in Bezug auf Messdaten, aus TRS 430, IAEA.

Die Wahl des Toleranzbereichs h•angt von der Lage des Messpunkts im Feld sowie von der
Bestrahlungsgeometrie (Vorliegen von Inhomogenit•aten, Keilfeld, . . . ) ab. Es besteht jedoch
kein klares •Ubereinkommen in deren Wahl. Im TRS 430 der IAEA [13] sind beispielsweise zwei
verschiedene Toleranzwert-Tabellen angegeben. Eine ist inTabelle 5.1 zu sehen. Dort wird die
Abweichung auf den Messwert bezogen. Es ist au�erdem wichtig, auf welchen Referenzwert
die Messdaten bezogen werden. Hier gibt es mehrere M•oglichkeiten: Die Abweichungen k•on-
nen entweder auf den Messwert, den Messwert in gleicher Tiefe auf dem Zentralstrahl, den
Maximalwert oder einen nominellen (vom Arzt verschriebenen) Wert bezogen werden. F•ur
jeden Bezugswert ergibt sich ein anderer Toleranzbereich.Dies ist in soweit sinnvoll, alsdass
eine Abweichung weit au�erhalb des Feldes schnell 100 % betragen kann, wenn sie auf den
Messwert bezogen wird, da dieser sehr klein ist. Allein der Fehler des Anzeigewerts des Elek-
trometers (dieses misst die Menge der in der Ionisationskammer erzeugten Ladungen) kann
zu dieser Abweichung f•uhren. Aus diesem Grunde ist hier ein Bezug auf den Dosiswertin glei-
cher Tiefe auf dem Zentralstrahl sinnvoller. Zus•atzlich ist die Wahl eines Vertrauensbereichs
notwendig, denn auch wenn einige Punkte nicht im Toleranzbereich liegen, hei�t dies noch
nicht, dass die Abweichungen nicht toleriert werden k•onnen. Oft wird ein Vertrauensintervall
von 95 % gew•ahlt. Dies bedeutet, dass 95% der Werte in der Toleranz liegen m•ussen, was der
1,96-fachen Standardabweichung des Mittelwerts der Abweichungen entspricht [13].

Wie der Tabelle 5.1 zu entnehmen ist, kann auch eine r•aumliche Abweichung in die Bewertung
mit einbezogen werden. Dies ist sinnvoll, da bei einem Vergleich von geplanter Dosisverteilung
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und Messung durch Lagerungsungenauigkeiten im Messaufbaueine r•aumliche Verschiebung
entstehen kann. F•ur diese existiert dann ebenfalls eine Toleranz.

Der sogenannte
 -Koe�zient [19, 20] berechnet f •ur jeden Punkt einer Dosisverteilung, ob die
Abweichung der Messung von einer Referenz in einem vorgegebenen Toleranzbereich (meist
3 % und 3 mm) liegt. Auch hier ist zur Bewertung die Vorgabe eines Vertrauensbereichs sinn-
voll.

Es wird also deutlich, dass es viele verschiedene M•oglichkeiten gibt Dosisvergleiche zu bewer-
ten. Es ist wichtig, dass Toleranz und Vertrauensbereich aufeinander abgestimmt sind.

5.2.3 Aktuelle Leitlinien und Empfehlungen

Aktuell existieren Berichte mehrerer internationaler Organisationen (z.B. AAPM [21], ESTRO
[17] und IAEA [13]), die Kataloge mit Empfehlungen zur Qualit •atssicherung von BPS beinhal-
ten. Meist sind diese sehr komplex und geben Tests f•ur die Komponenten der Dosisberechnung
wie auch f•ur alle anderen Bereiche. Sie bieten jedoch keine Schritt-f•ur-Schritt-Anleitung und
f•ur den Nutzer ist es schwierig zu entscheiden, welche Tests zur notwendigen Basis geh•oren
und welche (auch aus Zeit- und Kostengr•unden) weggelassen werden k•onnen.
Diese Problematik soll in Kapitel 7 weiter diskutiert werden.

In Deutschland besteht lediglich eine gesetzliche Regelung, die die Einhaltung der DIN 6873-
5 fordert. Sie gibt jedoch keine konkreten Anweisungen•uber die Qualit•atssicherung sondern
formuliert nur, dass bestimmte qualit•atssichernde Ma�nahmen in bestimmten vorgegebenen
Zeitspannen durchzuf•uhren sind. Es werden jedoch keine Tests vorgegeben, so dassjede Klinik
unterschiedliche Testprotokolle de�nieren kann.



Kapitel 6

CT-Kalibrierung

In Kapitel 4 wurde bereits deutlich, aus welchem Grund die Computertomographie eine so
bedeutende Rolle in der Bestrahlungsplanung einnimmt. Um die Schw•achungsinformationen
der ionisierenden Strahlung der CT-Daten f•ur die Dosisberechnung in der Therapie nutzen
zu k•onnen, ist es notwendig die Houns�eld-Werte in Elektronendichten umzurechnen. Die
Elektronendichten sind direkt proportional zum Wirkungsq uerschnitt f •ur den Comptone�ekt.
Dieser stellt den Hauptwechselwirkungse�ekt im Energiebereich der Therapie da. Im Bereich
der Computertomographie tr•agt neben dem Comptone�ekt auch der Photoe�ekt bedeutend
zur Schw•achung bei. In Abbildung 6.1 ist dies mit Hilfe der Massenschw•achungskoe�zienten
f•ur Knochen und Wasser verdeutlicht. Die Schw•achung f•ur Knochen ist im Energiebereich der
Diagnostik deutlich h•oher, da hier der Photoe�ekt zus•atzlich einen Beitrag leistet.
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Abbildung 6.1: Vergleich von Massenschw•achungskoe�zienten von Wasser und kortikalem Knochen.
F•ur den diagnostischen Energiebereich unter 100 keV ist deutlich der h•ohere Massenschw•achungskoef-
�zient f •ur Knochen gegen•uber Wasser zu sehen. Die gr•o�ere Schw•achung r•uhrt her von einem h•oheren
Wirkungsquerschnitt des Knochens f•ur den Photoe�ekt [22].
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Dies hat zur Folge, dass bei einer Umsetzung der Houns�eld-Einheiten in Elektronendichten
eine zweigeteilte Kalibrierungskurve entsteht, die in ihren Abschnitten jeweils linear ist. F•ur
Elektronendichten, die oberhalb derer von Wasser liegen, ergibt sich eine gr•o�ere Schw•achung
und damit eine andere Steigung der Kurve.

Es soll nun im Folgenden erl•autert werden, wie eine Umsetzung der Houns�eld-Einheiten
in Elektronendichten experimentell erfolgt und welche Ein
 •usse auf die Kalibrierung zu be-
r•ucksichtigen sind. Es soll dann gezeigt werden, wie die Dosisberechnung dadurch beein
usst
werden kann.

6.1 Verfahren

Die experimentelle Ermittlung einer Umrechnungstabelle von Houns�eld-Einheiten in Elek-
tronendichten ist eine g•angige Methode in der computergest•utzten Bestrahlungsplanung. Zur
Ermittlung dieser Beziehung werden Phantome mit Eins•atzen verschiedener Elektronendichte
verwendet. Sie werden im CT gescannt und die Houns�eld-Werteder einzelnen Materialien
ermittelt. Diese werden dann den vom Hersteller angegebenen zu Wasser relativen Elektro-
nendichten zugeordnet. Durch eine lineare Regression der gemessenen Daten wird dann eine
Kalibrierkurve erstellt. Jedem Voxel des CT-Bilds kann so eine Elektronendichte zugeordnet
werden. Diese Information wird dann zur Errechnung der Dosis eines Bestrahlungsplans ver-
wendet.

Die sp•ater beschriebenen Messungen wurden alle in einem Somatom Emotion CT der Firma
Siemens durchgef•uhrt. Es wurde das routinem•a�ig f •ur Abdomenscans verwendete Scanproto-
koll gew•ahlt: 120 mAs, 130 kV, �eld of view 500 mm, Schichtdicke 5 mm, Rekonstruktionskern
B40s mittel. Nur bei der Untersuchung der Rekonstruktionskerne (vgl. Kapitel 6.6) wurden
andere Rekonstruktionskerne angewendet.

Die Auswertung der Bilder erfolgte mit einer Software aus dem Internet namens
"
Image J\.

Sie kann das Medizinische Datenformat DICOM (Medizinisches Datenformat, Digital Ima-
ging and Communications in Medicine) darstellen und Datens•atze analysieren. Sie erlaubt
die De�nition eines Bereichs (

"
region of interest\, ROI), in dem die Houns�eld-Werte gemit-

telt werden k•onnen. Au�erdem kann mit Hilfe von Makros die Auswertung f•ur jede CT-Schicht
r•aumlich •ubereinstimmend erfolgen. Die Houns�eld-Werte wurden immer in der Mitte fernab
der R•ander eines Materials gemessen (vgl. Kapitel 6.4) und der Mittelwert •uber diesen Be-
reich gebildet. Es wurden m•oglichst viele Schichten ausgewertet, um auszuschlie�en,dass eine
inhomogene Produktion der Probe das Ergebnis beein
ussen kann. Der Mittelwert •uber alle
Schichten lieferte schlie�lich den Messwert. So konnte diestarke Schwankung der einzelnen
benachbarten Voxel vernachl•assigt werden. Die Standardabweichungen der Mittelwerte sind
sehr gering (< 3 HU), so dass die Fehlerbalken in den Diagrammen oft nicht zuerkennen sind.

Verschiedene Parameter k•onnen Ein
uss auf die Umsetzung der CT-Werte nehmen, was dann
zu einer ver•anderten Kalibrierkurve f •uhren kann. Im Rahmen dieser Arbeit wurden unter-
schiedliche Ein
 •usse auf den Kalibrierprozess und ihre Auswirkungen auf dieDosisberechnung
untersucht.
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6.2 Verwendete Phantome

Im Rahmen dieser Arbeit wurden drei verschiedene Elektronendichtephantome (ED-Phantome)
verwendet. Das Model 62 der Firma CIRS (Norfolk, Virginia, USA) ist ein Phantom, welches
speziell f•ur die CT-Kalibrierung entwickelt wurde. Es besteht aus zwei Ringen, die entweder
zusammen als gro�e Abdomenanordnung (? 30 cm) oder der kleine Ring (? 18 cm) allein
als Kopfanordnung verwendet werden k•onnen. Beide Ringe enthalten zusammen 17 Hohlr•au-
me, in die acht Materialieneins•atze (? 3 cm) unterschiedlicher Elektronendichte eingebracht
werden k•onnen (siehe Abbildung 6.2).

Abbildung 6.2: CIRS Model 62. Das Phantom besteht aus zwei Ringen, in die insgesamt 17 verschie-
dene Materialien eingebracht werden k•onnen.

Ein weiteres, zylindrisches Phantom (? 10 cm) mit f •unf fest eingebundenen Materialien
(? 2 cm) der Firma Scanditronix-Wellh•ofer, Schwarzenbruck, Deutschland kann unter an-
derem mit dem Phantom

"
Easy Cube\ kombiniert werden (siehe Abbildung 6.3). Die Inho-

mogenit•aten sind kreisf•ormig um einen Lufthohlraum angeordnet.

Abbildung 6.3: Wellh•ofer Phantom in Kombination mit dem Easy Cube.

Das Model 002LFC der Firma CIRS ist als einziges der drei Phantome auch f•ur dosimetrische
Veri�kationen geeignet. Es enth•alt drei verschiedene Materialien unterschiedlicher Elektro-
nendichte (siehe Abbildung 6.4). Die Form entspricht der eines Thorax.
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Abbildung 6.4: CIRS Model 002LFC Thorax-Phantom. Das Phantom besteht aus drei verschie-
denen Materialen: Lunge, Knochen und Festwasser. Es ist au�er f•ur die CT-Kalibrierung auch f •ur
Dosisveri�kationen geeignet.

Die Materialien aller drei Phantome, wie auch ihre relativen Elektronendichten sind in An-
hang B.1 aufgelistet.

6.3 Ein
uss verschiedener CT-Scanner

Es existieren verschiedene Publikationen, die den Ein
ussunterschiedlicher CT-Kalibrier-
kurven thematisieren. Guan et al [23] beschreiben einen Ein
uss verschiedener CT-Scanner
und der verwendeten Spannung auf die Kalibrierung. Jedoch wurden die in der Arbeit zitier-
ten Kalibrierungen mit unterschiedlichen Phantomen erstellt. Cozzi et al [24] vergleichen eine
experimentell ermittelte Kalibrierkurve mit einer allgem einen im BPS voreingestellten Kur-
ve. Beide beschreiben Abweichungen im Bereich von bis zu 2% und empfehlen wenn m•oglich
eine experimentelle Ermittlung der CT-Kalibrierung f •ur jeden f•ur die Bestrahlungsplanung
verwendeten Computertomographen.

Im Rahmen eines internationalen Projekts der IAEA (International Atomic Energy Agen-
cy) wurden ebenfalls CT-Kalibrierungen durchgef•uhrt (siehe Kapitel 7). In diesem Projekt
verwenden alle Teilnehmer des Projekts das Phantom Model 002LFC der Firma CIRS. Alle
Teilnehmer f•uhrten die Kalibrierung selbstst•andig durch. Auch am UKE wurde diese Messung
im Rahmen dieser Arbeit durchgef•uhrt. Dabei zeigte sich, dass auch bei der Verwendung eines
einheitlichen Phantoms die erstellten Kalibrierkurven voneinander abweichen. In Tallinn und
Tartu wurden verschiedene Computertomographen untersucht, die jedoch eine einheitliche
Spannung von 120 kV verwenden. Bei beiden werden verschiedene Kalibrierkurven ermittelt.
Dies ist im Vergleich der Ergebnisse der Kalibrierkurven der einzelnen Projektteilnehmer in
Abbildung 6.5 zu sehen. Es zeigen sich deutlich die Unterschiede der Kalibrierkurven aus
Tallinn und Tartu.

Der Unterschied beider Kurven f•uhrt dazu, dass f•ur einen Houns�eld-Wert von 800 HU die
Tartu-Kurve eine zugeordnete relative Elektronendichte von 1,528 und die Tallin-Kurve einen
Wert von 1,446 liefert.
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 Tallinn 8 0  mA ,  1 2 0  kV

 Tartu 100  mA ,  1 2 0  kV

 UKE 1 2 0  mA ,  130  kV

 Argentinia GE

 Argentinia Twin

Abbildung 6.5: Vergleich der Kalibrierkurven verschiedener Projektteilnehmer im IAEA-Projekt.

Die Abweichungen sind auf die verschiedenen Spektren der verwendeten CT-Scanner zur•uck-
zuf•uhren, denn der Massenschw•achungskoe�zient eines Materials ist energieabh•angig und
damit auch sein Houns�eld-Wert. In wie weit sich dieser Unterschied auf die Dosisberechnung
auswirkt, soll in Kapitel 6.9 behandelt werden.

6.4 Ein
uss der Auswertemethode

In Abbildung 6.6 ist eine Ober
 •achendarstellung der Houns�eld-Werte einer CT-Aufnahme
des Wellh•oferphantoms zu sehen. Anhand dieser Abbildung wird ein Problem bei der Ermitt-

Abbildung 6.6: Ober
 •achendarstellung der Houns�eld-Werte des Wellh•oferphantoms.

lung des CT-Wertes eines Materials deutlich. Da der Wert zum Rand der einzelnen Inhomo-
genit•at hin ansteigt, ist es entscheidend, wo der Bereich liegt und wie gro� der Bereich ist, in
dem die Houns�eld-Werte gemittelt werden. Um dar•uber eine quantitative Aussage machen
zu k•onnen, wurden um den Mittelpunkt der Probe mehrere Kreisbereiche mit unterschiedli-
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chen Radien ausgewertet, um die Mittelwerte der Houns�eld-Werte dieses Gebiets zu bilden.
Abbildung 6.7 zeigt den Zusammenhang zwischen Radius und gemitteltem Houns�eld-Wert
des mitteldichten Knochens im Wellh•oferphantom aus drei CT-Schichten. F•ur einzelne Voxel

Abbildung 6.7: Abh•angigkeit der Houns�eld-Werte vom Radius der ROI am Beispiel des mitteldich-
ten Knochens des Wellh•oferphantoms.

schwanken die Houns�eld-Werte deutlich (kleinster Radius entspricht einem Voxel), obwohl
in jeder CT-Schicht dieselben Voxel ausgewertet wurden. Unterschiede von•uber 20 HU treten
bei der Untersuchung einiger Materialien auf. F•ur gro�e Radien ist der Ein
u� der erh •ohten
CT-Werte der R•ander zu sehen. Bei der H•alfte des maximalen Radius zeigt sich ein Plateau,
in dem die Werte nur um weniger als 1% schwanken. In diesem Bereich sollte die Messung
erfolgen, was f•ur alle weiteren hier beschriebenen Messungen der Fall war.

6.5 Ein
uss verschiedener Phantome/Phantomgeometrien

Die in Kapitel 6.2 vorgestellten Elektronendichtephantome (ED-Phantome) wurden mitein-
ander verglichen. Alle drei Phantome wurden zun•achst im CT gescannt. Die Anordung der
Eins•atze im CIRS Model 62 wurde dabei so gew•ahlt, dass m•oglichst wenig Artfakte im Be-
reich der Knocheneins•atze entstehen. Artefakte sind typisch beim Vorliegen von Materialien
so hoher Dichte. Liegen zwei Materialien hoher Dichte in einer Verbindungslinie, so ist die
Schw•achung so stark, dass es aufgrund eines sehr niedrigen Signal-zu-Rauschverh•altnisses
und einem erh•ohten Verh•altnis von Streustrahlung zu Prim•arstrahlung zu einer fehlerhaften
Bildrekonstruktion kommt. Au�erdem wird die Schw •achung und damit der CT-Wert dieser
Objekte mit hoher Ordnungszahl durch Strahlaufh•artung untersch•atzt, denn das polychroma-
tische Energiespektrum verschiebt sich beim Durchstrahlen eines Objekts in Richtung h•oherer
Energie. Da der Schw•achungskoe�zient im vorliegenden Energiebereich monotonabnimmt,
f•allt die Schw•achung geringer aus. Ein dunkler Streifen zwischen den zweiElementen hoher
Dichte und ein streifenartiges Muster im Bild sind die Folgen dieser E�ekte. Dies kann beim
CIRS Model 62 verhindert werden. F•ur das Wellh•oferphantom ist die Anordnung vorgegeben
und kann nicht ver•andert werden. Da die Anordnung leider nicht g•unstig gew•ahlt ist, sind im
CT-Bild die beschriebenen Artefakte zu erkennen (siehe Abbildung 6.9).
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Abbildung 6.8: CT-Bild des
CIRS Model 62.

Abbildung 6.9: Artefak-
te im CT-Bild des Well-
h•oferphantoms.

Abbildung 6.10: CT-Bild des
CIRS Model 002LFC Thorax-
phantoms.

Die CT-Aufnahmen wurden wie in Kapitel 6.1 beschrieben ausgewertet. Abbildung 6.11 zeigt
die drei ermittelten Kalibrierkurven.
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Abbildung 6.11: Vergleich der drei Kalibrierkurven, die mit den drei verschiedenen Phantomen
aufgenommen wurden.

Der gr•o�te Unterschied der Kalibrierkurven besteht zwischen dermit dem Wellh •oferphantom
und der mit dem CIRS Model 002LFC erzeugten Kurve. Die Abweichung betr•agt f•ur einen
Houns�eld-Wert von 800 HU 0,075 in der relativen Elektronendichte.

Diese Abweichungen sind auf die unterschiedliche Gr•o�e der Phantome zur•uckzuf•uhren. Je
nach Gr•o�e des Phantoms kommt es zu einer unterschiedlich starken Aufh•artung des Ener-
giespektrums. Diese Aufh•artung f•uhrt dazu, dass die Kalibrierkurve eines gro�en Phantoms
steiler verl•auft, da f•ur die selbe Elektronendichte eine h•ohere Energie zu einer geringeren
Schw•achung und damit zu einem geringeren Houns�eld-Wert f•uhrt.

Eine weitere Untersuchung wurde mit dem Wellh•oferphantom durchgef•uhrt. Der
"
Easy Cube\

kann zu verschiedenen Geometrien erweitert werden. So wurden CT-Aufnahmen mit dem
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Wellh•ofereinsatz in verschiedenen Geometrien durchgef•uhrt (siehe Abbildung 6.12):

� mit
"
Easy Cube\ (W •urfel)

� mit
"
Easy Abdomen\ (abdominelle Erweiterung)

� mit
"
Easy Roll\ (runde Form)

Abbildung 6.12: Verschiedene Phantomgeometrien des Easy Cube. (a) Easy Cube (b) Easy Abdomen
(c) Easy Roll

Der gleiche Inhomogenit•ateneinsatz in verschiedenen Phantomgeometrien lieferteebenfalls
verschiedene Kalibrierkurven (siehe Abbildung 6.13). F•ur diese Kurven besteht ein Unter-
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Abbildung 6.13: Verschiedene Kalibrierkurven erstellt mit dem Wellh•oferphantom in verschiedenen
Geometrien des Easy Cube.

schied von etwa 0,05 in der relativen Elektronendichte f•ur einen Houns�eld-Wert von 800 HU
(zwischen

"
Easy Roll\ und

"
Easy Cube\).

Hier kann nochmals der E�ekt der Strahlaufh•artung das Ergebnis erkl•aren, da die gr•o�te
Geometrie (

"
Easy Roll\) zur steilsten, die kleinste Geometrie (

"
Easy Cube\) zur 
achsten

Kalibrierkurve f •uhrt.
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Des Weiteren wurde untersucht, in wie weit die einzelnen Inhomogenit•aten die jeweiligen
Houns�eld-Werte der umliegenden Materialien beein
ussen.Dazu wurde jede Inhomogenit•at
des CIRS Model 62 separat in der Mitte des Kopfrings gescannt, wobei die•ubrigen Hohlr•aume
mit wassergef•ullten Ballons verschlossen wurden, damit eine homogene Umgebung aus Was-
ser/Festwasser gescha�en werden konnte (siehe Abbildung 6.14). Die ermittelten Houns�eld-

Abbildung 6.14: Separater CT-Scan der Proben des CIRS Model 62. Die anderen Hohlr•aume wurden
mit wassergef•ullten Ballons verschlossen.

Werte entsprachen denen, die mit dem Kopfring und verschiedenen Inhomogenit•aten darin
ermittelt wurden. Lediglich der Wert f •ur dichten Knochen ist etwas geringer.

Hier zeigt sich, dass die Houns�eld-Werte f•ur Knochenmaterial am emp�ndlichsten auf ver-
schiedene Energien reagieren. Dies ist bereits der Abbildung 6.1 zu entnehmen.

6.6 Ein
uss verschiedener CT-Rekonstruktionskerne

In einem Bestrahlungsplanungssystem wird normalerweise nur eine CT-Kalibrierkurve ver-
wendet. F•ur Aufnahmen des Kopf wird daher dieselbe Kurve verwendet, wie f•ur Thorax- oder
Abdomenbilder. Um zu •uberpr•ufen, ob dies (im Rahmen der Fehlergenauigkeit) gerechtfertigt
ist, wurde das Wellh•ofer Phantom mit Easy Cube einmal als Abdomen de�niert gescannt und
einmal als Kopfstudie. Dies bedeutete identische Scanparameter, nur der Rekonstruktionskern
unterschied sich. F•ur die Abdomenstudie wurden der Kern B40s mittel, f•ur den Kopfscan der
Kern H40s mittel verwendet. Aus beiden Datens•atzen wurden wieder wie oben beschrieben
Kalibrierkurven erstellt. Diese sind in Abbildung 6.15 zu sehen. Es zeigen sich Abweichungen
der beiden Kurven im Bereich hoher und niedriger Elektronendichten in der Gr•o�enordnung
von 0,03 in der zugeordneten Elektronendichte.

Da die Ermittlung der Werte entfernt von den Probenr •andern erfolgte, wird deutlich, dass
der Kern nicht nur Ein
u� auf die Werte der R •ander nimmt (Kantenverst •arkung), sondern
das gesamte Bild beein
usst. Wie die Kerne genau aussehen, ist ein Geheimnis der Firma
Siemens. Daher kann der Ein
uss nicht weiter erkl•art werden.
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Abbildung 6.15: Vergleich verschiedener Rekonstruktionskerne. Das Wellh•oferphantom wurde als
Abdomen und als Kopf gescannt und die Bilder mit verschiedenen Kernen rekonstruiert.

Des Weiteren wurde das CIRS Model 62 genauer untersucht. DerHersteller emp�ehlt, f •ur
Abdomenscans die Abdomengeometrie mit einem Abdomenprotokoll zu scannen und f•ur
Kopfaufnahmen den Kopfring mit Kopfprotokoll zu verwenden. Wenn im BPS nur eine CT-
Kalibrierkurve verwendet wird, sollten beide Scanvorg•ange m•oglichst zum gleichen Ergebnis
f•uhren. Dies ist jedoch nicht der Fall, wie in Abbildung 6.16 zu sehen ist. Beide Kurven zei-
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Abbildung 6.16: Vergleich verschiedener Scans des CIRS Model 62.

gen Abweichungen im Bereich niedriger und hoher CT-Werte in der Gr•o�enordnung von 0,05
in der relativen Elektronendichte. Diese E�ekte sind auf die verschiedenen Phantomausma�e
und die verschiedenen Rekonstruktionskerne zur•uckzuf•uhren.
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6.7 Stabilit •at des CT-Scanners •uber die Zeit

Bereits im Oktober 2001 wurde mit dem CIRS Model 62 f•ur das verwendete CT Siemens
Somatom Emotion eine Kalibrierkurve erstellt. Diese wurde mit der 2005 aufgenommenen
Kurve verglichen. In beiden F•allen wurde das Phantom mit dem Abdomenprotokoll gescannt.
Das Auswerteverfahren von 2001 konnte nicht ermittelt werden. Die Auswertung 2005 erfolgte
wie oben beschrieben. Abbildung 6.17 zeigt beide Kurven im Vergleich. Beide Kurven sind
beinahe identisch. Der geringe Unterschied im Bereich niedriger Elektronendichten ist auf
eine inhomogene Produktion der Lungen-Proben zur•uckzuf•uhren. Die Produktionsgenauigkeit
betr•agt bei diesen im Gegensatz zu allen anderen Proben 3 % statt 1%. Au�erdem sind die
Proben f•ur Lunge insgesamt inhomogener als alle anderen Proben.
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Abbildung 6.17: Zeitstabilit •at des CT-Scanners. Die Kurven wurden beide mit dem CIRS Model 62
aufgenommen.

6.8 Ung •unstigster Fall

Im ung•unstigen Fall k•onnen die beschriebenen ein
ussnehmenden Faktoren zusammenwirken
und die Abweichungen besonders gro� machen. Es wurden daherzwei Kalibrierkurven jeweils
unter extremen Bedingungen gemessen. Einmal wurde das Thoraxphantom der Firma CIRS
unter

"
Standardbedingungen\ ausgemessen, d.h. Abdomenscan mit Rekonstruktionskern B40s

mittel, Auswertung in mehreren Schichten und Auswertebereich in der Mitte der Inhomoge-
nit •at. Au�erdem wurde das Wellh•oferphantom im Easy Cube als Kopfstudie gescannt (Re-
konstruktionskern H40s mittel), nur eine CT-Schicht ausgewertet und jeweils der maximal
m•ogliche Radius f•ur den Auswertebereich verwendet. Die beiden unterschiedlichen Phantom-
gr•o�en bilden den gr•o�ten Ein
uss in den ermittelten Kalibrierkurven. Abbildu ng 6.18 zeigt
die Messwerte und ihre lineare Regression f•ur beide F•alle.
Da f•ur das Wellh•oferphantom nur eine CT-Schicht ausgewertet wurde, sind dieFehler gr•o�er,
als unter bei einer Auswertung unter Standardbedingungen.Die Abweichung der Kalibrier-
kurven betr•agt f•ur einen Houns�eld-Wert von 800 HU 0,104 in der relativen Elektronendichte.
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Abbildung 6.18: Zwei unter Extrembedingungen aufgenommene Kalibrierkurven im Vergleich.

6.9 Auswirkungen auf die Dosisberechnung

6.9.1 Theoretische Absch •atzung

Die beobachteten Unterschiede in den ermittelten CT-Kalibrierkurven haben Auswirkungen
auf die Dosisberechnung. Der Ein
u� zweier unterschiedlicher Elektronendichten, die einem
Houns�eld-Wert zugeordnet werden, kann mit Hilfe des Verfahrens der•aquivalenten Tiefe von
Milan und Bentley [25] abgesch•atzt werden.

Die •aquivalente Tiefe def f ist die zu einer Tiefed in einem Material der Dichte � x •aquivalente
Tiefe in Wasser:

def f = d �
� e;x

� e;W asser
= d � � e;w;x (6.1)

Dabei ist � e;x die Elektronendichte eines Materialsx und � e;W asser die Elektronendichte von
Wasser. � e;w;x ist damit die Elektronendichte eines Sto�es der Dichte � x relativ zu der von
Wasser.

Bei einer Bestrahlung ver•andert sich die EnergiedosisD n•aherungsweise wie folgt, wenn ein
Photonenstrahl ein Material der Dicke d durchquert:

D = D0 � e� � �d (6.2)

Diese N•aherung gilt nicht im Dosisaufbaubereich und ber•ucksichtigt nicht die Streuanteile.
Der Korrekturfaktor, der notwendig ist, um den Ein
uss eine s anderen Materials als Wasser
auf diese Dosis zu ber•ucksichtigen, ist:

CF = Dx=DW asser = e� � W asser �(def f � d) (6.3)

Mit TMR 20=10 = TMR (20cm)=TMR(10cm) = e � � Wasser �(d=10cm) folgt:

� W asser = � ln (TMR 20=10) � 0; 1cm� 1 (6.4)
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F•ur den Korrekturfaktor ergibt sich:

CF = e� ln (T MR 20=10 )�0;1cm� 1 �d[cm]�(� e;w ;x � 1) (6.5)

Der Unterschied der berechneten Dosis bei der Verwendung zweier verschiedener Kalibrier-
kurven ergibt sich durch eine Di�erenz von Korrekturfaktor en:

� D = ( CFx1 � CFx2 ) (6.6)

Dabei sind CFx1 und CFx2 die zu den relativen Elektronendichten� e;x1 und � e;x2 geh•orenden
Korrekturfaktoren.

Es wurden nun mit Hilfe der f•ur die Beschleuniger des UKE vorliegendenTMR 20=10-Werte
f•ur 6 und 15 MV Photonen und unterschiedliche Dicken die erwarteten Abweichungen f•ur ein
Material mit 800 HU berechnet. Dabei wurden die Kalibrierkurven des Wellh•oferphantoms
und des CIRS Model 002LFC verwendet (siehe Kapitel 6.5). DieErgebnisse sind in Tabelle 6.1
zu sehen. Die Betrachtung f•ur 800 HU ist sinnvoll, da f•ur diesen noch sehr realistischen Wert
die maximale Abweichung in den Kalibrierkurven beobachtetwerden kann. H•ohere CT-Werte
treten in der Realit •at nur sehr selten auf.

Energie TMR 20=10 Dicke [cm] � D [%]

6 MV 0,66495

1 0,3
3 1,0
5 1,7
8 2,9

15 MV 0,76

1 0,2
3 0,6
5 1,1
8 1,8

Tabelle 6.1: Berechnete Dosisabweichung bei der Verwendung von zwei unterschiedlichen Kalibrier-
kurven f•ur ein Material mit 800 HU.

6.9.2 Praktische Absch •atzung mit CMS XiO

Um nicht nur die Dosisdi�erenz in einem Punkt, sondern auch einen zweidimensionalen Ver-
gleich betrachten zu k•onnen, wurden mit dem Bestrahlungsplanungssystem XiO Version 4.2.0
der Firma CMS (Computerized Medical Systems, St. Louis, USA) Bestrahlungspl•ane mit zwei
verschiedenen CT-Kalibrierungen berechnet. Es wurde zur Dosisberechnung der Superpositi-
onsalgorithmus verwendet, da dieser am besten Inhomogenit•aten ber•ucksichtigen kann (vgl.
Kapitel 5). Bei der Berechnung wurden alle Parameter festgehalten, nur die zu verwendende
Kalibrierkurve wurde ver •andert. Die Dosisverteilung einer Planungsebene wurde dann jeweils
als ASCII-File ausgegeben und verglichen.

Es wurde zun•achst ein einzelnes Feld auf das Thoraxphantom der Firma CIRS geplant: 6 MV,
10� 10cm2, Gantrywinkel 180o, 200 MU, SSD 90 cm (SSD:

"
source to surface distance\). Die-

ses Feld durchstrahlt den Bereich der Wirbels•aule des Phantoms und daher sind dort die
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gr•o�ten Abweichungen in der Dosisberechnung bei der Verwendung zwei verschiedener Ka-
librierkurven zu erwarten. Die Berechnung der Dosisverteilungen erfolgte mit der standard-
m•a�ig verwendeten Kalibrierkurve (entspricht der mit CIRS M odel 62 aufgenommenen) und
der mit CIRS Model 002LFC erstellten Kurve (IAEA-Kurve). Der Vergleich beider Dosis-
verteilungen wurde mit Hilfe von Matlabroutinen (siehe Anhang C) durchgef•uhrt. Abbildung
6.19 zeigt die Abweichung der mit der IAEA-Kurve berechnetenVerteilung von der mit der
Standardkalibrierung berechneten Dosisverteilung in Prozent (normiert auf den Maximalwert
der IAEA-Berechnung).

Abbildung 6.19: Relative Abweichung der mit zwei verschiedenen Kalibrierkurven berechneten Do-
sisverteilungen. Die schwarze Linie zeigt die Kontur des Phantoms an.

Blaue Bereiche sagen aus, dass die Berechnung mit der IAEA-Kalibrierung eine h•ohere Dosis
ergibt. Rote Bereiche beschreiben eine h•ohere berechnete Dosis mit der Standardkalibrierkur-
ve. Es treten Abweichungen bis zu 0,9 %, entlang des Zentralstrahls bis etwa 0,8 %, bezogen
auf den Maximalwert, auf. Dies ist auf den durchstrahlten Wirbels•aulenbereich zur•uckzuf•uh-
ren (4 cm Durchmesser). Das entspricht in der Gr•o�enordnung der theoretisch abgesch•atzten
Di�erenz in Tabelle 6.1 f •ur 6 MV. Nach einigen Zentimetern gleicht sich diese Di�erenz durch
Streue�ekte wieder aus. Die Abweichungen werden geringer.Gr•o�er sind die berechneten
Dosisdi�erenzen f•ur den Feldrandbereich. Hier sind deutliche Di�erenzen zu sehen, die auf
Unterschiede im berechneten Streuanteil durch den Knochenzur•uckzuf•uhren sind. Au�erdem
beginnt dort der Bereich der Lunge des Phantoms, was ebenfalls starken Ein
uss auf die Dosis
hat.

Es wurde au�erdem ein Plan mit vier Feldern berechnet, der auch im Rahmen des IAEA-
Projekts (siehe Kapitel 7, Fall 4, Seite 61) veri�ziert wurd e. Der Plan besteht aus zwei
15 � 8 cm2-Feldern mit Gantrywinkel 0 o und 180o und zwei 15� 10 cm2-Feldern von 90�

und 270� . Das Isozentrum liegt in der Mitte des Phantoms. Die berechnete Dosisverteilung
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ist in Abbildung 7.8 in Kapitel 7 zu sehen. Abbildung 6.20 zeigt die relative Abweichung
der beiden Berechnungen. Die Farbdarstellung entspricht der f•ur das einzelne Feld. Es zeigen

Abbildung 6.20: Relative Abweichung der mit zwei verschiedenen Kalibrierkurven berechneten Do-
sisverteilungen.

sich Abweichungen von -0,5 bis 0,5 % bezogen auf den Maximalwert der Dosisverteilung. Die
gr•o�ten Abweichungen liegen beim Feld mit Gantrywinkel 180� vor.

6.9.3 Vergleich mit einer Ionisationskammermessung

Um die Qualit •at der beiden verwendeten Kalibrierkurven zu vergleichen wurde eine Messung
mit einer CC01 (Volumen 0,01 cm3) Ionisationskammer (Firma Wellh •ofer) und dem Tho-
raxphantom durchgef•uhrt. Dazu wurde der Fall 1 des IAEA-Projekts am Bestrahlungsger•at
Siemens Mevatron MDX2 veri�ziert (6 MV, 10 � 10 cm2, SSD 100 cm, Gantry 0� , 244 MU).
Die Messung und die Berechnung der Dosis erfolgten in der Mitte der Wirbels•aule des Tho-
raxphantoms.

Die Abweichung der berechneten Dosis von der Messung war gering. F•ur den Superpositions-
algorithmus betrug sie mit der Standardkalibrierung 2,3 %, mit der

"
IAEA-Kurve\ 2,1 %.

In diesem Vergleich darf jedoch auch die Ungenauigkeit der Anzeige der Ionisationskammer
und die Positionierungsungenauigkeit des Phantoms nicht unber•ucksichtigt bleiben. Beide
E�ekte liegen in der Gr •o�enordnung von 2-3 % und je nach Steilheit des Dosisgradienten
1-3 mm, so dass die Messungenauigkeit gr•o�er als die berechneten Dosisunterschiede ist.
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6.10 Bewertung der unterschiedlichen Ein
 •usse

Die CT-Kalibrierung beein
usst die Genauigkeit der Dosisberechnung in der Gr•o�enordnung
von 1-2 % und k•onnte somit Ein
uss auf den Therapieerfolg (lokale Tumorkontrolle) haben.
Aus den Ergebnissen der durchgef•uhrten Messungen wird deutlich, dass der gr•o�te Ein
uss
auf die Kalibrierkurve durch den CT-Scanner gegeben ist. Wiein Abbildung 6.21 zu sehen
ist, konnten hier die gr•o�ten Abweichungen in den ermittelten Kalibrierkurven gef unden wer-
den. Sie unterscheiden sich durch ihr Energiespektrum auchbei einer identischen Spannung.
Dies ist von Bedeutung, wenn bedacht wird, dass einige Bestrahlungsplanungssyteme gene-
rische Kalibrierkurven verwenden und keine eigene Eingabegemessener Daten erlauben. Es
ist jedoch zu empfehlen, f•ur jeden verwendeten CT-Scanner wenn m•oglich eine eigene Kali-
brierkurve zu erstellen. Die verwendete Spannung sollte dabei der in der Routine verwendeten
Spannung entsprechen.

CT - Scanner Phantome Phantomgeometrien Rekonstruktionskerne
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Abbildung 6.21: Vergleich der maximalen Abweichungen der Kalibrierkurven f•ur bestimmte unter-
suchte Parameter.

Bei der experimentellen Ermittlung der Kalibrierkurve mit einem Phantom muss beachtet
werden, dass verschiedene Phantome zu verschiedenen Ergebnissen f•uhren k•onnen. In den
durchgef•uhrten Untersuchungen konnten dabei Abweichungen in fast der gleichen Gr•o�en-
ordnung gefunden werden, wie sie auch f•ur verschiedene CT-Scanner auftreten. Bei der Wahl
eines Elektronendichte-Phantoms sollte beachtet werden, dass einige Phantomeigenschaften
Ein
uss auf die Kalibrierung nehmen. Es sollte daher daraufgeachtet werden, dass die Ma-
terialien des Phantoms in der Elektronendichte und der chemischen Zusammensetzung den
nat•urlichen Geweben entsprechen, da die e�ektive Ordnungszahl starken Ein
uss auf den
Schw•achungskoe�zienten hat. Sie bestimmt, wie stark der Photoe�ekt zur Schw •achung bei-
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tr •agt, w•ahrend die Elektronendichte nur Aussagen•uber den Wirkungsquerschnitt des Comp-
tone�ekts gibt. Die Proben sollten m •oglichst homogen produziert worden und die Produkti-
onsgenauigkeit vom Hersteller angegeben sein. Die Anordnung der Inhomogenit•aten sollte so
gew•ahlt werden, dass die Erzeugung von Artefakten in den CT-Aufnahmen vermieden wird.
Die Form bzw. die Ausma�e des Phantoms haben durch die Ver•anderung des Energiespek-
trums ebenfalls Ein
u� auf die Kalibrierung. Es muss daher i m Vorwege entschieden werden,
ob ein oder mehrere Kalibrierkurven in das Bestrahlungsplanungssystem implementiert wer-
den sollen. Die Verwendung von verschiedenen Kalibrierkurven (z.B. f•ur Kopf und Abdomen)
hat jedoch Auswirkungen auf die Handhabung des Systems, da immer auf die Verwendung der
richtigen Kalibrierkurve geachtet werden muss. Es zeigte sich au�erdem, dass f•ur die Messung
der Houns�eld-Werte ein geeigneter Auswertebereich fernabvon den Probenr•andern gew•ahlt
werden muss, da die Rekonstruktionskerne zu einer Kantenverst•arkung der Werte f•uhren.

Der Vergleich mit der 2001 erstellten Kalibrierkurve zeigte keine nennenswerten Di�erenzen.
Daher kann darauf geschlossen werden, dass sich das Energiespektrum des CT-Scanners nicht
ver•andert hat.

Die beobachteten Ein
•usse auf die Dosisberechnung m•ussen in der Bewertung von Bestrah-
lungspl•anen und deren Veri�kation ber•ucksichtigt werden. Wird eine maximale Abweichung
von 3 % von Berechnung und Messung gefordert, so k•onnen 1-2 Prozentpunkte der Abwei-
chung eventuell bereits durch die CT-Kalibrierung gegeben sein.





Kapitel 7

Planungsveri�kationen im Rahmen
eines IAEA-Projekts

F•ur ein internationales Projekt der IAEA mit dem Titel
"
Development of QA procedures of

dosimetry calculations in radiotherapy"wurden im Rahmen dieser Arbeit umfangreiche Unter-
suchungen des Bestrahlungsplanungssytems CMS XiO 4.2.0 durchgef•uhrt. Bevor das Projekt
detailliert beschrieben wird soll seine Bedeutung er•ortert werden. Danach werden die durch-
gef•uhrten Berechnungen und deren Veri�kationen beschrieben und diese mit den Ergebnissen
der anderen Teilnehmer verglichen. Es soll dann diskutiertwerden, welche Schl•usse aus den
Ergebnissen f•ur die weitere Vorgehensweise zu ziehen sind.

7.1 Motivation und Bedeutung des Projekts

Verschiedene internationale Organisationen geben Berichte mit Empfehlungen zur Qualit •ats-
sicherung eines Bestrahlungsplanungsprogramms heraus. Diese Berichte sind sehr komplex
und beinhalten teilweise mehrere Hundert vorgeschlagene Tests. F•ur den Anwender ist aus
diesen Berichten schwer zu erkennen, welche Tests als notwendige Basis anzusehen sind und
welche eventuell bereits in den Zust•andigkeitsbereich des Herstellers des Bestrahlungspla-
nungssystems fallen. Besonders wenn der jeweiligen Klinikzu wenig Physiker, Messzeit an
den Beschleunigern und Geld zu Verf•ugung stehen, gestaltet sich die Umsetzung der meisten
Konzepte zu zeitintensiv. Als Beispiel sei hier der umfangreichste Bericht TRS 430 der IAEA
genannt [13].

Im Rahmen dieses internationalen Projekts soll ein praktikables Dokument erstellt werden,
das eine Reihe von Basistests vorgibt, die von jedem Nutzer eines BPS in einer angemesse-
nen Zeit durchf•uhrbar sind. Dabei sollte er durch ein Protokoll geleitet werden, um Fehler
in der Durchf•uhrung zu vermeiden. Dazu wurden in einem Tre�en im Jahr 2004verschiede-
ne Tests ausgew•ahlt, die die Teilnehmer des Projekts im Laufe des Jahres 2005 durchf•uhren
und evaluieren sollten. Da dem Projekt Teilnehmer aus Argentinien, Kuba, Estland, S•udafri-
ka, Thailand, USA und Deutschland angeh•oren, werden gleichzeitig verschiedene personelle
und �nanzielle Voraussetzungen ber•ucksichtigt. Da die Teilnehmer au�erdem verschiedene
Beschleunigertypen und Bestrahlungsplanungssysteme verwenden, erho�t man sich eine hohe
Praktikabilit •at des sp•ateren Konzepts.

53
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7.2 Vorstellung des Testkatalogs

Alle vorgegebenen Tests werden mit dem Thoraxphantom CIRS Model 002LFC durchge-
f•uhrt, das alle Teilnehmer im Rahmen dieses Projekts verwenden. Es wurde in Kapitel 6
bereits kurz vorgestellt. Der zweigeteilte Aufbau des Phantoms (siehe Abbildung 7.1) erlaubt
die Verwendung von Ionisationskammern und Filmen zur Dosisveri�kation. Die 15 cm langen
zylinderf•ormigen Einsch•ube lassen sich gegen Einsch•ube austauschen, die vorgefertigte Hohl-
r•aume f•ur jeden genutzten Ionisationskammertyp haben.

Die folgenden Informationen •uber das Phantom mussten zum gr•o�ten Teil selbst erarbeitet
werden, da die Dokumentation ungen•ugend war. Es be�nden sich drei Metallmarkierungen
auf dem Phantom, welche in den CT-Aufnahmen sichtbar sind. Der Kreuzungspunkt ihrer
Verbindungslinien de�niert den Mittelpunkt des Phantoms. Das Metallkreuz auf der Ober-

 •ache markiert die Referenzebene des Phantoms, die zus•atzlich mit der Mitte eines jeden
Einschubs den e�ektiven Messort einer Ionisationskammer ergibt. Dies wird erreicht, indem
die Eins•atze f•ur jeden Ionisationskammertyp so gefertigt wurden, dass sich der e�ektive Mes-
sort jeder Ionisationskammer genau an diesem Ort be�ndet. Filme k•onnen zwischen die 1 cm
dicken Platten eingebracht werden. Durch Metallnadeln zwischen Filmbereich und Bereich
der Einsch•ube kann der Film einer Ebene exakt positioniert und �xiert w erden. Durch die
L•ocher im Film kann sp•ater die Orientierung des Films genau rekonstruiert werden. F•ur alle
anderen Zwischenr•aume ist dies nicht m•oglich. Die Bezeichnung der einzelnen Eins•atze des
Phantoms ist in Abbildung 7.2 zu sehen. Die verschiedenen verwendeten Isozentren be�nden
sich am e�ektiven Messpunkt jedes Kammereinsatzes. Die Bezeichnung der Punkte ist durch
den e�ektiven Messort jedes Einsatzes gegeben.

Abbildung 7.1: Thoraxphantom: Abmessungen.

Die folgenden Tests sind im Rahmen des Projekts vorgeschlagen worden. Beispielhaft ist
f•ur Test 1 die Orginalprojektbeshreibung eingef•ugt. Nur mit Hilfe dieser angegebenen Daten
mussten die Bestrahlungspl•ane ausgearbeitet werden. Sie waren zum Teil missverst•andlich
oder Graphik und Beschreibung widersprachen sich.

Test 0

Im Test 0 sollte eine CT-Kalibrierung unter Verwendung einesThoraxscanprotokolls durch-
gef•uhrt werden. Die erstellte Kalibrierkurve sollte dann f •ur alle weiteren Tests verwendet
werden.
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Abbildung 7.2: Thoraxphantom: Bezeichnung der einzelnen Einsch•ube.

Test 00

In Test 00 wurde gefordert, die CT-Daten in das Bestrahlungsplanungssystem einzulesen und
alle Strukturen zu konturieren. Der Datensatz sollte dann im Ma�stab 1:1 ausgedruckt und
mit der Papierzeichnung des Herstellers verglichen werden.

Test 1

Die Orginalbeschreibung des Tests zeigt Abbildung 7.3. Dieser Test diente zur •Uberpr•ufung
der Basisdaten. Dazu wurde ein 10� 10 cm2 Feld mit SSD 100 cm (d.h. Isozentrum auf der
Ober
 •ache des Phantoms) bei Gantrywinkel 0� geplant und sp•ater durch Ionisationskammer-
messungen veri�ziert. Wie bei allen Tests wurde eine Dosis von 2 Gy im Normierungspunkt
(hier Punkt 3) verschrieben. Messpunkte befanden sich in den Punkten 3, 9 und 10. Eine
•Ubersicht aller Planungsdaten ist in Abbildung 7.1 zu sehen.

Test 2

Im zweiten Test sollte veri�ziert werden, ob das Bestrahlungsplanungssystem bei einem schr•ag
an das Phantom angesetzten Feld trotz der schr•agen Ober
•ache die Dosis richtig berechnet.
Dazu wurde ein isozentrischer Messaufbau verwendet, da dann die Ausrichtung des Phantoms
durch seine runde Ober
•ache einfacher als bei der Einstellung von SSD 100 ist. Das 10� 15 cm2

Feld wurde bei einem Gantrywinkel von 90� auf das Isozentrum in Punkt 1 ausgerichtet.
Au�erdem wurde ein 60� -Keil verwendet. Die Normierung erfolgte auf das Isozentrum, in
dem auch gemessen wurde.

Test 3

In diesem Test sollte•uberpr•uft werden, wie gut die Technik des Ausblockens von Feldanteilen
zufriedenstellende Ergebnisse liefert. Dazu wurde ein 14� 14 cm2 Feld bei Gantrywinkel 0� und
Kollimatorwinkel 45 � auf das Phantom geplant. Mit dem MLC wurde dann durch Ausblocken
der Ecken ein 10� 10 cm2-Feld daraus erzeugt. Der Aufbau wurde mit SSD 100 cm gew•ahlt,
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Abbildung 7.3: Orginalbeschreibung Test 1.

das Isozentrum liegt damit auf der Ober
•ache. Die Dosis wurde auf Punkt 3 normiert und in
diesem Punkt wurde auch gemessen.

Test 4

Durch diesen Test sollte mit einem 4-Felder-Plan die Inhomogenit •atskorrektur •uberpr•uft wer-
den. Die Felder mit Gantrywinkel 0 � , 90� , 180� und 270� durchstrahlen Lungen- und Kno-
chenbereiche. Die lateralen Felder haben eine Gr•o�e von 10� 15 cm2, das ventrale und dorsale
Feld eine Gr•o�e von 8 � 15 cm2. Die Normierung erfolgte auf das Isozentrum in Punkt 5. Die
Felder wurden alle gleich gewichtet, lieferten also alle ein Viertel zur Gesamtdosis. Gemessen
wurde in den Punkten 3, 5, 6 und 10.

Test 5

In diesem Test sollte die Funktion eines Blocks gepr•uft werden. Dazu wurde ein quadratisches
Zielgebiet von 6� 6 cm2 um den Punkt 2 ausgew•ahlt und mit einer automatischen Funktion
des Bestrahlungsplanungssystems ein Block um dieses Gebiet mit 0,5 cm Sicherheitssaum zu
jeder Seite erzeugt. Mit den Prim•arblenden wurde zun•achst ein 8� 14 cm2 Feld erzeugt, das
von 0� eingestrahlt wurde. Durch den Block wurde dann das endg•ultige Feld geformt. Das
Isozentrum und der Normierungspunkt lagen in Punkt 2. Messpunkte lagen in den Punkten
2 und 7.
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Test 6

F•ur diesen Test wurde ein L-f•ormiges Feld mit Hilfe des MLC erzeugt. Dabei wurde der
Zentralstrahl eines 20� 10 cm2 Feldes teilweise ausgeblockt. Es wurde ein Gantrywinkel von
45� eingestellt und der Kollimator auf 90� gedreht. Das Isozentrum lag in Punkt 5, normiert
wurde auf Punkt 3. Gemessen wurde in den Punkten 3, 5 und 10.

Test 7

Test 7 bestand aus einer Anordnung von drei Feldern (Gantrywinkel 0� ; 90� ; 270� ), von denen
die lateralen Felder asymmetrisch (6� 10 cm2) waren und Keile enthielten. Das dritte Feld
hatte eine Gr•o�e von 12 � 10 cm2. Die Gewichtung des Dosisbeitrags der einzelnen Felder
betrug 1:1:1. Das Isozentrum wurde in Punkt 3 gelegt, die Normierung der Dosis erfolgte auf
Punkt 5. Die Dosismessung erfolgte in Punkt 3 und 5.

Test 8

In Test 8 wurde die Tisch- und die Kollimatordrehung •uberpr•uft. Dazu wurde eine Anordnung
aus drei Feldern gew•ahlt, die wieder gleich gewichtet wurden. F•ur das 4� 4 cm2 Feld mit
Gantrywinkel 0 � wurde eine Tischdrehung von 270� eingestellt. Die anderen beiden Felder
(Gantrywinkel 90 � , Kollimatorwinkel 330 � und Gantrywinkel 270� , Kollimatorwinkel 30 � )
hatten eine Gr•o�e von 16 � 4 cm2. Die Normierung erfolgte auf das Isozentrum in Punkt 5,
in dem auch gemessen wurde.

7.3 Eigene Berechnungen und Veri�kationen

Alle Tests sollten im Rahmen des Projekts zun•achst f•ur 6 MV Photonen veri�ziert werden.
Die Messungen erfolgten am Linearbeschleuniger Mevatron MDX2 der Firma Siemens. F•ur
die Ionisationskammermessungen wurde eine Pinpoint-Ionisationskammer CC01 der Firma
Wellh•ofer in Kombination mit einem Farmer Elektrometer Type 2570 verwendet (ND;W =
3; 0418� 109 Gy/C, kq = 0 ; 9975). F•ur diese Ionisationskammer standen Eins•atze f•ur jedes
Material des Phantoms zur Verf•ugung. Das kleine Volumen der Kammer macht eine Messung
im Bereich eines hohen Dosisgradienten m•oglich. F•ur den Niedrigdosisbereich hat diese kleine
Kammer den Nachteil, dass das Signal-zu-Rausch-Verh•altnis ung•unstig ist.

Test 0

Das Verfahren der Kalibrierung wurde in Kapitel 6 bereits n•aher beschrieben. F•ur dieses
Projekt ist es jedoch wichtig, eine Zeitabsch•atzung der Durchf•uhrung zu geben. F•ur eine
z•ugige Durchf•uhrung des Test w•are die Verwendung einer CT-Schicht zur Kalibrierung von
Vorteil. Dabei w•are es sinnvoll die Ebene zu verwenden, in der sp•ater der Messort liegt. Genau
diese Ebene wird jedoch durch die Artefakte der Metallmarkierungen so ver•andert, dass die
Verwendung nicht zweckm•a�ig ist. Sie ver•andern den CT-Wert des Knochens um bis zu 65 HU.
Da die Metallmarkierungen an diesen Stellen zur Ausrichtung des Phantoms notwendig sind,
sollte eine andere CT-Schicht zur Messung verwendet werden.Die inhomogene Produktion
des Phantoms kann bei der Messung in nur einer Schicht jedochnicht ber•ucksichtigt werden.
Dazu m•usste die Messung, wie im letzten Kapitel beschrieben, in m•oglichst vielen Ebenen er-



Test Nr. Anzahl der Felder Set up (Isoz.) Normpkt. Messpkt. Feldgr. [cm2] LxB Gantry Kollim. Modif. MU

1 1 SSD 100 3 3,9,10 10� 10 0� 0� keine 244
2 1 SAD (1) 1 1 15� 10 90� 0� 60� Keil 691
3 1 SSD100 3 3 14� 14, MLC 10 � 10 0� 45� MLC 240

4 4 SAD (5) 5

5 15� 8 0� 0� keine 60
3 15� 8 180� 0� keine 63
6 15� 10 270� 0� keine 58
10 15� 10 90� 0� keine 58

5 1 SAD (2) 2 2,7 14� 8 0� 0� Block 231
6 1 SAD (5) 3 3,5,10 L-f•ormig 10� 20 45� 90� MLC (6 � 10) 221

7 3 SAD (3) 5 3,5
10� 12 0� 0� keine 84

10� 6 asymm. 90� 0� 60� Keil 184
10� 6 asymm. 270� 0� 60� Keil 183

8 3 SAD (5) 5 5
4 � 16 90� 330� keine 86
4 � 16 270� 30� keine 86

4 � 4,Tisch 270� 30� 0� keine 101

Tabelle 7.1: •Ubersicht Tests 1-8.
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folgen. Im Rahmen der Projektbeschreibung wurde keine Anweisung dar•uber gegeben, wie
die Kalibrierkurve zu ermitteln ist.

Test 00

Im Vergleich der Herstellerzeichnung mit dem ausgedruckten und konturierten CT-Bild zeigen
sich Abweichungen der Lungenkonturen im Bereich von 1-2 mm. Es muss jedoch dabei bedacht
werden, dass sich die Konturen in Abh•angigkeit des Anzeigefensters der CT-Daten um etwa
1 mm unterscheiden.

Test 1

Die Dosisberechnung erfolgte f•ur alle Tests auf gleiche Weise. Mit dem Superpositions-Algo-
rithmus und einem 3 mm-Rechenraster wurden die f•ur 2 Gy im Normierungspunkt notwen-
digen MU berechnet und auf einen ganzen Wert gerundet. Danach erfolgte die Berechnung
der Dosis f•ur diese Anzahl an MU f•ur den Superpositions- und den Convolution-Algorithmus.
Die Messung erfolgte dann an jedem der vorgegebenen Punkte drei Mal unter Korrektur von
Temperatur und Luftdruck der Ionisationskammeranzeige. Daraus wurde der Mittelwert ge-
bildet und der Wert dann mit Gleichung (2.18) und (2.19) in En ergiedosis umgerechnet. Die
Abweichung von der gemessenen Dosis wurde f•ur beide Algorithmen wie folgt berechnet:

� = 100 � (Dberechnet � Dgemessen)=Dgemessen: (7.1)

Die Toleranzen der Abweichung wurden dem TRS 430 [13] entnommen (vgl. Tabelle 5.1).

Die berechnete Dosisverteilung f•ur diesen Test ist in Abbildung 7.4 zu sehen. Die Ergebnisse
aller Tests und deren Abweichung zur Messung sind in Tabelle7.2 zusammengefasst.

Abbildung 7.4: Berechnete Dosisverteilung f•ur Test 1.

Test 2

Die Isodosenverteilung dieses Tests ist in Abbildung 7.5 zusehen. Ihr Verlauf l•asst bereits
vermuten, dass eine minimale Fehlpositionierung des Phantoms zu einer gro�en Ver•anderung
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der gemessenen Dosis im Messpunkt f•uhren kann, da dieser im Bereich eines steilen Dosisgra-
dienten liegt.

Abbildung 7.5: Berechnete Dosisverteilung f•ur Test 2.

Test 3

Abbildung 7.6 zeigt die berechnete Dosisverteilung f•ur Fall 3. Zus•atzlich ist zur Verdeutlichung
des Tests ein Bild aus Sicht des Zentralstrahls (Beam�s Eye View) in Abbildung 7.7 dargestellt.
Prinzipiell entspricht der Test dem Fall 1, der nicht gleichm•a�ige Feldrand durch den MLC
f•uhrt jedoch zu ver•anderten Streue�ekten.

Abbildung 7.6: Berechnete Dosisverteilung f•ur Test 3.
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Abbildung 7.7: Beam�s Eye View Test 3.

Test 4

Dieser Test erforderte die meiste Zeit f•ur die Veri�kationen. Es wurde au�erdem zus•atzlich
eine Filmmessung durchgef•uhrt. Sie soll sp•ater behandelt werden. Die berechnete Dosisver-
teilung zeigt Abbildung 7.8.

Abbildung 7.8: Berechnete Dosisverteilung f•ur Test 4.
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Test 5

F•ur diesen Test musste ein Block gefertigt werden. Diese Prozedur wurde in der Routine so
mit CMS XiO noch nicht durchgef •uhrt. Abbildung 7.9 zeigt die berechnete Dosisverteilung.

Abbildung 7.9: Berechnete Dosisverteilung f•ur Test 5.

Abbildung 7.10: Beam�s Eye View Test 5.
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Test 6

In Abbildung 7.11 ist die berechnete Dosisverteilung dieses Test zu sehen. In einem Beam�s
Eye View ist das L-f•ormige Feld deutlich zu erkennen.

Abbildung 7.11: Berechnete Dosisverteilung f•ur Test 6.

Abbildung 7.12: Beam�s Eye View Test 6.
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Test 7

Die mit CMS XiO und dem Superpositionsalgorithmus berechnete Dosisverteilung zeigt Ab-
bildung 7.13.

Abbildung 7.13: Berechnete Dosisverteilung f•ur Test 7.

Test 8

In Abbildung 7.14 ist die berechnete Dosisverteilung f•ur diesen Test dargestellt.

Abbildung 7.14: Berechnete Dosisverteilung f•ur Test 8.



Test Nr. Messpkt. Frak. Convolution [Gy] Superposition [Gy] gem. Dosis [Gy] Abw. Convolu-
tion [%]

Abw. Superpo-
sition [%]

Toleranz

1 3 - 2,005 2,000 2,033 -1,4 -1,6 3
1 9 - 0,136 0,160 0,152 -10,4 2,2 40
1 10 - 1,224 1,221 1,247 -1,8 -2,1 3

2 1 - 2,068 2,005 1,949 6,1 2,9 3

3 3 - 2,007 2,002 2,018 -0,5 -0,8 3

4 3 - 2,0389 1,989 2,048 -0,5 -2,9 3
4 5 - 2,0579 1,993 2,053 0,2 -2,9 3

4 6

F1:90� 0,365 0,337 0,337 8,4 0,1 3
F2:0� 0,036 0,033 0,015 137,3 117,5 40

F3:270� 0,738 0,683 0,707 4,4 -3,4 3
F4:180� 0,036 0,035 0,033 7,9 4,9 40
Summe 1,088 1,092 1,092 7,6 -0,4 -

4 10

F1:90� 0,141 0,119 0,076 85,9 56,9 40
F2:0� 0,358 0,363 0,380 -5,9 -4,5 3

F3:270� 0,143 0,120 0,081 76,7 48,3 40
F4:180� 0,686 0,701 0,7273 -5,7 -3,6 3
Summe 1,328 1,303 1,264 5,0 -3,1 -

5 2 - 2,025 2,008 2,124 -4,7 -5,5 3
5 7 - 1,038 0,913 1,456 -28,7 -37,3 40

6 3 - 2,025 2,003 1,984 2,0 0,9 3
6 5 - 0,467 0,445 0,320 48,2 41,5 40
6 10 - 0,158 0,123 0,121 30,2 1,3 40

7 3

F1:90� 0,290 0,271 0,179 62,0 51,4 40
F2:0� 0,795 0,793 0,850 -6,4 -6,7 3

F3:270� 0,290 0,271 0,169 71,7 60,4 40
Summe 1,375 1,335 1,319 4,3 1,2 -

7 5 - 2,068 1,999 2,030 1,9 -1,5 3

8 5 - 2,060 2,001 2,046 0,7 -2,2 3

Tabelle 7.2: Ergebnisse Tests 1-8.
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Filmmessung f •ur Test 4

F•ur Test 4 wurde zus•atzlich eine Filmmessung durchgef•uhrt. Dazu wurde ein GafChromic
EBT-Film (ISP International Specialty Products, New Jersey, USA) im Phantom zwischen
dem Bereich der Einsch•ube und der Filmsektion durch die dort vorhandenen Nadeln �xiert.
So wurde das Phantom mit dem 4-Felder-Plan bestrahlt. Die berechnete Dosisverteilung wur-
de als ASCII-File f•ur diese CT-Schicht ausgegeben und mit Hilfe von Matlabroutinen (siehe
Anhang C) verglichen. Dazu wurden zun•achst der bestrahlte Film sowie ein Leer�lm in ei-
nem Durchlichtdokumentenscanner mit 72 dpi als RGB (48 bit) gescannt und als tif-Datei
gespeichert. Nur dieses Datenformat ist in der Lage, 48 bit-Informationen zu verarbeiten. Aus
dem Leer�lm wurde der Untergrund bestimmt und der bestrahlt e Film darauf korrigiert. Es
wurde nur der rote Farbkanal der Bildinformationen ausgewertet, da dieser das h•ochste An-
sprechen zeigt. Mit Hilfe eines f•ur diese Filmcharge bestrahlten Kalibrier�lms wurden dann
die Scanwerte in Dosiswerte umgerechnet. Abbildung 7.15 zeigt die Di�erenz zwischen der
berechneten Dosisverteilungen mit dem Superpositions-Algorithmus und der Dosisverteilung
des Films.

0
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Abbildung 7.15: Vergleich der berechneten Dosisverteilung f•ur Test 4 (Superpositions-Algorithmus)
und einer Filmmessung. Die Planungsebene ist gr•o�er als der Film. Daher sind die Bereiche au�erhalb
des Films zu ignorieren.

An dieser Verteilung wird ein Problem des Phantoms deutlich. Die Ebene in der der Film
�xiert wird enth •alt ohne eingesetzten Film viel Luft, was bei einem CT-Scan zueiner Ver•an-
derung der CT-Werte f•ur diese Ebene f•uhrt. In der Bestrahlung ist dieser Luftschlitz kleiner,
da jetzt der Film dazwischen liegt. Die berechnete Dosis unterscheidet sich daher signi�kant
(bis zu 1 Gy, dies entspricht etwa 50 %). Der Luftspalt l•asst sich f•ur den CT-Scan aufgrund
der Metallnadeln nicht weiter schlie�en. Um dies zu verbessern, sollte eventuell ein CT-Scan
mit Film durchgef •uhrt werden, mit dem dann die Planung erfolgt.
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7.4 Bewertung der Ergebnisse und Vergleich mit anderen Teil -
nehmern

Die Ergebnisse der anderen Teilnehmer liegen bis jetzt nur teilweise vor. Lediglich Argentinien
und Estland haben fast alle Tests f•ur 6 MV Photonenstrahlung bereits durchf•uhren k•onnen.
Die eigenen Ergebnisse der Tests 1 bis 6 sollen nun mit den Ergebnissen dieser beiden Teil-
nehmer verglichen werden.

7.4.1 Kalibrierung des CT

Ergebnisse zur CT-Kalibrierung liegen bisher nur f•ur Estland vor. Die Computertomographen
aus Tallinn und Tartu wurden von der estl•andischen Gruppe untersucht und die Ergebnisse
bereits in Kapitel 6 diskutiert.

Speziell f•ur dieses Projekt ist es jedoch wichtig zu erw•ahnen, dass es Bestrahlungsplanungssys-
teme gibt, die die Einbindung einer eigenen experimentell ermittelten Kurve nicht erlauben.
Der Test sollte in diesen F•allen trotzdem durchgef•uhrt werden, um dann abzusch•atzen zu
k•onnen, in welcher Gr•o�enordnung die dadurch bedingten Abweichungen in der Dosisberech-
nung liegen k•onnen.

In weniger gut ausgestatteten Abteilungen ist es au�erdem oft •ublich, dass kein eigener CT-
Scanner vorhanden ist, sondern auf umliegende Computertomographen zur•uckgegri�en wird.
In diesen F•allen ist es sinnvoll die Kalibrierung f•ur jeden verwendeten Scanner durchzuf•uhren
und dann zu entscheiden, ob verschiedene Kalibrierkurven in das Bestrahlungsplanungssys-
tem eingebunden werden m•ussen.

Insgesamt sollte in den Arbeitsanweisungen genau beschrieben werden, wie die Kalibrierkurve
ermittelt werden soll, um Fehler in der Durchf•uhrung zu vermeiden.

7.4.2 Planungsveri�kation

Die ermittelten Abweichungen der Messungen stimmen in der Gr•o�enordnung weitestgehend
mit den Ergebnissen aus Estland und Argentinien•uberein (siehe Tabelle 7.3, Test 1-6). Meh-
rere E�ekte sind in den Ergebnissen zu sehen. In Test 2 zeigt sich, dass die Ausrichtung des
Phantoms bei der Planveri�kation eine gro�e Rolle spielt. D a ein Keilfeld und eine schr•age
Ober
 •ache vorliegen, kann bereits eine geringe Abweichung in derPositionierung des Phan-
toms zu einer gro�en Abweichung der gemessenen von der geplanten Dosis f•uhren. Dies be-
deutet aber nicht, dass die Dosisberechnung schlecht ist. Daher ist dieser Test in dieser Form
nicht geeignet eine korrekte Dosisberechnung zu veri�zieren und sollte •uberdacht werden. An-
stelle einer Punktmessung muss ein Dosispro�l oder eine zweidimensionale Dosisverteilung
bestimmt werden. Dann k•onnen sowohl dosimetrische als auch Orts-Abweichungen detektiert
werden.

Test 4 ist der komplexeste Test. Er erfordert viel Zeit in der Durchf•uhrung, aber aus den
Ergebnissen ergeben sich auch die meisten Informationen. Es zeigen sich deutlich die Grenzen
des Convolution-Algorithmus. Die Berechnung der korrektenDosis im Bereich der Lunge wird
von diesem Algorithmus nicht zufriedenstellend erreicht.Dies zeigt sich beispielsweise f•ur den



Fall Messpkt. Frakt. Abweichung
Convoluti-
on UKE
[%]

Abweichung
Superposi-
tion UKE
[%]

Abweichung
Convoluti-
on Estland
CMS XiO
[%]

Abweichung
Superposi-
tion
Estland
CMS XiO
[%]

Abweichung
Pencilbeam
Argentinien
Helax [%]

Abweichung
Collapsed
Cone
Argentinien
Helax [%]

Abweichung
Pencilbeam
Argentinien
Cat3D [%]

Abweichung
Convoluti-
on
Argentinien
Cat3D [%]

1 3 - -1,4 -1,6 0,2 0,2 0,1 - -0,4 -
1 9 - -10,4 2,2 -6,8 6,8 - - - -
1 10 - -1,8 -2,1 -0,2 -0,8 - - - -

2 1 - 6,1 2,9 -1,6 -2,4 - 1,4 1,6 -

3 3 - -0,5 -0,8 -0,7 -0,7 0,1 - 0,8 -

4 3 - -0,5 -2,9 - - -2,1 2,7 0,2 0,2
4 5 - 0,2 -2,9 0,5 -2,2 1,4 1,5 0,4 0,4

4 6

F1:90� 8,4 0,1 6,1 -1,2 3,8 -1,2 -6,1 -6,8
F2:0� 137,3 117,5 41,7 25,0 -45,5 0,3 16,0 22,9
F3:270� 4,4 -3,4 6,1 -1,1 6,3 -3,4 -1,9 1,6
F4:180� 7,9 4,9 0 0 -43,7 5,0 2,8 4,3
Summe 7,6 -0,4 6,8 -0,5 0,6 -2,4 -0,3 -0,6

4 10

F1:90� 85,9 56,9 32,4 -2,2 8,0 -22,4 -3,0 -7,4
F2:0� -5,9 -4,5 -3,8 7,7 -0,5 -4,6 0,1 1,6
F3:270� 76,7 48,3 13,0 -3,8 4,2 -20,5 -6,4 -13,3
F4:180� -5,7 -3,6 -6,1 -4,1 0,1 -3,5 -1,2 -0,7
Summe 5,0 3,1 -1,9 -3,8 0,9 -6,5 -1,3 -1,4

5 2 - -4,7 -5,5 0,7 -0,2 1,6 - 0,8 0,4
5 7 - -28,7 -37,3 11,7 -1,1 -27,4 - -23,3 -23,6

6 3 - 2,0 0,9 -2,2 -8,8 0,1 - 1,5 0,6
6 5 - 48,5 41,5 4,2 2,9 -37,0 - -22,6 -50,6
6 10 - 30,2 1,3 22,1 15,8 - - - -

Tabelle 7.3: Ergebnisse aus Estland, Argentinien und dem UKE.
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Messpunkt 6. Sowohl die berechnete Dosis f•ur das Feld von 90� wie auch von 270� zeigen
Abweichungen au�erhalb der Toleranz f•ur diesen Punkt. Dies ist sowohl f•ur die Ergebnisse
des UKE wie auch aus Estland zu beobachten. Auch der Pencilbeam-Algorithmus zeigt in
dieser Berechnung seine Schw•achen.

Ein weiteres Problem sind Messpunkte die au�erhalb der Felder liegen. Ein Beispiel ist hier
der Wert des Punktes 6 f•ur das Feld aus 0� . Die Dosis in diesen Bereichen ist sehr gering
und eine Abweichung von 100 % kann sehr leicht auftreten. Bereits die Anzeigeungenauigkeit
des Elektrometers kann zu dieser Abweichung f•uhren. Abweichungen fernab des Feldes k•on-
nen im Bestrahlungsplanungssystem zudem nur schwer korrekt wiedergegeben werden. Die
Anpassung der Berechnung an die gemessenen Dosisquerverteilungen wird sinnvollerweise bei
der Eingabe dieser Basisdaten so vollzogen, dass die Dosis im Bereich des Feldes und seiner
R•ander •ubereinstimmt. Unstimmigkeiten weit au�erhalb des Feldes werden dabei toleriert.

Ein weiterer E�ekt, der im Vergleich der Ergebnisse mit den anderen Teilnehmern deutlich
wird, ist f •ur die Messergebnisse des Punkts 10 f•ur das 90� - und das 270� -Feld zu sehen. Die
Ergebnisse des UKE sind hier schlechter als die der anderen Teilnehmer. Dies ist nicht nur
auf den zuvor beschriebenen E�ekt zur•uckzuf•uhren, sondern kann auch durch die Verwendung
der kleinvolumigen Ionisationskammer erkl•art werden. In diesem Punkt konnte aufgrund feh-
lender Kammereins•atze keine andere Kammer verwendet werden. Die anderen Teilnehmer
verwenden Kammern mit gr•o�erem Volumen. Mit einer h •oheren Dosis und damit einer l•an-
geren Messzeit konnte das Ergebnis nicht wesentlich verbessert werden.

Um die Messzeit zu verk•urzen wurde der Versuch gemacht, die Dosis und damit die Anzahl
der Monitor Units zu halbieren. Dies f•uhrt jedoch zu einem gr•o�eren Ein
uss der Anzeigeun-
genauigkeit des Elektrometers. Die Anzeigeungenauigkeitder letzten Stelle f•uhrt bereits zu
einer Abweichung von 1,8 %. Die Zieldosis wurde deshalb bei 2Gy belassen.

F•ur Test 7 ist bisher kein Vergleich mit anderen Teilnehmern m•oglich gewesen. Hier sollte
die Beschreibung des Tests genauer sein, da die bisherige Anweisung nicht mit der Abbildung
•ubereinstimmt.

7.5 Zusammenfassung und Diskussion

Insgesamt konnte in der Evaluation der Tests gezeigt werden, dass die Tests im allgemeinen
gut durchzuf•uhren sind. Die Zeit, die ben•otigt wird, alle Tests f •ur eine Energie eines Bestrah-
lungsger•ats durchzuf•uhren, wird mit etwa 16,5 Stunden abgesch•atzt. Dies bedeutet, dass der
Testkatalog in 2 Arbeitstagen gescha�t werden kann.

Insgesamt sollten jedoch noch einige Ver•anderungen an den einzelnen Tests erfolgen, um mit
diesen die Dosisberechnung veri�zieren zu k•onnen. Speziell seien hier Test 2 und 4 genannt.
In Test 2 hat der Messaufbau einen zu gro�en Ein
uss auf die gemessene Dosis. In Test 4
sollte •uber die Messpunkte nachgedacht werden, um nicht zu viele Messpunkte au�erhalb des
Feldes zu haben. Sie k•onnen nur schwer Informationen zur korrekten Dosisberechnung liefern.

Speziell zu den Filmmessungen muss noch ein geeigneteres Verfahren gefunden werden. Even-
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tuell sollte ein CT-Scan mit integriertem Film erfolgen, um den Luftschlitz zu schlie�en. Dieser
wird zudem in einer CT-Aufnahme in seiner Breite •uberinterpretiert und ver •andert damit zu-
s•atzlich die berechnete Dosis.

Bei der Bewertung der Abweichungen stellt sich die Frage, obdie Abweichung nicht sinnvoller-
weise immer auf das Maximum oder die Dosis in gleicher Tiefe auf den Zentralstrahl bezogen
werden sollte. Damit w•urde der Tatsache Rechnung getragen werden, dass Abweichungen in
Bereichen mit niedriger Dosis weniger Beachtung zu schenken ist. Zudem k•onnte mit Hilfe
des 
 -Koe�zienten ([19],[20] und siehe Kapitel 5) die r •aumliche Verschiebung ber•ucksichtigt
werden. So k•onnten die Ergebnisse von Test 2 besser interpretiert werden.



Kapitel 8

Bestrahlung bei vorhandenen
Metallprothesen

Der Erfolg einer Strahlentherapie ist sehr stark von der pr•azisen Umsetzung der verschrie-
benen Dosisverteilung abh•angig. Die nat•urlichen Inhomogenit•aten des menschlichen K•orpers,
wie Knochen, Lunge oder Lufteinschl•usse erschweren die Dosisberechung, werden aber durch
die Verwendung der CT-Daten und einer CT-Kalibrierung gut ber•ucksichtigt (vgl. Kapitel 6).
In der heutigen Zeit kommt es jedoch immer mehr dazu, dass Patienten Prothesen, speziell
H•uftgelenksprothesen (

"
total-endo-prostheses\, TEP) besitzen. Da diese in den meisten F•al-

len aus Metall bestehen, ergeben sich im Falle einer Bestrahlung in diesem K•orperbereich
neue Probleme. Dadurch wird eine weitere•Uberpr•ufung der korrekten Dosisberechnung des
Bestrahlungsplanungssystems notwendig.

8.1 Problematik in der Dosisberechnung

Eine H•uftprothese besteht in vielen F•allen aus Titan, welches (je nach Verunreinigung/Zu-
s•atzen) eine relative Elektronendichte von etwa 3,6 bis 3,8 hat. F•ur die (CT-gest•utzte) Be-
strahlungsplanung ergeben sich bei Materialien so hoher Dichte mehrere Probleme. Compu-
tertomographen k•onnen Regionen mit einer derart hohen Dichte nicht mehr korrekt rekon-
struieren. Es ergeben sich deutliche Streifen-Artefakte ineinem CT-Bild, die auf Aufh•artungs-
e�ekte, einem schlechten Signal-zu-Rausch-Verh•altnis und einem hohen Verh•altnis von Streu-
zu Prim•aranteil zur•uckzuf•uhren sind. Beispiele f•ur CT-Aufnahmen von Patienten mit einer
und zwei Prothesen sind in Abbildung 8.1 - 8.3 zu sehen. Die Konturierung der Ziel- und
Risikoorgane wird f•ur den Arzt dadurch schwierig und die ver•anderten CT-Werte f•uhren zu
einer falschen Zuordnung der Elektronendichte und damit zueiner falsch berechneten Dosis.
Der Computertomograph kann zudem hohe Elektronendichten nicht mehr au
 •osen. Durch
die starke Schw•achung erh•alt der Detektor kein Signal mehr und setzt alle Werte auf den
Maximalwert. Au�erdem k •onnen die Berechnungsalgorithmen des Bestrahlungsplanungssys-
tems Inhomogenit•aten nur bei relativ kleinen Abweichungen zu Wasser ber•ucksichtigen. Sie
untersch•atzen die Schw•achung, was zu einer zu geringen Dosis in der sp•ateren Bestrahlung
f•uhrt. Zus•atzlich kommt es in der Bestrahlung bei einem Durchstrahlender TEP zu einer Do-
siserh•ohung an der Grenz
•ache. Sie ist auf die vermehrte R•uckstreuung von Elektronen des
Materials zur•uckzuf•uhren. Dies wird in der Regel vom BPS nicht korrekt wiedergegeben. Die-
se Dosiseskalation im Grenzbereich zwischen TEP und Normalgewebe bzw. Knochen f•uhrt in

71
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einigen F•allen zu einer Lockerung der TEP, Knochennekrosen oder sogar TEP-Br •uchen [26].
In der Literatur �nden sich Monte-Carlo-Berechnungen, die Dosiserh•ohungen von bis zu 15 %
vor der TEP ergaben [27].

Abbildung 8.1: Metallprothese
im CT-Topogramm.

Abbildung 8.2: CT-Schicht ei-
nes Patienten mit einer TEP.

Abbildung 8.3: CT-Schicht ei-
nes Patienten mit zwei TEP.

Alle genannten E�ekte f •uhren dazu, dass das Durchstrahlen der TEP vermieden wird. Dies ist
jedoch in einigen F•allen schwierig, zum Beispiel wenn ein Patient zwei Prothesen besitzt und
das Zielgebiet (z.B. Prostata) ung•unstig liegt. In diesen F•allen kann eine ver•anderte Bestrah-
lungstechnik zu einer h•oheren Dosisbelastung der Risikoorgane, beispielsweise des Rektums,
f•uhren. Der Ein
uss der Artefakte auf die Dosisberechnung kann zudem auf diese Weise nicht
ausgeschaltet werden.

Aus diesem Grund wurde im Rahmen dieser Arbeit untersucht, in wie weit Bildartefakte die
Dosisberechnung bei der Verwendung verschiedener Bestrahlungstechniken beein
ussen und
in wie weit ein Bestrahlungsplanungssystem Dosisberechnungen beim Durchstrahlen einer
TEP richtig voraussagen kann. Dazu wurden Tiefendosiskurven und Dosisquerpro�le einer
Filmmessung mit Planungsergebnissen verglichen.

8.2 Untersuchung verschiedener Bestrahlungsmethoden

Als erstes wurden verschiedene Bestrahlungstechniken untersucht, die in der Routine f•ur
die Behandlung von Patienten mit Prostatakarzinom verwendet werden. Bei Patienten oh-
ne k•unstliche H•ufte wird in der Regel eine sogenannte 4-Felder-Box angewendet. Dabei wird
eine Anordnung aus vier Feldern von 0� , 90� , 180� und 270� auf den Patienten eingestrahlt.
Liegt eine Prothese vor, so werden drei Keilfelder (M•uhlentechnik) bestrahlt. Sie haben Gan-
trywinkel von 30 � , 150� und 270� . Bei zwei Prothesen wird eine Kreuztechnik aus vier Feldern
in der Form eines Andreaskreuzes verwendet (Gantrywinkel 40� , 140� , 220� und 320� ).

Um die Dosisberechnung f•ur diese F•alle •uberpr•ufen zu k•onnen, wurde das Phantom Easy
Cube zu einer Abdomengeometrie erweitert und mit Eins•atzen aus Titan und/oder Knochen-
ersatz (Durchmesser jeweils ca. 1,7 cm, mit RW3 als 2� 2 � 16 cm3 quaderf•ormiger Einschub
gefertigt) im Abstand von 24 cm zueinander best•uckt. Diese Anordnung sollte einen Pati-
enten simulieren. Deutlich ist f•ur zwei Titaneins•atze der Artefaktstreifen im CT-Bild in der
Verbindungslinie der beiden Eins•atze zu sehen (siehe Abbildung 8.4).
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Abbildung 8.4: CT-Bild des Easy Cube mit zwei
"
TEP\.

Die Dosisverteilung aller drei Bestrahlungstechniken wurde zun•achst f•ur 15 MV Photonen-
strahlung mit dem Bestrahlungsplanungssystem CMS XiO 4.2.0 und dem Superpositions-
Algorithmus auf Grundlage der CT-Datens•atze berechnet. Die berechneten Dosisverteilungen
f•ur zwei TEP sind f•ur alle drei Techniken in Abbildung 8.5 - 8.7 zu sehen.

Abbildung 8.5: 4-Felder-Box.

F•ur alle drei Techniken wurde dieselbe Anzahl an MU verwendet. Die resultierende Dosis im
Isozentrum (Mitte des Phantoms) wurde f•ur die Kombinationen TEP/TEP, Knochen/TEP
und Knochen/Knochen berechnet. Die Messungen wurden am Siemens Primus bei 15 MV
durchgef•uhrt. Dabei wurde bei jedem Plan die Dosis im Isozentrum mit einer Farmerkam-
mer (Volumen 0,65 cm3) dreimal gemessen und der Mittelwert gebildet. Der Messwert wurde
dann jeweils mit den Berechnungen verglichen. Die Ergebnisse sind in Tabelle 8.1 aufgelistet.
Sie zeigen die Abweichung der berechneten Werte von der Messung. Die Ergebnisse zeigen
zun•achst, dass die Abweichung bei einem Durchstrahlen der TEP bei dieser vereinfachten
Geometrie bereits leicht au�erhalb der Toleranz liegt und daher m•oglichst vermieden werden
sollte. Bei einem realen Patienten liegt eine deutlich inhomogenere Struktur vor, was die Do-
sisberechnung deutlich erschwert.
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Abbildung 8.6: M•uhlentechnik.

Abbildung 8.7: Kreuztechnik.

Trotz Bildartefakten f •uhren die Berechnungen mit der Kreuztechnik, bei der keine der beiden
Prothesen durchstrahlt wird, zu zufriedenstellenden Ergebnissen. Die Abweichungen betragen
weniger als 0,5 %.

Es soll nun zun•achst der Ein
uss der Bildartefakte genauer diskutiert werden. Danach sollen
berechnete und gemessene Dosispro�le verglichen werden und dabei der Ein
uss einer manuell
f•ur die TEP zugewiesenen Elektronendichte in Bezug auf die des CT zugewiesene untersucht
werden.

8.3 Ein
uss von Bildartefakten auf die Dosisberechnung

Die Houns�eldwerte eines CT-Bilds werden bei zwei vorhandenen TEP nicht nur im Bereich
der TEP, sondern auch in ihrer Verbindungslinie stark ver•andert. Zur quantitativen Erfassung
ist in Abbildung 8.8 die Di�erenz der Houns�eldwerte des zur Abdomengeometrie erweiterten
Phantoms Easy Cube mit und ohne Titaneins•atzen dargestellt.
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Anordnung Boxtechnik Ab-
weichung [%]

M•uhlentechnik
Abweichung [%]

Kreuztechnik Ab-
weichung [%]

TEP/TEP 3,2 3,1 -0,1
Knochen/TEP 0,6 0,4 -0,4
Knochen/Knochen -0,8 -0,2 -0,3

Tabelle 8.1: Ergebnisse der TEP-Messungen. Abweichung der Berechnung von der Dosismessung im
Isozentrum.
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Abbildung 8.8: Abweichungen der Houns�eld-Werte bei Vorliegen von zwei TEP und ohne TEP.

Die Bereiche, in denen sich die TEP selbst be�nden, sind zu ignorieren. Es �nden sich in der
Verbindungslinie Abweichungen der Houns�eld-Werte von biszu 150 HU. Die vertikale Aus-
dehnung dieses Bereichs betr•agt bei diesem TEP-Durchmesser ca. 1 cm. Bei einem gr•o�eren
Durchmesser der TEP oder einem geringeren Abstand beider TEP wird sich dieser Bereich
verbreitern.

Zudem wurde die Dosis mit einer Ionisationskammer f•ur ein ventrales Feld (Gantrywinkel 0� ,
15 MV) im Phantom mit zwei TEP gemessen und das Ergebnis mit Planungsdaten verglichen.
Das 10� 10 cm2-Feld durchstrahlte dabei den Bereich der Artefakte, jedochnicht die TEP.
Die Abweichung der Berechnung von der Messung betrug -0,6 %.

Es zeigte sich auch an dieser Messung, dass der Ein
uss der Bildartefakte verh•altnism•a�ig
gering ist. Dies scheint der Fall zu sein, weil im CT-Datensatz mit zwei TEP die Bereiche mit
zu hoch und Bereiche mit zu niedrig zugewiesenen Houns�eld-Werten fast die selbe Fl•ache
ausmachen (im CT durch helle und dunkle Streifen zu sehen) und die e�ektive (radiologische)
Tiefe dadurch nahezu unver•andert bleibt.
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8.4 Dosisver •anderung durch die TEP

Um den Ein
uss der TEP selbst auf die Dosisberechnung zu veri�zieren, wurde der zur Ab-
domengeometrie erweiterte Easy Cube mit zwei Titaneins•atzen mit einem Feld der Gr•o�e
10 � 10 cm2 unter Gantrywinkel 90 � bestrahlt. Die mit einer Ionisationskammer im Isozen-
trum gemessene Dosis wurde wieder mit der Berechnung verglichen. Es zeigt sich ein um 7,5
% niedrigerer Dosiswert als zuvor berechnet wurde. Die Schw•achung wurde nicht richtig vom
BPS berechnet. Da dies entweder durch einen falschen CT-Wertoder eine fehlerhafte Berech-
nung verursacht sein kann, wurde dann die relative Elektronendichte der TEP manuell auf
3,76 gesetzt. Die wahre Elektronendichte der TEP ist nicht bekannt, daher wurde dieser Wert
aus der Literatur verwendet [28]. F•ur alle anderen Bereiche wurden die vom CT-Datensatz
zugeordneten Werte verwendet. Die Berechnung ergab nur noch eine Abweichung von 1,8 %
der berechneten Dosis zur gemessenen.

Desweiteren wurde untersucht, in wie weit das Bestrahlungsplanungsprogramm den Verlauf
der Tiefendosis und die Dosisquerverteilungen vor und hinter der TEP richtig wiedergeben
kann, wenn diese durchstrahlt wird. Dazu wurde das Phantom Easy Cube mit der TEP in
5 cm Tiefe und SSD 100 cm mit einem 10� 10 cm2-Feld und 250 MU bestrahlt. Die Tiefendosis
wurde durch zwei 2 cm breite Filmstreifen (GafChromic EBT) veri�ziert, die vor und hinter
der TEP plaziert wurden. Au�erdem wurden Querpro�le direkt vor und direkt hinter der
TEP aufgenommen. Die Filme wurden wie bereits im letzten Kapitel beschrieben ausgewer-
tet. Es erfolgte dann ein Vergleich mit Planungsdaten aus dem Bestrahlungsplanungssystem
CMS XiO. Dabei wurde einmal der CT-Datensatz als Quelle f•ur die Elektronendichten ver-
wendet. In der zweiten Berechnung wurde dem Bereich der TEP wieder ein Wert von 3,76
zugeordnet und f•ur alle anderen Bereiche der CT-Datensatz verwendet. Abbildung 8.9 zeigt
die Tiefendosiskurven der Dosisberechnungen im Vergleichmit der Filmmessung.
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Abbildung 8.9: Vergleich von geplanter und gemessener Tiefendosis beim Durchstrahlen einer TEP.
Innerhalb der TEP wurde nicht gemessen.
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Es zeigt sich, dass das Bestrahlungsplanungssystem die Dosiserh•ohung vor der TEP nicht
ber•ucksichtigt. R•uckstreue�ekte durch Materialien derart hoher Dichte 
ie� en nicht in die
Dosisberechnung ein. Die Dosis weiter entfernt von der TEP wird durch die Berechnung mit
der manuell zugeordneten Elektronendichte deutlich besser wiedergegeben als bei der Ver-
wendung der CT-Daten. In diesem Abstand stimmt die berechnete Dosis mit der Dosis der
Ionisationskammermessung des 90� Feldes•uberein.

Abbildung 8.10 zeigt den Vergleich der Dosisquerverteilungen direkt vor der TEP. Hier ist
ebenfalls deutlich zu sehen, dass die Dosiserh•ohung von etwa 10 - 15 % vom Bestrahlungs-
planungssystem nicht korrekt wiedergegeben werden kann. Eine manuell zugeordnete Dichte
ver•andert dass Ergebnis nicht, was den Schluss zul•asst, dass das BPS derart hohe R•uckstreu-
e�ekte generell nicht ber•ucksichtigen kann.
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Abbildung 8.10: Vergleich der berechneten und der gemessenen Querpro�le direkt vor der TEP.

Abbildung 8.11 zeigt den Vergleich der Dosisquerverteilungen direkt hinter der TEP. Die
Berechnung auf Grundlage der CT-Daten untersch•atzt die Schw•achung. Bei einer manuell
zugeordneten Elektronendichte stimmt die Berechnung bereits besser •uberein, als bei der
Verwendung der CT-Daten. Sie scheint sich f•ur gro�e Entfernungen zur TEP den Messdaten
anzun•ahern.

8.5 Zusammenfassung und Diskussion

Es konnte gezeigt werden, dass die im UKE verwendeten Techniken, die ein Durchstrahlen
der TEP komplett vermeiden, zu vertretbaren Ergebnissen f•uhren. Dosismessungen im Iso-
zentrum ergaben Abweichungen von unter 1 %.

Der Ein
uss der Bildartefakte auf die Berechnung scheint nicht so gro� zu sein, wie es Abbil-
dung 8.8 vermuten l•asst. Zwar zeigen sich Abweichungen der Houns�eldwerte vonbis zu 150
HU in einem Streifen der vertikalen Ausdehnung von 1 cm zwischen beiden TEP, jedoch wird
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Abbildung 8.11: Vergleich der berechneten mit den gemessenen Querpro�len direkt hinter der TEP.

die Dosisberechnung dadurch nicht wesentlich beein
usst.Die Abweichungen der berechneten
Dosis zur gemessenen liegen unter 1 %.

F•ur F•alle, in denen das Durchstrahlen nicht vermieden werden kann, ist es wichtig, die Gren-
zen der Dosisberechnung zu kennen. Eine manuelle Zuweisungder Elektronendichte verbessert
die Ergebnisse in einiger Entfernung zur TEP wesentlich. Die gemessene Abweichung f•ur ein
die TEP durchstrahlendes Feld lag dann in 11 cm Abstand zur TEP bei weniger als 2 %. Die
Dosisver•anderungen direkt vor und hinter der TEP k•onnen jedoch nicht richtig wiedergegeben
werden. Die Filmmessungen ergaben Dosiserh•ohungen vor der TEP von bis zu 12 %, welche
vom BPS nicht ber•ucksichtigt werden.

Da der Titaneinsatz selbst nur einen Durchmesser von etwa 1,7 cm hat und der Rest des
quaderf•ormigen Einsatzen von 2� 2 � 2 cm3 aus RW3 besteht, ist eine Messung nur in mehr
als 1,5 mm Abstand zur TEP m•oglich. Da in diesem nicht zug•anglichen Bereich der E�ekt
der Dosiserh•ohung noch st•arker ist, w•are eine Messung direkt an der TEP w•unschenswert,
konnte in dieser Arbeit aber leider nicht realisiert werden. Au�erdem w •are es sehr hilfreich
die genaue Elektronendichte des Titan zu kennen, um die Berechnungen zu verbessern. Auch
Untersuchungen von TEP verschiedener Durchmesser und Formk•onnen weitere wichtige Ent-
scheidungshilfen f•ur die Bestrahlungsplanung liefern. Die Filmmessungen sollten dabei wie-
derholt werden. Sie f•uhren zu guten Ergebnissen, jedoch sollten gr•o�ere Bereiche veri�ziert
werden, um Querpro�le in gesamter Breite •uberpr•ufen zu k•onnen.



Kapitel 9

Zusammenfassung und Ausblick

Im Rahmen dieser Arbeit konnte gezeigt werden, dass die Kalibrierung des Computertomo-
graphen Ein
uss auf die Dosisberechnung nimmt. Es wurde festgestellt, dass verschiedene
Faktoren das Ergebnis der Kalibrierung beein
ussen k•onnen und die Dosisberechnung ver-
•andern. Es wurde gezeigt, dass die gr•o�te Beein
ussung dabei vom Energiespektrum der
vom Computertomographen ausgesendeten Photonen ausgeht.In etwa der gleichen Gr•o�en-
ordnung wurde eine Abh•angigkeit der CT-Kalibrierung von der Wahl des Elektronendichte-
Phantoms festgestellt. Je nach Gr•o�e des Phantoms wird das Energiespektrum unterschied-
lich stark aufgeh•artet und f •uhrt zu ver•anderten CT-Werten. Au�erdem wurde ein Ein
uss
des CT-Rekonstruktionskerns auf die Kalibrierung gemessen. Es wurden Empfehlungen zur
Durchf•uhrung der Kalibrierung und der Wahl eines Elektronendichtephantoms aufgestellt und
insgesamt abgesch•atzt, in welcher Gr•o�enordnung die untersuchten Faktoren die Dosisberech-
nung beein
ussen k•onnen. Dazu wurde zum einen eine Methode unter Zuhilfenahmeeiner
e�ektiven Tiefe entwickelt und zum anderen eine praktische •Uberpr•ufung mit dem Bestrah-
lungsplanungsprogramm CMS XiO durchgef•uhrt. Beide Methoden ergaben eine Beein
ussung
der Dosis um 1-2 %. Dies ist ein relativ gro�er Ein
uss, wenn man bedenkt, dass insgesamt
eine Genauigkeit von 3 % gefordert wird.

Diese Ergebnisse wurden auch in einem Poster auf dem ESTRO-Meeting 2005 (
"
8th Biennial

Estro Meeting on Physics and Radiation Technology for Clinical Radiotherapy\, 24 - 29 Sep-
tember 2005) vorgestellt [29].

Im Rahmen der Arbeit war au�erdem die Mitarbeit an einem inte rnationalen Projekt der
IAEA m •oglich. In diesem Projekt soll ein praktikables Dokument zur Qualit •atssicherung der
Dosisberechnung eines Bestrahlungsplanungssystems erarbeitet werden. Dazu wurden vorge-
gebene Tests durchgef•uhrt und evaluiert. Durch diese Arbeit konnten Punkte zusammenge-
stellt werden, die f•ur einen endg•ultigen Testkatalog nochmals •uberdacht und gegebenenfalls
•uberarbeitet werden sollten. Dies betri�t sowohl die Handhabung des Phantoms, als auch die
Wahl der Tests und der Messpunkte. F•ur den Test der CT-Kalibrierung konnten durch diese
Arbeit einige Hinweise in dieses Projekt mit eingebracht werden. F•ur die Zukunft sind in die-
sem Projekt Untersuchungen zu weiteren Photonenenergien und Filmmessungen geplant. F•ur
die Filmuntersuchungen muss ein geeignetes, leicht reproduzierbares und schnell durchf•uhr-
bares Verfahren entwickelt werden, das individuelle Fehler in der Durchf •uhrung vermeidet. Es
fehlen zudem Untersuchungen zu Elektronenbestrahlungen.
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Die Ergebnisse wurden zum Teil in einen Vortrag der IAEA mitaufgenommen, der auf dem
ESTRO-Meeting 2005 gehalten wurde [30].

Neben sehr generellen Dosisberechnungsveri�kationen wurde ein spezieller Aspekt in dieser
Arbeit genauer untersucht. F•ur die Bestrahlungsplanung stellen Metallprothesen (

"
total-endo-

prostheses\, TEP) ein besonderes Problem dar. Es konnte in dieser Arbeit gezeigt werden,
dass die CT-Technik und die Bestrahlungsplanungssysteme inihrer F•ahigkeit begrenzt sind,
Materialien derart hoher Ordnungszahl korrekt zu ber•ucksichtigen. Der letzte Punkt f•uhrt da-
zu, dass derzeit am Universit•atsklinikum Hamburg-Eppendorf (UKE) ein Durchstrahlen der
TEP vermieden wird. Die Untersuchungen ergaben, dass dieseVorgehensweise zu vertretbaren
Ergebnissen f•uhrt. Die vorliegenden Bildartefakte beein
ussen das Ergebnis nicht so stark,
wie vermutet. Es gibt aber F•alle, bei denen die TEP zur Schonung bestimmter Risikoorgane
durchstrahlt werden muss. Durch einen Vergleich mit Filmmessungen konnte gezeigt werden,
dass das Bestrahlungsplanungssystem unter Verwendung derCT-Informationen im Falle ei-
nes Durchstrahlens der TEP nicht zu vertretbaren Ergebnissen innerhalb der Toleranz f•uhrt.
Wird die Elektronendichte dem Prothesenbereich manuell zugewiesen, so liegen die Abwei-
chungen der Dosisberechnung von der Messung in weiter Entfernung zur TEP im vertretbaren
Bereich. F•ur die routinem•a�ige Verwendung dieses Verfahrens sollten die Berechnungen des
BPS jedoch immer auf Plausibilit•at durch Nachrechnen per Hand•uberpr•uft werden. Die star-
ken gemessenen Dosiserh•ohungen vor der TEP von etwa 12 % und die deutliche Abnahme
der Dosis dahinter werden vom BPS nicht korrekt berechnet. Hier sind die F•ahigkeiten des
Berechnungsalgorithmus begrenzt. F•ur diesen Bereich sollten weitere Untersuchungen und
Monte-Carlo-Simulationen durchgef•uhrt werden, um eine relativ genaue Einsch•atzung •uber
die Gr•o�enordnung der Dosiserh•ohung f•ur Materialien verschiedener Ordnungszahl (Titan,
Stahl, . . . ) liefern zu k•onnen. Die manuelle Eingabe der Elektronendichte der TEP ist aber
nur dann sinnvoll, wenn diese genau bekannt ist. Da in vielenF•allen keine Daten •uber das
Material und die Geometrie der TEP eines Patienten vorliegen, muss ein Verfahren gefunden
werden, dies m•oglichst genau im Vorwege der Bestrahlung zu untersuchen. Ans•atze kommen
hier von C.Coolens und P.J. Childs [28]. Sie verwenden eine erweiterte CT-Skala, um zun•achst
die TEP-Form deutlich im CT-Bild abgrenzen zu k •onnen. Au�erdem greifen sie auf ein von
U. Schneider et al [31] vorgeschlagenes Verfahren der st•ochiometrischen CT-Kalibrierung zu-
r•uck. Dabei wird der CT-Scanner bez•uglich der einzelnen Wechselwirkungskoe�zienten ioni-
sierender Strahlung mit Hilfe von Messdaten beliebiger Materialien parametrisiert und daraus
berechnet, welcher Houns�eld-Wert einem Sto� mit einer beliebigen de�nierten Zusammen-
setzung zuzuordnen ist. Daraus wird eine Kalibrierkurve des CT erstellt, die dann bis in
Bereiche hoher Dichten reicht. Eine experimentelle Ermittlung einer solchen Kalibrierkurve
gestaltet sich schwierig, da die auftretenden Artefakte die Daten zu sehr ver•andern. F•ur ein
Material so hoher Ordnungszahl besteht zudem eine noch h•ohere Energieabh•angigkeit des
Schw•achungskoe�zienten und damit des Houns�eld-Werts. Daher ist die Lage einer TEP in
einem K•orper w•ahrend der CT-Aufnahme entscheidend und der Schw•achungswert ver•andert
sich mit ihr, da das Spektrum verschieden stark aufgeh•artet wird. Insgesamt sollten hierzu
weitere Untersuchungen angeschlossen werden, da die Zahl der Patienten mit Prothesen auch
in den n•achsten Jahren weiter zunehmen wird.



Anhang A

Korrekturfaktoren f •ur verschiedene
Strahlqualit •aten

Beam quality TPR 20=10

Ionization chamber ty-
pe

0.62 0.65 0.68 0.70 0.72 0.74 0.76 0.78 0.80

Scdx-Wellh•ofer CC01 1.000 0.999 0.996 0.994 0.991 0.986 0.981 0.972 0.964
Scdx-Wellh•ofer
FC65-G/IC70 Farmer

0.998 0.997 0.995 0.992 0.989 0.985 0.981 0.973 0.966

Tabelle A.1: Korrekturfaktoren f •ur verschiedene Strahlqualit•aten aus TRS 398 [32]. Der TPR 20/10
liegt f •ur die verwendeten Beschleuniger und Energien vor. Er beschreibt das Verh•altnis von
TPR(20cm)/TPR(10cm) f •ur ein 10� 10 cm2-Feld bei SSD 100 cm. F•ur 6 MV am Siemens Mevatron
ergibt sich ein Wert des TPR 20/10 von 0,66495, f•ur 15 MV am Siemens Primus (Linac 3) ein Wert
von 0,76. Dies f•uhrt dann mit der oben angegebenen Tabelle zu dem jeweiligen Korrekturfaktor.
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Anhang B

Elektronendichten der verwendeten
ED-Phantome

Inhomogenit•at CIRS Mod.62 Wellh•oferphantom CIRS Mod.002LFC

Leber/dichtes Gewebe 1.052 1.080 -
Muskel 1.043 - -
Brust 0.976 - -
Fett 0.952 - -
Lunge(exh) 0.489 - -
Lunge(inh) 0.190 - 0.207
Knochen (trab)/Knochen (spong) 1.117 1.220 -
Knochen (mittel) - 1.322 -
Knochen (dicht)/Knochen (mittel) 1.512 1.544 1.506
Wasser 1.000 - -
Plastikwasser - 1.002 1.003
Luft 0.020 0.020 0.020

Tabelle B.1: Phantommaterialien und ihre relative Elektronendichte.
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Anhang C

Verwendete Matlabroutinen

Abbildung C.1: Matlabroutine zur Bildung der Di�erenz zweier Planungsebenen.
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Abbildung C.2: Matlabroutine zur Bildung der Di�erenz einer Planungsebene mit einer Filmmes-
sung.
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