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1 Einleitung

In der Strahlentherapie werden neben der Chirurgie und Chemotherapie Krebserkrankungen
behandelt. Durch die st•andige Weiterentwicklung und Verbesserung der Bestrahlungsmetho-
den gelingt es immer besser, das gesunde Gewebe w•ahrend einer Behandlung zu schonen,
w•ahrend gleichzeitig mehr Dosis im Tumorgewebe appliziert werden kann. Das f•uhrt zu einer
besseren Tumorkontrolle durch vollst•andige Abt•otung von Tumorzellen und zu einer Redu-
zierung der strahlenbedingten Sch•aden im gesunden Gewebe. Diese Bestrahlungstechniken
stellen hohe Anforderungen an die Qualit•atssicherung, um eine m•oglichst genaue Umsetzung
der verschriebenen Dosierung der Strahlung im Tumorvolumen zu erreichen. Es erfordert eine
sehr genaue Kenntnis des komplexen Verhaltens der zur Behandlung eingesetzten medizini-
schen Linearbeschleuniger und stellt eine gro�e Herausforderung f•ur die klinische Dosimetrie
dar.

Medizinischen Linearbeschleuniger haben viele Kontrollmechanismen, d.h. vor und w•ahrend
der Bestrahlung werden s•amtliche Parameter kontrolliert um bei Abweichungen die Bestrah-
lung sofort abzubrechen. Um jedoch ein hohes Ma� an Sicherheit f •ur die Patienten zu gew•ahr-
leisten, m•ussen die Ger•ate trotz der Selbstkontrolle regelm•a�ig •uberpr•uft und gewartet wer-
den. Durch hohe Patientenzahlen sind die Zeitfenster, die f•ur solche Kontrollen zur Verf•ugung
stehen, sehr kurz, sodass die Wahl der geeigneten Dosimetereine wichtige Bedeutung hat.

Eigenschaften der Dosimeter wie Zuverl•assigkeit, Schnelligkeit oder Benutzerfreundlich-
keit spielen genauso wie•okonomische •Uberlegungen eine Rolle bei der Suche nach einem
geeigneten Messmittel. Im Laufe der Zeit haben sich Ionisationskammern als sehr zuverl•assig
bew•ahrt. Besonders wegen der direkten Ablesbarkeit der Messergebnisse und der verschie-
densten Formen und Bauweisen haben sie sich weltweit in der Dosimetrie durchgesetzt. Doch
bei zweidimensionalen Dosisverteilungen ist dem Einsatz von Ionisationskammern eine Grenze
gesetzt. Die zweidimensionale Dosisverteilung eines Bestrahlungsfeldes wird h•au�g mit Hilfe
der Filmdosimetrie ermittelt. Filme reagieren durch Verf•arbung auf ionisierende Strahlung
und der Umgang mit ihnen ist oft sehr zeitaufwendig, da sie zugeschnitten, kalibriert, kon-
ventionelle Filme auch noch entwickelt und anschlie�end zum Auswerten digitalisiert werden
m•ussen. Es w•are also w•unschenswert, die Messungen der zweidimensionalen Dosisverteilung
mit einem Ger•at in Echtzeit durchf •uhren zu k•onnen.

Hier setzen neuentwickelte Fl•achendetektoren an, die aus vielen luftgef•ullten Ionisations-
kammern bestehen und alle Vorteile einer Ionisationskammer f •ur dosimetrische Aufnahmen
zweidimensionaler Dosisverteilungen nutzbar machen sollen. Sie werden an einen Computer
angeschlossen und erm•oglichen eine schnelle Auswertung der Messungen mit einer �rmenei-
genen Software.

Die Firma Scanditronix Wellh •ofer (Schwarzenbruck) hat einen solchen Fl•achendetektor,
genannt MatriXX , entwickelt und auf den Markt gebracht. Im Rahmen dieser Arbeit wur-
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1 Einleitung

den Untersuchungen zur Evaluation dieser Pixel-Ionisationskammer MatriXX durchgef•uhrt.
Dabei wurde das Ger•at auf seine dosimetrischen Grundeigenschaften wie Dosis-und Energie-
abh•angigkeit, sowie Zeitstabilit•at untersucht, mit dem Ziel, es in die klinische Dosimetrie zu
integrieren.
Untersuchungen verschiedener zweidimensionaler Dosisverteilunen mit der MatriXX wurden
mit den Ergebnissen anderer Messmittel wie Filme oder verschiedener Ionisationskammern
verglichen. F•ur diesen Vergleich wurde das Ansprechverm•ogen einer einzelnen Kammer des
Detektors bestimmt und bei der Gegen•uberstellung der Ergebnisse ber•ucksichtigt. Insbeson-
dere wurde auf die Fragestellung eingegangen, inwieweit die begrenzte Au
•osung derMatriXX
bei der Veri�kation der Dosis von sehr kleinen intensit•atsmodulierten Strahlungsfeldern mit
steilen Gradienten die Resultate beein
usst.
Zus•atzlich zu den Vergleichen mit Filmen und Ionisationskammern stand ein vergleichba-
rer Fl•achendetektor2D-ARRAY der Firma PTW (Freiburg), der in mehreren Publikationen
eingehend auf seine Eigenschaften und auf seine Eignung zurVeri�kation zweidimensionaler
Dosisverteilungen untersucht wurde, zum direkten Vergleich mit der MatriXX f•ur kurze Zeit
zur Verf•ugung. Bei dieser Untersuchung stand das unterschiedlicheAnsprechverm•ogen einzel-
ner Kammern der beiden Detektoren und die sich daraus ergebenden Auswirkungen auf die
Messergebnisse im Vordergrund.

Zur Gliederung der Arbeit:

� Kapitel 2 befasst sich mit den physikalischen Grundlagen wie der Erzeugung von io-
nisierender Strahlung und ihrer Wechselwirkungen mit der Materie.

� Kapitel 3 beschreibt die Grundlagen der klinischen Dosimetrie mit De�nitionen der
wichtigsten Dosisbegri�e und einer Vorstellung verschiedener Dosimeter.

� Kapitel 4 berichtet •uber die Untersuchungen mit dem Fl•achendetektorMatriXX .

� Kapitel 5 gibt eine Zusammenfassung dieser Arbeit und einen kurzen Ausblick f•ur die
Zukunft.
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2 Physikalische Grundlagen

2.1 Ionisierende Strahlung

Unter Strahlung versteht man einen Materie- und Energietransport, der kein Medium ben•otigt.
Bei Teilchenstrahlung wie zum Beispiel Elektronen-, Neutronen- oder Protonenstrahlung wird
Materie transportiert, w •ahrend die Photonenstrahlung eine elektromagnetische Welle ist und
nur Energie transportiert.

Als ionisierende Strahlung wird der Teil der Strahlung bezeichnet, der die F•ahigkeit hat
Materie zu ionisieren. Dies ist eine kurzwellige Strahlungbis zu einer Wellenl•ange von 320 nm,
was die Ultraviolettstrahlung (UV) teilweise einschlie�t , die aber f•ur die Strahlentherapie we-
gen ihrer geringen Eindringtiefe keine Rolle spielt. Auf Grund ihrer Wechselwirkung mit der
Materie unterteilt man diese in zwei Gruppen: Direkt ionisierende Strahlung und indirekt
ionisierende Strahlung.

Direkt ionisierende Strahlung sind schnelle geladene Teilchen (Elektronen, Ionen), die
ihre Energie durch viele Wechselwirkungen mit geringem Energieaustausch direkt an die Ma-
terie •ubertragen.

Indirekt ionisierende Strahlung besteht aus ungeladenen Teilchen (Photonen, Neutro-
nen), die ihre Energie durch wenige Wechselwirkungen, bei denen viel Energie ausgetauscht
wird, zun•achst an andere geladene Teilchen in der Materie•ubertragen. Die geladenen Teilchen
geben dann wie oben beschrieben ihre Energie an die Materie ab.

2.2 Erzeugung ionisierender Strahlung

Ionisierende Strahlung in der Strahlentherapie kann auf zwei verschiedene Arten erzeugt wer-
den: Zum einen mittels eines medizinischen Linearbeschleunigers und zum anderen durch
radioaktive Strahlungsquellen, in denen radioaktive Zerf•alle von nat•urlichen oder k•unstlich
hergestellten Isotopen statt�nden.

In dieser Arbeit werden die physikalischen Eigenschaften eines Detektors untersucht, der
zur Dosimetrie an medizinischen Linearbeschleunigern in der Teletherapie eingesetzt werden
soll. Aus diesem Grund werden die radioaktiven Quellen, dievor allem in der Brachytherapie
und in der Nuklearmedizin Anwendung �nden, nur kurz angesprochen. Der Aufbau und die
Funktionsweise des Linearbeschleunigers werden im Folgenden ausf•uhrlich dargestellt.

2.2.1 Radioaktive Quellen

In radioaktiven Quellen entsteht durch den Zerfall eines Radionuklids Strahlung. Je nach Art
der frei werdenden Strahlung unterscheidet man grunds•atzlich drei verschiedene Sorten von
Quellen: � -Strahler (Heliumkerne, � -Teilchen), � -Strahler (Elektronen oder Positronen) und
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 -Strahler (Emission von Photonen). Reine� - oder � -Strahler sind in der Natur sehr selten,
w•ahrend reine 
 -Strahler •uberhaupt nicht vorkommen. Wegen der mittleren Reichweite der
� -Strahlung von wenigen Millimetern k•onnen reine� -Strahler wie das Phosphor-Isotop32P,
das Strontium-Isotop 90Sr und das Yttrium-Isotop 90Y in der Brachytherapie sowohl zur in-
terstitiellen , wie auch zur intrakavit •aren oder Ober
 •achenkontakttherapieeingesetzt werden.
H•au�g verwendet man in der Brachytherapie kombinierte � -
 -Strahler wie z.B. das Iridium-
Isotop 192Ir oder das Germanium-Isotop125G. Bei der interstitiellen Therapie werden Strahler
tempor•ar oder dauerhaft im Zielvolumen implantiert, w•ahrend die Strahler bei der intraka-
vit •aren und bei der Ober
•achenkontakttherapie in Form von speziell geformten Applikatoren
in nat •urliche oder operativ erzeugte K•orper•o�nungen oder an die K•orperober
 •ache gebracht
werden.

2.2.2 Medizinische Linearbeschleuniger

Fr •uher wurden radioaktive Strahlungsquellen wie C•asium- oder Kobaltanlagen zur therapeu-
tischen Bestrahlung in der Teletherapie eingesetzt. Die Nachteile dieser Ger•ate sind, dass
weder die Strahlungsart noch die Strahlungsqualit•at ver•andert werden kann und dass neben
einer geringen Dosisleistung ein h•oherer Aufwand im Strahlenschutz notwendig ist.
Da das Zielvolumen in der Regel unregelm•a�ig im K •orper verteilt sind, werden Therapie-
ger•ate ben•otigt, die eine individuelle Anpassung der Strahlung erm•oglichen. Sollen gr•o�ere
Tiefen erreicht werden, so eignen sich h•ohere Photonenenergien besser. Auch Kombinationen
von Photonen- und Elektronenstrahlung k•onnen in bestimmten F•allen dazu beitragen, dass
das Zielvolumen optimal bestrahlt wird, w•ahrend das gesunde Gewebe geschont werden kann.
Moderne Elektronenbeschleuniger erf•ullen all diese Voraussetzungen.

Medizinische Linearbeschleuniger (engl. linear accelerator, linac), die in der Teletherapie
eingesetzt werden, sind mehrstu�ge Hochfrequenz-Elektronenlinearbeschleuniger, die mit va-
riablem E-Feld bei einer festen Frequenz arbeiten und bei denen die Elektronen in einem
geraden Rohr beschleunigt werden. Das hochfrequente elektrische Feld ist eine Schwingung
mit einer typischen Frequenz von 3 GHz (Mikrowellen). Der Aufbau der Beschleuniger l•asst
sich in vier wesentliche Baugruppen unterteilen (vergleiche Abbildung 2.1): Versorgung,
Beschleunigereinheit, Strahlerkopf und Bedienpult .

Die Versorgung besteht aus Netzteilen und der Wasserk•uhlung. Der wesentliche Bestandteil
der Beschleunigereinheit ist derMikrowellen-Generator (Magnetron oder Klystron ). Dieser ist
eine Quelle zur Erzeugung der Hochfrequenz, die dann•uber ein System von Hohlwellenleitern
in das Beschleunigerrohr transportiert wird, das sich im drehbaren Arm (Gantry) des Be-
schleunigers be�ndet. Weitere Bauteile der Beschleunigereinheit sind die Elektronenkanone,
die als Elektronenquelle dient, mehrere hintereinander geschaltete Beschleunigungskavit•aten,
K •uhlaggregate und eine Vakuumpumpe. ImStrahlerkopf be�nden sich die Umlenkeinheit,
das Photonentarget und der Feldausgleichs�lter (f•ur den Photonenbetrieb), eine Streufolie
(f •ur den Elektronenbetrieb), das Kollimatorsystem, sowie das Lichtvisier und der Strahlmo-
nitor. Der Beschleuniger wird vom Bedienpult aus gesteuert und•uberwacht.
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2.2 Erzeugung ionisierender Strahlung

Abbildung 2.1: Die Abbildung zeigt den schematischen Aufbau eines medizinischen Linearbeschleu-
nigers, der sich in vier wesentliche Bestandteile unterteilen l•asst: Modulator, Versor-
gung im Stativ mit dem Mikrowellensender und dem K•uhlsystem, Beschleunigerarm
(Gantry) mit dem Strahlerkopf und Kontrollpult [8].

Mikrowellensender

Die Hochfrequenz liegt in den meisten Linacs im Bereich von 3GHz und wird in Magnetrons
oder Klystrons erzeugt bzw. verst•arkt.

Abbildung 2.2: Die Abbildung zeigt den schematischen Aufbau eines Magnetrons bestehend aus einer
zylinderf•ormigen Kathode und einer Hohlanode aus Kupfer (K: Kathode, A: Anode,
HR: Resonanzr•aume, S: Antenne zur HF-Auskopplung, nach [5]).

Die Abbildung 2.2 zeigt den Aufbau einesMagnetrons . Dieser besteht aus einer zylin-
derf•ormigen Kathode, die von einer Hohlanode aus Kupfer umgebenist. Die Anode enth•alt
Bohrungen, die als Resonanzr•aume f•ur die Hochfrequenz dienen. Parallel zur Kathode liegt ein
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2 Physikalische Grundlagen

magnetisches Feld an, das die emitierten Elektronen auf spiralf•ormige Bahnen zwingt. Wenn
die Umlau�requenz der kreisenden Elektronen mit der geometrisch bestimmten Resonanz-
frequenz der Hohlr•aume •ubereinstimmt, wird das Magnetron zu Hochfrequenzschwingungen
angeregt.
Magnetrons k•onnen Mikrowellen von einigen Kilowatt Dauerleistung erzeugen und werden be-
vorzugt bei kleinen und mittleren Elektronenenergien eingesetzt. Sie sind wesentlich preiswer-
ter als Klystrons, haben aber eine geringere Lebensdauer. Das Universit•atsklinikum Hamburg-
Eppendorf verf•ugt mit dem Siemens Mevatron MDX-2 •uber einen Linearbeschleuniger mit
einem Magnetron, der nur im Photonenbetrieb eingesetzt wird und dabei Energien von 4 und
6 MeV erzeugt.

Zur Erzeugung h•oherer Frequenzleistungen werdenKlystrons eingesetzt. Der wesentliche
Unterschied eines Klystrons zum Magnetron ist, dass dieserdie Mikrowellen nicht erzeugt,
sondern nur verst•arkt. In der Abbildung 2.3 ist der Aufbau eines Zweikammerklystrons sche-
matisch dargestellt.

Abbildung 2.3: Aufbau eines Zweikammerklystrons (K: Kathode, EC: Elektronenkollektor, HR1 +
HR2: Resonanzr•aume, HF: eingespeiste und ausgekoppelte Hochfrequenz), nach [7].

Dieses besteht aus zwei Resonanzr•aumen: In die Kammer nahe der Kathode wird seitlich
eine Hochfrequenzschwingung mit einer bestimmten Frequenz eingespeist und aus der zwei-
ten Kammer eine verst•arkte hochfrequente Schwingung wieder ausgekoppelt. Die Elektronen,
die auf dem Weg zum Kollektor die erste Kammer durchlaufen, werden von der eingespeis-
ten Hochfrequenz zus•atzlich beschleunigt oder abgebremst, so dass sich zwischen den Re-
sonanzr•aumen Elektronenpakete ausbilden, die im Takt der Hochfrequenz dichtemoduliert
sind. Beim Durchlaufen der zweiten Kammer werden die schnellen Elektronenpakete durch
die elektrische Polarisation abgebremst. Die kinetische Energie der Elektronen wird auf das
oszillierende Feld der Mikrowelle •ubertragen und die Mikrowelle schwingt dadurch st•arker.
Durch fokussierende Magnetspulen kann der Elektronenstrahl geb•undelt werden, wodurch
man eine h•ohere Ausbeute erreicht.
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2.2 Erzeugung ionisierender Strahlung

Beschleunigungseinheit

In der Regel erzeugt eine thermische Elektronenquelle die zu beschleunigenden Elektronen.
•Ahnlich wie in einer R•ontgenr•ohre geschieht dies mit Hilfe einer direkt oder indirekt geheizten
Gl•uhkathode aus Wolfram. Durch Anlegen einer Spannung zwischen Kathode und der siebar-
tigen Anode werden die Elektronen in Richtung des Beschleunigungsrohrs beschleunigt. Ein
Metallzylinder (Wehneltzylinder), der auf dem gleichen Potential liegt wie auch die Katho-
de, komprimiert das B•undel der Elektronen. Die Einheit bestehend aus der Elektronenquelle,
Extraktion und dem Wehneltzylinder wird

"
Elektronenkanone\ genannt. Die Extraktionss-

pannung betr•agt 15 bis 50 kV.

Es gibt zwei unterschiedliche Bauarten von Elektronenlinearbeschleunigern: DenWander-
wellenbeschleuniger , bei dem die Hochfrequenzwelle das Rohr durchl•auft und die Elektro-
nen mit sich zieht und den Stehwellenbebeschleuniger , bei dem sich durch Re
ektion der
elektromagnetischen Welle eine stehende Welle im Rohr ausbildet.

Beim Wanderwellenbeschleunigerist das Beschleunigungsrohr ein metallischer Hohlzylin-
der, der Hochfrequenzwellen gut leitet. Seine L•ange wird von der gew•unschten Maximal-
energie bestimmt und betr•agt in der Regel 1-2,5 m. Im Inneren be�nden sich Lochblenden,
die das gesamte Rohr in viele 5-10 cm gro�e Resonanzr•aume unterteilen. Die eingespeisten
hochfrequenten elektromagnetischen Longitudinalwellenbreiten sich entlang des Rohres aus,
wobei die Geschwindigkeit der Elektronen durch die•O�nungen der Blenden bestimmt wird
und ann•ahernd die Lichtgeschwindigkeit erreichen kann. Die Elektronen, die knapp vor ei-
nem Maximum der Longitudinalwelle in das Rohr gelangen, werden auf diesem kontinuierlich
analog einem Wellenreiter auf der Vorder
anke einer Welle beschleunigt. W•ahrend dieses
Vorgangs �ndet eine sogenanntePhasenfokussierungstatt, bei der die Elektronen, die in der
optimalsten Phase ins Rohr gelangen, die Elektronen mit einer f•ur die Beschleunigung weni-
ger g•unstigen Phasenbeziehung einholen. Dadurch bilden sich zeitlich und r •aumlich kompakte
Elektronenpakete aus, die mit der Frequenz der elektromagnetischen Welle (3 GHz) auftreten.

Im Stehwellenbeschleunigerwerden stehende Wellen erzeugt, indem die Mikrowellen an dem
Rohrende re
ektiert werden. Die einlaufende und die re
ektierte Welle •uberlagern sich und
bei geeigneten Abmessungen und passender Wellenl•ange bilden sich ortsfeste Schwingungs-
knoten und Schwingungsb•auche aus.
Wenn die ersten Elektronen an einem Ende des Beschleunigungsrohres eingespeist werden,
liegt im ersten Resonanzraum eine positive Amplitude und die Elektronen werden beschleu-
nigt. W •ahrend sie den Knoten der Hochfrequenzwelle passieren, wo sie keine Beschleunigung
erfahren, wird die Hochfrequenz umgepolt und die Elektronen gelangen in den n•achsten Re-
sonanzraum mit einer positiven Amplitude. Die B•undelung des Elektronenstrahls am Anfang
geschieht analog dem Wanderwellenbeschleuniger durch angepasste Abmessungen der Reso-
nanzr•aume.

Der Strahlerkopf

Die beschleunigten Elektronen erreichen den Strahlerkopfhorizontal und m•ussen um 90� nach
unten zum Patiententisch hin umgelenkt werden. Dies geschieht mit Hilfe von Magnetfeldern
im Strahlerkopf, auch Achromatisches Umlenksystemgenannt.
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Die im Strahlerkopf eintre�enden Elektronen weisen eine Energieunsch•arfe auf, was zu einer
unerw•unschten Verbreiterung des Strahls f•uhrt und zu gro�en Halbschattenbereichen. Dieses
Problem kann durch eine Umlenkung des Strahls um 270� in einem inhomogenen Magnetfeld
umgangen werden. F•ur gr•o�ere Radien nimmt die Magnetfeldst•arke zu, sodass das Magnet-
feld wie eineachromatische Linsewirkt.

Neben dem Umlenkmagneten enth•alt der Strahlerkopf noch weitere Komponenten wieSteu-
folien, Target, Ausgleichsk•orper und ein Monitorsystem, die aus dem geb•undelten Elektronen-
strahl ein Strahlenfeld erzeugen, das f•ur die jeweilige Therapie geeignet ist.
Wenn Elektronen zur Therapie eingesetzt werden sollen, muss der Elektronenstrahl aufgewei-
tet werden. Dies geschieht durch eine d•unne Metallfolie (Elektronenstreufolie) erreicht wird.
Mit einem Elektronentubus wird der Strahl auf die gew•unschte Feldgr•o�e eingegrenzt.
F•ur den Photonenbetrieb werden die Elektronen auf ein Bremsstrahlungstarget gelenkt, in
dem sie abgebremst werden und dabei ultraharte Bremsstrahlung in Vorw•artsrichtung erzeu-
gen. Die Intensit•at der Strahlung wird mit Hilfe eines Ausgleichsk•orpers homogenisiert (siehe
Abbildung 2.4).

Abbildung 2.4: Strahlenfeld eines Linacs im Photonenbetrieb, nach [8].

Das im Strahlerkopf be�ndliche Monitorsystem besteht aus mehreren Ionisationskammern,
die zur Bestimmung der Strahlintensit•at durchstrahlt werden. Dieses System muss aus Si-
cherheitsgr•unden redundant aufgebaut sein und durch eine zweckm•a�ige Unterteilung der
einzelnen Detektoren in Teilbereiche kann sowohl die Intensit•at, als auch die Symmetrie und
die Homogenit•at des Strahls •uberpr•uft werden.
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2.3 Wechselwirkungen von Strahlung mit Materie

Kollimatoren

Kollimatoren dienen der Strahlenfeldbegrenzung und bestehen aus Wolframbl•ocken, die varia-
bel eingestellt werden k•onnen. Drei verschiedene Kollimatoren be�nden sich im Strahlerkopf
eines Linacs:

� der Prim•arkollimator, der sich direkt nach dem Target im Strahlengang be�ndet, nicht
variabel ist und die maximale Feldgr•o�e de�niert,

� der Sekund•arkollimator, der direkt darunter liegt und das rechteckige Feld formt und

� der variabel einstellbare
"
Multi-Leaf-Kollimator\ (MLC), der zus •atzlich zu den ande-

ren Beiden im Strahlerkopf untergebracht ist oder im Zubeh•orhalter befestigt werden
kann und der aus vielen d•unnen, paarweise einander gegen•uberliegenden Wolframschei-
ben (Lamellen) besteht. Die Lamellen k•onnen computergesteuert auf ein beliebig ge-
formtes Strahlenfeld innerhalb der Lamellenbreite eingestellt werden. Bei den Siemens-
Beschleunigern ersetzt den MLC ein Block-Paar.

2.3 Wechselwirkungen von Strahlung mit Materie

Wie bereits im Kapitel •uber den Aufbau medizinischer Linearbeschleuniger beschrieben wur-
de, k•onnen diese sowohl Photonenstrahlung, als auch Elektronenstrahlung produzieren. Das
Universit •atsklinikum Hamburg-Eppendorf verf •ugt •uber drei Beschleuniger: Zwei Siemens Pri-
mus (Photonenenergien von 6 MV und 15 MV, sowie Elektronenergien von 6, 8, 10, 14 und
17 MeV) und ein Siemens Mevatron MDX-2 (Photonenenergien von4 und 6 MV). Unter
Wechselwirkung (im Folgenden mit WW abgek•urzt) von Strahlung mit Materie versteht man
Prozesse, die zur•Anderung von Energie oder Richtung der Teilchen f•uhren.

In diesem Zuammenhang betrachtet man denWirkungsquerschnitt � , der die Wechsel-
wirkungswahrscheinlichkeit zwischen zwei Teilchen beschreibt.

� =
Wahrscheinlichkeit der WW

Teilchenf luenz �
(2.1)

Die Einheit des Wirkungsquerschnitts ist das barn (1 barn = 10� 28m2).

Da die Teilchen auf ihrem Weg x durch die Materie mit mehrerenanderen Teilchen wech-
selwirken, kann man diesen Prozess durch einen linearen Abschw•achungskoe�zienten � be-
schreiben.
Betrachtet man die Anzahl der WechselwirkungendN auf der Wegl•angedx, so erh•alt man:

dN = B � � � � � dx (2.2)

Dabei bezeichnet B die Anzahl der Wechselwirkungen pro Volumeneinheit und � die Fluenz
in eine Richtung. dN ist somit die •Anderung der Fluenz � auf der Strecke dx, also d�.

d�
�

= � B � � � dx = � � � dx [� ] = m� 1 (2.3)

mit � = linearer Schw•achungskoe�zient. Als L •osung erh•alt man

� x = � 0 � e� �x (2.4)
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� = NA � � �
�
M

(2.5)

mit

NA = Avogadrosche Zahl

M = Molare Masse

� = Dichte

Der Massenschw•achungskoe�zient ergibt sich daraus zu

�
�

= NA �
�
M

�
�
�

�
=

�
m2

kg

�
(2.6)

Da Photonen und Elektronen auf Grund ihrer verschiedenen Eigenschaften auf unterschiedli-
che Weise mit Materie wechselwirken, sollen sie hier getrennt betrachtet werden.

2.3.1 Wechselwirkungen von Photonen mit Materie

F•unf verschiedene Prozesse spielen bei den Wechselwirkungen von Photonen mit Materie eine
Rolle.

1. Photoe�ekt

2. Compton-E�ekt

3. Paarbildung

4. Koh•arente (Rayleigh) Streuung

5. Photonukleare Wechselwirkung

In der Abbildung 2.5 ist die Relevanz der drei wichtigsten Prozesse (Photoe�ekt, Compton-
E�ekt und Paarbildung) in Abh •angigkeit von der Ordnungszahl Z des Elements und der
Photonenenergie dargestellt.

Der Photoe�ekt

Beim Photoe�ekt wird die Energie eines einfallenden Photons dazu benutzt, um ein im Atom
fest gebundenes Elektron mit der BindungsenergieEB > 0 eV aus der Elektronenh•ulle her-
auszul•osen. Die Energiebilanz dieses Prozesses hat die Form:

Epe = E 
 � EB (2.7)

wobei Epe die kinetische Energie des herausgel•osten Photoelektrons bezeichnet.
Wird bei dieser Ionisation des Atoms ein Elektron aus einer der inneren Schalen entfernt, so
wird das entstandene

"
Loch\ durch leichter gebundene Elektronen aus den•au�eren Schalen

aufgef•ullt. Dabei wird Energie frei, die entweder durch Abstrahlung von Photonen mit einer
charakteristischen Wellenl•ange oder durch die Emission vonAuger-Elektronen aus dem Atom
transportiert wird. In der Abbildung 2.6 werden diese beiden Prozesse verdeutlicht.
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2.3 Wechselwirkungen von Strahlung mit Materie

Abbildung 2.5: Relevanz der drei wichtigsten Prozesse (Photoe�ekt, Compton-E�ekt und Paarbil-
dung) in Abh •angigkeit von der Ordnungszahl Z und der Photonenenergie, nach [2].

Die Wahrscheinlichkeit, mit der der Photoe�ekt auftritt, w ird durch den Photoabsorptionsko-
e�zienten � beschrieben. Dieser h•angt von der Dichte � und der Ladungszahl Z des absorbie-
renden Materials ab (Verweis auf Schlegel, Krieger). Mit zunehmender EnergieE 
 verringert
sich die Absorption der Photonen und es gilt folgender Zusammenhang:

� (E 
 ) /
Z n

A
� E 


� m (2.8)

Dabei ist n � 4 bei einer Energie von 0.1 MeV und nimmt auf 4,6 bei 3 MeV zu. F•ur m gilt
m � 3 bei einer Energie von 0.1 MeV und nimmt ab auf 1 bei 5 MeV.
Der Photoe�ekt spielt nur bei niedrigen Energien eine wesentliche Rolle und ist daher beson-
ders f•ur die R•ontgendiagnostik interessant. F•ur den Energiebereich um 0,1 MeV und darunter

Abbildung 2.6: Emission von R•ontgenstrahlung oder Auger-Elektronen beim Photoe�ekt [5].
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gilt f •ur � :

� /
Z 4

E 

3 (2.9)

Besonders e�ektiv ist die Aufnahme der Photonenenergie wenn E 
 genau der Bindungs-
energie eines Elektrons entspricht, wenn alsoE 
 = - EB . Es bildet sich eine Absorptionskante,
da der Photoabsorptionskoe�zient in diesem Fall sprunghaft steigt.

Der Compton-E�ekt

Der Compton-E�ekt beschreibt einen Sto� eines Photons mit einem im Atom schwach ge-
bundenen Elektron. Dabei wird die Energie des einfallendenPhotons E 
 nur teilweise auf das
Elektron •ubertragen. Das Elektron der Massemec2 = 0,511 MeV wird dabei mit der kineti-
schen EnergieEkin unter dem Winkel � aus dem Atom geschleudert. Die restliche Energie
des PhotonsE 0


 = E 
 - Ekin wird durch ein gestreutes Photon unter dem Winkel � weiter
transportiert. Die Abbildung 2.7 zeigt schematisch das Prinzip dieses Prozesses.

Abbildung 2.7: Schematische Darstellung des Compton-E�ekts [5].

F•ur diese Wechselwirkung gilt die Energie- und die Impulserhaltung:

E 
 0 =
E 


1 + ( E 

mc2 ) � (1 � cos(� ))

(2.10)

Ekin = E 
 � E 
 0 (2.11)

cot(� ) = (1 +
E 


mc2 ) � tan(
�
2

) (2.12)

Auch beim Compton-E�ekt beschreibt ein Koe�zient ( � c / Z
A ) die Wahrscheinlichkeit dieser

Art von Wechselwirkung. F •ur den Energiebereich von 0,2 bis 10 MeV dominiert der Compton-
E�ekt und f •ur den Koe�zienten gilt:

� c / � �
Z
A

�
1

E 

n (0; 5 � n � 1) (2.13)

Der Compton-E�ekt ist auch f •ur Materialien mit einem niedrigen Z der dominierende Wech-
selwirkungsprozess, was auf menschliches Weichteilgewebe zutri�t.
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Die Paarerzeugung

Unter der Paarerzeugung versteht man eine vollst•andige Umwandlung der Energie eines Pho-
tons in ein Elektron-Positron-Paar durch Wechselwirkung hochenergetischer Photonen mit
dem starken elektro-magnetischen Feld des Atomkerns. Die Voraussetzung daf•ur ist das •Uber-
schreiten der zweifachen Ruheenergie eines Elektrons als Mindestenergie von 2mec2=1,022
MeV. F•ur die Energiebilanz des Prozesses giltE tr = E 
 � 2mec2, wobei E tr die kinetische
Energie des Elektron-Positron-Paares darstellt. Die Abbildung 2.8 zeigt die Erzeugung eines
solchen Paares im Coulombfeld eines Atoms.

Abbildung 2.8: Schematische Darstellung einer Paarbildung [5].

Der Massenabsorptionskoe�zient � der Paarerzeugung ist proportional zur Kernladungszahl
Z und nimmt oberhalb der Mindestenergie f•ur diesen Prozess stark mit der Photonenenergie
zu.

� / � � Z � logE 
 (mit E 
 > 1; 022 MeV ) (2.14)

Die Rayleigh-Streuung

Bei der Rayleigh-Streuung werden die Photonen an festgebundenen Elektronen ohne Energie-
verlust sondern nur mit einer Richtungs•anderung gestreut. Die Elektronen geraten dadurch in
Schwingung und senden eine elektro-magnetische Welle aus. Diese Wechselwirkung tritt nur
bei niederenergetischen Photonen (� 100 keV) auf und spielt in der Strahlentherapie keine
Rolle.

Die Photonukleare Wechselwirkung

Die Photonukleare Wechselwirkung wird auch Kernphotoe�ekt genannt. Photonen ab einer
Energie von wenigen MeV regen dabei einen Atomkern so an, dass dieser Energie in Form
von Protonen oder Neutronen abgibt. Der Energie•ubertrag dieser Reaktion auf die Materie
kann vernachl•assigt werden, doch f•ur den Strahlenschutz ist sie von erheblicher Bedeutung.
Bei Linearbeschleunigern mit Photonenenergien von•uber 10 MV ist die Bremsstrahlung mit
Neutronen verunreinigt, deren biologische Wirkung viel gr•o�er als die der Photonen ist, und
die wegen ihrer schwierigen Abschirmung zu Strahlenschutzproblemen f•uhren k•onnen. Die
Neutronen k•onnen am Beschleuniger Aktivierungen, zum Beispiel im Bereich des Targets,
verursachen.
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2.3.2 Wechselwirkungen von Elektronen mit Materie

Geladene Teilchen wechselwirken auf eine ganz andere Art mit Materie als ungeladene Teil-
chen. W•ahrend die ungeladenen Teilchen ihre gesamte Energie in wenigen Ereignissen verlie-
ren, wechselwirkt das elektrische Feld der geladenen Teilchen mit dem Feld des Kerns oder
der Schalenelektronen jedes Atoms in der Materie, das sie passieren. Anschaulich kann man
diese Art von langsamer Energieabgabe mit der Reibung vergleichen.

Abbildung 2.9: Schematische Darstellung des Sto�radius b und des Atomradius a zur Klassi�zierung
der Wechselwirkungen geladener Teilchen mit der Materie.

Im Gegensatz zu ungeladenen Teilchen, deren Wegl•ange durch die Materie nicht vorausgesagt
werden kann, lassen sich konkrete Aussagen•uber die erwartete Wegl•ange der geladenen Teil-
chen machen. Dazu vergleicht man den Sto�radius b mit dem Atomradius a (siehe Abbildung
2.9). Man unterscheidet nun zwischen drei verschiedenen F•allen: b>> a, b � a und b<< a.

Weicher Sto� (b >> a)

Der weiche Sto� ist die h•au�gste Art der Wechselwirkung, da gr•o�ere Sto�radien wahrschein-
licher als kleinere sind. Fast die H•alfte der gesamten Energie wird auf diese Weise•ubertragen.
Dabei wird das Atom vom Feld des vorbei
iegenden Teilchens so beein
usst, dass es zu
Verformungen und Anregungen kommt. Wegen der geringen Energie•ubertragung wird diese
Wechselwirkung weicher Sto� genannt.

Harter Sto� (b � a)

Bei diesem Sto� ist es sehr wahrscheinlich, dass das Teilchen auf ein einziges Elektron des
Atoms tri�t und es mit hoher Energie aus dem Atom herausschl•agt. Diese herausgeschleuder-
ten Elektronen werden � -Teilchen genannt und k•onnen selbst wiederum mit dem Coulomb-
Feld der anderen Atome wechselwirken. Wenn Elektronen aus einer inneren Schale heraus-
gel•ost werden, dann wird charakteristische R•ontgenstrahlung oder es werden Auger-Elektronen
erzeugt. Diese Art von Wechselwirkung ist fast genauso wahrscheinlich wie der weiche Sto�.

Coulomb-Wechselwirkung mit dem Kernfeld (b << a)

Bei dieser Art der Wechselwirkung werden die Elektronen•uberwiegend elastisch gestreut und
erzeugen keine Bremsstrahlung oder angeregte Atome. Sie verlieren nur geringf•ugig an Ener-
gie und werden nur abgelenkt, was dazu f•uhrt, dass Elektronen in Materialien mit besonders
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hohem Z einen gezackten Weg zur•ucklegen und der Anteil der R•uckstreustrahlung steigt.
In etwa 2-3% aller F•alle wechselwirken die Elektronen inelastisch mit dem Kern. Sie wer-
den dabei nicht nur abgelenkt, sondern verlieren die meisteEnergie, was zur Emission eines
Bremsstrahlungs-Photons f•uhrt.

2.3.3 Bremsverm•ogen

Das Bremsverm•ogen, das als Energieverlust dE eines Teilchens Y mit der Energie E pro
Wegeinheit dx in Materie mit der Ordnungszahl Z de�niert ist , beschreibt quantitativ den
Energieverlust geladener Teilchen:S = ( dE

dx )Y;E;Z . Dividiert man das Bremsverm•ogen durch
die Dichte � des Mediums, so erh•alt man das Massenbremsverm•ogen S

� .

Man unterscheidet je nach Art des Energieverlustes zwischen zwei verschiedenen Brems-
ver•ogen:Sto�bremsverm •ogen und Strahlungsbremsverm •ogen.

Das Sto�bremsverm•ogen beinhaltet die Energieverluste des Teilchens durch harte und wei-
che St•o�e, ist abh•angig von der Energie des Teilchens und wird durch die Bethe-Bloch-Formel
beschrieben:

Scol =
�

dEe

dx

�

col
= 2 � � NA � re

2 � me �
Z
A

�
z2

� 2 �
�
ln

�
2me � � 2 � c2 � H

I 2 � (1 � � 2)

�
� � 2

�
(2.15)

Dabei sind me die Elektronenmasse, re der klassische Elektronenradius von 2,82�10� 13 cm,
NA die Avogadro-Konstante, Z die Ordnungszahl des Absorbers, zdie Ladungszahl des ein-
fallenden Teilchens, A Massenzahl der Materie, H die Energiegrenze zwischen hartem und
weichem Sto� und I das mittlere Ionisationspotential (geometrisches Mittel aller Ionisations-
und Anregungspotentiale der absorbierenden Atome).

e - Ekin

+Z  e.

Ekin
' Ekin<

. Ekin Ekin
'h  n = -

Abbildung 2.10: Schematische Darstellung der Bremsstrahlungserzeugung durch Beschleunigung ei-
nes geladenen Elektrons.

Bei dem Strahlbremsverm•ogenwerden die Elektronen im Feld des Atomkerns abgebremst und
emittieren dabei Photonen (vergleiche Abbildung 2.10). Die Elektronen k•onnen dabei ihre ge-
samte Energie an den Atomkern abgeben und werden stark abgebremst, weshalb auch die
emittierte Strahlung Bremsstrahlung genannt wird. Quanti tativ wird dieser Energieverlust
durch folgende Formel beschrieben:
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2 Physikalische Grundlagen

Srad =
�

dEe

dx

�

rad
/ � 0 � NA �

Z 2

A
� (E + me � c2) � B r (2.16)

Hier ist dx die Dicke des Materials,� 0 = 5 ; 80� 10� 28 cm2/Atom, E die kinetische Energie in
MeV und B r eine leicht mit E und Z variierende Funktion.

Da der Energieverlust beim Bremsstrahlprozess proportional zur Energie der Teilchen ist,
aber der Verlust durch St•o�e mit zunehmender Energie konstant bleibt, dominiert dasBremss-
trahlverm •ogen bei hohen Teilchenenergien. Das gesamte Bremsverm•ogen setzt sich zusammen
aus dem Sto�- und dem Strahlbremsverm•ogen:

Sges =
�

dEe

dx

�

ges
= Srad + Scol (2.17)
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3 Dosimetrische Grundlagen und
Dosimetrieger •ate

3.1 Dosimetrische Grundlagen

3.1.1 Dosisbegri�e

Die wichtigste Dosisgr•o�e in der Dosimetrie ist die Energiedosis. Weitere Dosisgr•o�en sind die
Ionendosis und die Kerma.

Energiedosis

Die Energiedosis D (Absorber ) ist der Erwartungswert der lokal in einem Absorbermaterial der
Dichte � (Absorber ) absorbierten EnergiedEabs dividiert durch die Masse dm des bestrahlten
Volumens.

D (Absorber ) =
dEabs

dm(Absorber )
=

dEabs

� (Absorber ) � dV
(3.1)

Die Einheit der Energiedosis ist das Gray (1 Gy = 1 J/kg).
Bei der Energieabsorption werden aus den Atomh•ullen Elektronen freigesetzt, deren Bin-
dungsenergien vom Absorbermaterial abh•angen. Finden in zwei verschiedenen Absorbern die
gleiche Anzahl von Ionisationsprozessen statt, so sind dieEnergiedosen nicht gleich, weil sie
von der atomaren Zusammensetzung der Absorber abh•angen.

Kerma

Die Kerma K (Absorber ) ist der Quotient aus der auf geladene Sekund•arteilchen in einem
Absorber •ubertragene BewegungsenergieE trans und der Massedm des Volumens.

K (Absorber ) =
dEtrans

dm(Absorber )
=

dEtrans

� (Absorber ) � dV
(3.2)

Die Kerma wird aus technischen und theoretischen Gr•unden bei niederenergetischer Photonen-
oder Teilchenstrahlung anstatt der Energiedosis gemessen. Ihre SI-Einheit ist ebenfalls das
Gray und sie ist im Allgemeinen kein direktes Ma� f•ur absorbierte Energie. Sie h•angt wie
auch schon die Energiedosis von den Eigenschaften des bestrahlten Absorbers ab.

Ionendosis

Die Ionendosis J die in einem Luftvolumen erzeugte elektrische Ladung geteilt durch die
Masse der bestrahlten Luft.

J =
dQ

dm(Luf t )
=

dQ
� (Luf t ) � dV

(3.3)

17



3 Dosimetrische Grundlagen und Dosimetrieger•ate

3.1.2 Ionisationsdosimetrie nach der Sondenmethode

Es gibt zwei M•oglichkeiten, die Energiedosis von Photonenstrahlung in einem Medium (Ge-
webe oder Phantom) zu ermitteln. Es kann zun•achst die Ionendosis, Energiedosis oder Kerma
an einem Punkt im Strahlungsfeld in Abwesenheit des Mediumsgemessen werden, was als
Frei-Luft-Messung bezeichnet wird. Aus den Messwerten wird dann mit Hilfe von material-
und sondenspezie�schen Umrechnungsfaktoren rechnerischdie Dosis im Phantom bestimmt.
Die andere M•oglichkeit ist die sogenannteSondenmethode. Dabei wird in das zu untersu-
chende Medium eine Sonde gebracht und in ihrem Material ersatzweise f•ur das umgebende
Medium eine Sondenenergiedosis erzeugt. Die Messwerte werden anschlie�end mit Hilfe von
Korrekturen in die Energiedosis im umgebenden Material, die ohne Anwesenheit der Sonde
entstanden w•are, umgerechnet. Idealerweise darf bei der Sondenmethodedas zu untersuchen-
de Strahlungsfeld nicht durch die Sonde ver•andert werden, da sonst die Messwerte nicht mehr
mit einfachen und von der Sondengeometrie unabh•angigen Umrechnungen in die Gewebedosis
umgerechnet werden k•onnen. F•ur die Entstehung der mittleren Energiedosis im Material der
Sonde gilt folgende Energiebilanz:

Ds =
1

dm
� (E 


in � E 

ex � E 
;e

ex + E e
in � E e

ex � E e;�
ex + E �

in � E �
ex) (3.4)

Dabei bedeuten die Indizes \in\ und \ex\ Energiezufuhr bzw. Energieabtransport im Mas-
senelementdm. \ 
 \ steht f •ur Photonen, \ e\ f •ur Sekund•arelektronen, \ � \ f •ur Deltaelektro-
nen, \ 
; e \ steht f •ur Energieabtransport durch Elektronen, denen von Photonen innerhalb
des Massenelementsdm Energie •ubertragen wurde und \e; �\ f •ur diejenigen Deltateilchen,
die ihre Energie von Sekund•arelektronen erhalten haben.Entsprechen dieser Energiebilanz
k•onnen zwei idealisierte Grenzbedingungen f•ur das Strahlungsfeld bei der Ionisationsdosime-
trie de�niert werden, das Sekund•arelektronengleichgewichtund die Bragg-Gray-Bedingungen.
Kammern, die n•aherungsweise unter diesen Bedingungen eingesetzt werden, hei�en dement-
sprechend Gleichgewichts - bzw. Hohlraumsonden.

Das Sekund•arelektronengleichgewicht

Herrscht zwischen der durch jede Art von Elektronen in das Sondenvolumen hineintranspor-
tierten und der durch Elektronen hinaustransportierten Energie ein Gleichgewicht, so h•angt
die Sondendosis ausschlie�lich von der Photonenenergie ab. Da die Energiebilanz der Elek-
tronen in diesem Fall ausgeglichen ist, wird diese Dosimetriebedingung alsElektronengleich-
gewicht bezeichnet und es gilt daf•ur die Zusatzbedingung:

� E 
;e
ex + E e

in � E e
ex � E e;�

ex + E �
in � E �

ex = 0 (3.5)

DasSekund•arelektornengleichgewichtist ein Spezialfall, bei dem kein Gleichgewicht der Delta-
elektronen gefordert wird. Die Gleichung 3.4 enth•alt dann nur die Beitr •age der Sekund•arelek-
tronen: Elektronengleichgewichtbezeichnet und es gilt daf•ur die Zusatzbedingung:

� E 
;e
ex + E e

in � E e
ex = 0 (3.6)

Die De�nition der Strahlungsfeldbedingungen f•ur das Sekund•arelektronengleichgewicht sind
in der deutschen Norm DIN 6800-2 [32] enthalten und lautet:
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3.1 Dosimetrische Grundlagen

Sekund•arelektronengleichgewicht an einem Punkt innerhalb einesMaterials besteht, wenn
die in einem kleinen Volumenelement von Photonen auf Sekund•arelektronen •ubertragene, von
diesen aus dem Volumenelement heraustransportierte und nicht in Bremsstrahlung umgewan-
delte Energie gleich der von Sekund•arelektronen in das Volumenelement hineintransportierten
und darin verbleibenden Energie ist.

Bei sehr geringen Photonenenergien (R•ontgenstrahlung bis etwa 30 kV Erzeugungsspan-
nung) ist ein luftgef•ullter Hohlraum von wenigen mm, was einer typischen Gr•o�e einer Ionisa-
tionskammer entspricht, gro� gegen•uber der Reichweite der Sekund•arelektronen. F•ur h•ohere
Energien (bis in den MeV-Bereich) kann der Rande�ekt durch drei zus•atzliche Bedingungen
minimiert werden:

� Das Wandmaterial der Sonde muss aus sonden•aquivatentem Material sein.

� Die Dicke der Wand muss gr•o�er oder gleich der Reichweite der Sekund•arelektronen aus
dem umgebenden Medium sein.

� Die Sonde darf das Strahlenfeld nicht merklich schw•achen.

Eine Ionisationskammer, die diese drei Bedingungen erf•ullt, wird als Gleichgewichtskammer
bezeichnet.

Die Bragg-Gray-Bedingungen

Mit Bragg-Gray-Sonden m•ochte man den E�ekt unterschiedlicher Elektronen
uenz im D e-
tektor und umgebenden Medium weitgehend ausschalten. Dieskann durch besonders kleine
luftgef•ullte Hohlr •aume erreicht werden, bei denen die Erzeugung von Elektronen und deren
Ein
uss vernachl•assigt werden kann. Die Elektronen aus dem umgebenden Medium sollen den
Hohlraum m•oglichst ungest•ort passieren k•onnen. Dazu muss ein solcher Hohlraum zun•achst
zwei Bedingungen (Bragg-Gray-Bedingungen) erf•ullen, die sich auf eine Sonde mit einer Wand
aus umgebungs•aquivalentem Material beziehen:

� Die Detektortiefe in Strahlrichtung muss so klein sein, dass die Flussdichte, die Winkel-
und die Energieverteilung der Elektronen der ersten Generation nicht ver •andert werden.

� Die Energie, die durch Photonen im Detektor ausgel•osten Sekund•arelektronen auf das
Detektormaterial •ubertragen wird, muss im Verh•altnis zu der insgesamt•ubertragenen
Energie verschwindend klein sein.

Um die St•orung der Fluenz der Deltaelektronen, die durch die ersten beiden Bedingungen
nicht ber•ucksichtigt wird, mit einzubeziehen, wurde eine dritte Bragg-Gray-Bedingung for-
muliert:

� Nicht nur die spektrale Flussdichte der Elektronen erster Generation, sondern die aller
Generationen innerhalb des Detektors muss ortsunabh•angig sein.

Die Energiebilanz f•ur die Bragg-Gray-Bedingungen lautet:

E 

in � E 


ex � E 
;e
ex + E �

in � E �
ex � E e;�

ex = 0 (3.7)

Hohlraumsonden zur Verwendung unter Bragg-Gray-Bedingungen sind d•unnwandige, klein-
volumige Ionisationskammern, deren Messvolumen von luft-oder umgebungs•aquivalentem
Wandmaterial umgeben ist.
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3 Dosimetrische Grundlagen und Dosimetrieger•ate

3.2 Dosimetrieger •ate

Die Dosimetrie besch•aftigt sich mit der quantitativen Bestimmung der in einem Me dium
absorbierten Energie. Dazu m•ussen Methoden eingesetzt werden, die einerseits eine Energie-
messung und andererseits die Bestimmung der Energieabsorption in einem Bezugsvolumen
erm•oglichen.

Die Detektoren, die f•ur die Energiemessung geeignet sind, unterscheiden sich meistens in
Ordnungszahl und Dichte vom Material im Bezugsvolumen und stellen daher eine St•orung
des Strahlenfeldes dar. Zur exakten Berechnung der Energiedosis im Gewebe ist eine genaue
Kenntnis der absorbierten Dosis in Wasser in einem genau de�nierten Punkt, die r •aumliche
Verteilung der Dosis, sowie die Umrechung dieser auf ein Organ im menschlichen K•orper er-
forderlich. In diesem Zusammenhang wird die Qualit•at eines Dosimeters durch die Faktoren
Genauigkeit, Pr•azision, Linearit •at, Dosis- und Dosisleistungsabh•angigkeit, Energieemp�nd-
lichkeit, Richtungsabh•angigkeit und r•aumliches Au
 •osungsverm•ogen bestimmt. Da die ver-
schiedenen Dosimeter nicht alle Voraussetzungen erf•ullen, muss die Wahl des Dosimeters gut
abgewogen werden. Dabei m•ussen die Bedingungen, die am Messort herrschen, und die erfor-
derliche Messgenauigkeit in die Betrachtungen ein
ie�en.

In diesem Abschnitt werden die g•angigen Dosimeter und ihre Eigenschaften vorgestellt.
Da der Fl•achendetektor, der in dieser Arbeit untersucht wird, aus Ionisationskammern be-
steht, werden verschiedene Bautypen der Ionisationskammern besonders ausf•uhrlich behan-
delt. Auch andere Dosimeter wie Filme, Dioden- und Thermolumineszenzdetektoren (TLD),
sowie Halbleiterdetektoren und ihre Eigenschaften werdenkurz beschrieben und ihre Vor-
und Nachteile in einer •Ubersicht gegen•ubergestellt.

3.2.1 Anforderungen an Dosimeter

Pr•azision und Genauigkeit

In der klinischen Dosimetrie werden die Unsicherheiten, die mit einer Messung verbunden
sind, in Form von Genauigkeit und Pr•azision ausgedr•uckt.

Die Pr•azision ist ein Ma� f •ur die Reproduzierbarkeit einer Messung bei gleichen Bedingun-
gen und kann durch wiederholte Messungen durch die Mittelwertbildung aus den Messwerten
ermittelt werden. Hohe Pr•azision ist somit mit einer geringen Standardabweichung derMit-
telwerte verbunden.

Die Genauigkeit einer Messung beschreibt die Abweichung des erwarteten Messwertes vom

"
wahren Messwert\. Die Messergebnisse k•onnen nie absolut genau sein und sind immer mit

Unsicherheiten behaftet. Diese beschreiben die Streuung der gemessenen Werte und werden
aus statistischen Berechungen (Typ A) oder sch•atzungsweise (Typ B) in Form von Fehlern der
Messung angegeben. Die Fehler vom Typ A werden als symmetrisch angenommen und k•onnen
als Standardabweichung des arithmetischen Mittels der Messwerte aus N Messungen berechnet
werden, w•ahrend die vom Typ B nicht zwangsweise symmetrisch sein m•ussen und auch eine
Vorzugsrichtung haben k•onnen. Unsicherheiten vom Typ A werden um so kleiner, je gr•o�er
N ist. Dagegen k•onnen die Unsicherheiten vom Typ B nicht durch statistische Berechnungen
bestimmt werden. Sie beruhen auf Ein
•ussen, die f•ur den Messprozess charakteristisch sind wie
zum Beispiel Abweichungen der Korrekturfaktoren oder Ein
 •usse auf den Messprozess deren
Gr•o�enordnung der Literatur entnommen werden kann. Ihre maximale H•ohe wird gesch•atzt
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3.2 Dosimetrieger•ate

und unter Zugrundelegung einer Verteilung (z. B. Gau�verteilung) ihr wahrscheinlicher Wert
angegeben.

Linearit •at

Idealerweise sollte der Messwert eines Dosimeters linear proportional zur gemessenen Gr•o�e
sein. Manche Dosimeter erreichen erst f•ur h•ohere Dosiswerte eine Linearit•at, andere gehen ab
einer bestimmten Dosis in die S•attigung. Bei Kenntnis des jeweiligen Verhaltens des verwen-
deten Dosimeters kann der Messwert korrigiert werden.

Energieabh•angigkeit

Die Messwerte jedes dosimetrischen Systems k•onnen von der Strahlenqualit•at abh•angig sein.
Da das Ger•at f •ur eine bestimmte Energie (z. B.60Co) kalibriert wurde, aber f •ur ein viel brei-
teres Energiespektrum eingesetzt wird, muss es entspechend seinem Ansprechen bei verschie-
denen Energien korrigiert werden. Ideal w•are eine von der Energie unabh•angige Kalibrierung,
was in der Realit•at meistens nicht der Fall ist. Denn die gesuchte Messgr•o�e ist die Dosis in
Wasser oder im Gewebe und die Detektoren sind nicht f•ur alle Energien gleicherma�en wasser-
oder gewebe•aquivalent. Somit ist die Kenntnis der Energieabh•angigkeit eines Messger•ats von
gro�er Bedeutung.

Richtungsabh•angigkeit

Variiert der Messwert des Dosimeters mit der Einstrahlrichtung, so spricht man von Richtungs-
bzw. Winkelabh•angigkeit des Dosimeters. Die meisten Detektoren zeigen eine Richtungs-
abh•angigkeit, die von ihrer Bauweise, ihrer Gr•o�e, sowie auch von der Energie der Strahlung
abh•angt. In bestimmten Anwendungsbereichen ist die Richtungsabh•angigkeit von enormer
Relevanz (z. B. bei der in-vivo-Dosimetrie mit Halbleiterdetektoren in der Brachytherapie),
daher sollte jeder Detektor nur bei der Geometrie verwendetwerden, bei der auch seine Ka-
librierung stattgefunden hat.

R•aumliches Au
 •osungsverm•ogen

Ein Detektor sollte es erlauben, die Dosis f•ur m•oglichst kleine Volumen zu bestimmen.
Die TLDs haben eine sehr geringe Ausdehnung, Filmdosimeterhaben eine hervorragende 2D
und Gel-Dosimeter eine 3D Au
•osung, der erst das Auswertungssystem eine Grenze setzt.
Der Nachteil von Ionisationskammern ist, dass sie eine gr•o�ere Ausdehnung haben, was aber
mit kleinen Mikro-Kammern wie der Pin-Point Kammer verbessert werden kann.
Das r•aumliche Au
 •osungsverm•ogen gibt an, wie gut der Punkt, an dem die Dosis bestimmt
wird, durch den Detektor wiedergegeben wird. Die ausgedehnten Ionisationskammern messen
die Dosis, indem sie•uber ihr Volumen mitteln, und haben somit ein schlechteres r•aumliches
Au
 •osungsverm•ogen als Filme oder Gel-Dosimeter.

Benutzerfreundlichkeit

Direkt auslesbare Dosimeter (z. B. Ionisationskammern mitangeschlossenem Elektrometer)
sind generell benutzerfreundlicher als solche, die zuerstenwickelt und digitalisiert werden
m•ussen.
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3 Dosimetrische Grundlagen und Dosimetrieger•ate

Manche Dosimeter messen nur integrativ die Dosis (z. B. TLDsund Gel), w•ahrend andere
sowohl integrativ als auch di�erentiell messen k•onnen (Ionisationskammern).
Die Wiederverwendbarkeit eines Dosimeters ohne Verlust anSensitivit•at ist eine wichtige
Eigenschaft f•ur die Bedienfreundlichkeit eines Dosimeters. Ionisationskammern k•onnen ganz
ohne oder mit nur wenig Verlust an Sensitivit•at wiederbenutzt werden. Einige Halbleiterdetek-
toren b•u�en dagegen einen gro�en Teil ihrer Sensitivit•at ein. Filme und Gel-Dosimeter k•onnen
nicht wiederverwendet werden, sie messen die Dosisverteilung nur f•ur eine Bestrahlung.

3.2.2 •Uberblick •uber die Detektorarten

Alle Materialien oder Anordnungen, in denen ein Signal durch die Strahlenexposition entsteht,
k•onnen als Detektoren f•ur ionisierende Strahlung eingesetzt werden. Daf•ur werden durch die
ionisierende Strahlung verursachte E�ekte jeder Art - physikalische, chemische oder biologi-
sche - ausgenutzt. Je nach dem genutzten Prozess lassen sichdie Detektoren in einige typische
Gruppen zusammenfassen (siehe Tabelle 3.1).

Gasionisationsdetektoren haben wegen ihrer universellenVerwendbarkeit, einfachen Bau-
weise und leichten Bedienbarkeit eine sehr weite Verbreitung. Sie k•onnen nach Bedarf als
Ionisationskammern, Proportionalit •atsz•ahlrohre oder Ausl•osedetektoren eingesetzt werden.
In ihnen werden die Ladungen, die durch die Strahleneinwirkung im F•ullgas entstehen, nach-
gewiesen.

Festk•orper-Ladungsdetektoren, die in der Dosimetrie verwendet werden, k•onnen beson-
ders kompakt gebaut werden, sind sehr strahlungsemp�ndlich und haben eine gute Energie-
au
 •osung. Es werden aber auch Festk•orper eingesetzt, die bei der Bestrahlung die Energie
absorbieren und in atomaren Zust•anden des Kristalls speichern. Diese Energie kann dann
nachtr•aglich durch Manipulationen wie z. B. Erw•armen oder UV-Strahlung in Form von sicht-
barem Licht nachgewiesen werden.

Zur biologischen Dosisermittlung z•ahlen neben den qualitativen Methoden wie Bestrahlung
von p
anzlichen und tierischen Populationen auch quantitative Methoden wie die Ringchro-
mosomenz•ahlung und die Fluoreszenzanalyse an chemisch markierten DNS-Str•angen.
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Strahlungse�ekte Nachweisgr •o�en Detektoren
Ionisation in Gasen elektrische Ladung, Strom Elektrometer, Ionisationskammern,
oder Fl•ussigkeiten Proportionalit •atsz•ahler,

Ausl•osez•ahler
Ionisation in Festk•orpern elektrische Ladung, Strom Halbleiter,

Leitf •ahigkeitsdetektor
Lumineszenz spontane Lichtemission Szintilationsdetektor,

Leuchtschirm
Chemische Reaktionen Farb•anderung durch Eisensulfatdosimeter,

Oxidation, Bruch Dosimeter aus organischen
von Kettenmolek•ulen Verbindungen
oder Radikalbildung

Photographische Wirkung Schw•arzung (opt. Dichte) Filmemulsionen
W•arme Temperaturdi�erenz Kalorimeter
Biologische E�ekte zellul•are Ver•anderungen Ringchromosomenz•ahlung,

Fluoreszenzanalyse der DNS

Tabelle 3.1: •Ubersicht •uber Strahlungse�ekte, Nachweisgr•o�en und Detektorarten zum Nach-
weis ionisierender Strahlung.

3.2.3 Dosimetrie mit Ionisationskammern

Alle Ionisationskammern beruhen auf dem gleichen Prinzip:Eine feste H•ulle umgibt einen
gasgef•ullten Hohlraum, in dem sich ein elektrisches Feld be�ndet,um die erzeugten Ionen zu
sammeln.

Ionisationskammern bieten viele n•utzliche Eigenschaften f•ur die Dosimetrie. Sie k•onnen sehr
kompakt gebaut werden, da sogar f•ur Strahlung bis in den MeV-Bereich die Reichweite der
Sekund•arelektronen, die in der Wand erzeugt werden, nicht•uber die Wanddicke der Kammern
hinaus reicht (besonders bei hohen Energien reicht die Wanddicke f•ur ein Gleichgewicht der
Sekund•arelektronen nicht mehr aus und die Kammern werden entsprechend den Bragg-Gray-
Bedingungen eingesetzt). Man kann sie in ungerichteten Strahlenfeldern verwenden und bei
Anwendung der Bragg-Gray-Bedingungen und des Sekund•arteilchengleichgewichts l•asst sich
die Energiedosis im beliebigen Material, aus dem die Kammerbesteht, bestimmt werden. F•ur
die Umrechnung der im Luftvolumen gemessenen LadungQ(Luf t ) in absorbierte Energie gilt:

D (Luf t ) =
Q(Luf t )

m(Luf t )
�
� �W

e

�

(Luf t )
(3.8)

Dabei ist der �W -Wert de�niert als Quotient aus �W = E=N , wobei E die Energie ist, die
ein Teilchen bei vollst•andiger Abbremsung in einem Gas auf das Gas•ubertr •agt, und N die
mittlere Anzahl der dabei gebildeten Ionenpaare darstellt. Die Gr•o�e des �W -Wertes in Luft
ist f •ur Elektronen sehr genau bekannt. F•ur trockene Luft und Co-
 -Strahlung betr•agt der
Quotient ( �W =e)(Luf t ) gleich 33,97 J/C.
Ionisationskammern lassen sich so konstruieren, dass sie sowohl zur Dosismessungen gelade-
ner als auch ungeladener Teilchen (wie Neutronen und Photonen) eingesetzt werden k•onnen
und dass die Gashohlkammern so d•unn und 
ach gebaut werden k•onnen, um die Dosis an der
Ober
 •ache eines Phantoms zu messen.
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Das Messvolumen und der Druck des F•ullgases bestimmen die Emp�ndlichkeit der Ioni-
sationskammern. Je nach Verwendungszweck sind unterschiedliche Abmessungen und unter-
schiedliche Gase sinnvoll. Gro�volumige Kammern eignen sich besonders gut f•ur Messungen
bei niedrigen Dosisleistungen. Benutzt man dann als F•ullgas ein Gas (wie z. B. Argon) mit
einer h•oheren Ordnungszahl als Luft, so erreicht man eine zus•atzliche Erh•ohung der Emp-
�ndlichkeit. Bei hohen Dosisleistungen kann das Volumen verkleinert werden.

Ein wesentlicher Vorteil der Ionisationskammern gegen•uber anderen Messmitteln liegt in
ihrer direkten Auslesbarkeit. Schlie�t man ein Elektromet er an, so kann die Dosis in Echtzeit
gemessen werden.

Konstruktive Merkmale

Abbildung 3.1: Die Abbildung zeigt den schematischen Aufbau einer Zylinderionisationskammer
bestehend aus einer Fassung aus Dural (Aluminiumlegierung), einer Graphit-
Au�enelektrode, einer Zentralelektrode aus Aluminium und einem Isolator im Stiel
der Kammer [2].

Zylindrische Ionisationskammer Die zylindrische Ionisationskammer (siehe Abbildung 3.1)
geh•ort zu den gebr•auchlichsten Kammern in der Strahlentherapie. Sie hat ein aktives Volumen
von 0,1 cm3 bis 3 cm3, eine Innenl•ange von maximal 27 mm und einen Innendurchmesser
von max. 7 mm. Das Wandmaterial besteht aus Sto�en mit einem niedrigen Z und zur
Kalibrierung der Kammer (frei in Luft) mit 60Co ist diese mit einer Aufbaukappe (build-up
cap) von 0,5 g/cm2 ausgestattet. Die Aluminiumelektrode im Zentrum der Kammer ist im
Bereich des Stiels von den leitenden W•anden isoliert.
Solche Kammern reagieren sehr isotrop auf Strahlung, abgesehen von der Schw•achung im
Stiel. Um diese Abschw•achung zu verringern werden sie rechtwinklig zur Stielachse aus nur
einer Richtung bestrahlt. Zus•atzlich vermeidet man auf diese Art m•ogliche strahleninduzierte
elektrische Leckstr•ome.

Flachkammer Die Abbildung 3.2 zeigt den Aufbau einer Flachkammer. Diesebesteht aus
zwei parallelen Platten, die eine Platte dient als Eintritt sfenster und gleichzeitig als Pola-
risationselektrode. Die andere Platte bildet die R•uckwand der Kammer und dient als Sam-
melelektrode f•ur die entstandenen Ionen sowie als Schutzring (siehe Abbildung 3.2 unten).
Die Flachkammer wird f•ur Messungen an Elektronenfeldern unter einer Energie von 10 MeV
verwendet. Sie wird aber auch f•ur Ober
 •achendosisbestimmungen und Tiefendosismessungen
im Bereich des Aufbaue�ekts von Photonenstrahlung im MV-Bereich eingesetzt. Wegen der
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Abbildung 3.2: In der Abbildung ist der schematische Aufbau einer Flachkammer (oben) von der Sei-
te und (unten) von oben dargestellt: (1) Polarisationselektrode, (2) Messelektrode,
(3) Schutzring, (a) H•ohe des Aktiven Volumens, (d) Durchmesser der Polarisations-
elektrode, (m) Durchmesser der Messelektrode, (g) Breite des Schutzrings [1].

gro�en Breite des Schutzrings wird bei manchen Flachkammern die Fluenz des Strahls stark
gest•ort und muss signi�kant korrigiert werden.

Durchschusskammer Die Durchschusskammern werden vor allem zur Kontrolle der Dosis-
leistungkonstanz in Linearbeschleunigern eingesetzt. Die Abbildung 3.3 zeigt den Aufbau einer
solchen Monitorkammer aus mehreren Segmenten. Diese d•unnen Flachkammern be�nden sich
direkt im Strahlengang und k•onnen sowohl das gesamte Strahlpro�l, als auch einzelne Sekto-
ren •uberwachen. Meistens besteht so eine Kammer aus mehreren Schichten, die auch jeweils
in mehrere Segmente unterteilt sind. Wichtig f•ur diese Kammern ist eine gute Verbindung
zum Aussendruck, damit sie nicht durch barometrische Druck•anderungen besch•adigt werden
k•onnen.

Isolation Die Hochspannung (normalerweise von� 200-300 V) wird an die Kammerwand
angelegt. Eine gute Isolation ist sehr wichtig um zu verhindern, dass das Messergebnis durch
Stromlecks verf•alscht wird. Die elektrischen Stromlecks auf der Ober
•ache des Hochspan-
nungsisolators werden durch eine geerdete Schutzelektrode unterbunden. Als Isolatoren eig-
nen sich Polystyrol, Poly•athylen und Te
on besonders gut, aber auch andere Kunsto�e wie
PMMA (

"
Plexiglas\) oder Nylon k •onnen als Isolatoren eingesetzt werden.

Neben der elektrischen Verluste durch Bestrahlung von Isolatoren f•uhren auch Verschmut-
zungen der Ober
•achen zu Verlusten. Daher sollten Isolatoren sauber gehalten und m•oglichst
nicht ber•uhrt werden.
Werden dicke Bl•ocke von isolierendem Material mit hohen Dosen geladener Teilchen bestrahlt,
so hinterlassen die Teilchen an den Stellen, an denen sie vollst•andig abgebremst wurden, eine
elektrische Ladung. Das dadurch erzeugte elektrische Feldist stark genug, um den Weg der
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Abbildung 3.3: Die Abbildung zeigt den Aufbau einer Durchschusskammer. Diese besteht aus zwei
Monitorkammern, die in Segmente unterteilt sind, um mehrere Feldparamerter gleich-
zeitig kontrollieren zu k•onnen [2].

prim•aren und sekund•aren geladenen Teilchen im Medium zu beein
ussen. Gleichzeitig wird
bei hohen Dosen der Widerstand eines Isolators deutlich reduziert.

Wandmaterial Das Material f•ur die Kammerwand muss luft•aquivalent sein, da Luft meis-
tens als F•ullgas verwendet wird. Um die Luft•aquivalenz zu gew•ahrleisten, muss neben der
Anpassung der mittleren Massen-Energieabsorptionskoe�zienten an die der Luft f•ur Pho-
tonenstrahlung auch eine Anpassung des mittleren Massen-Sto�bremsverm•ogens f•ur die Se-
kund•arelektronen durchgef•uhrt werden. Die beiden Bedingungen k•onnen nur f•ur Energien mit
dominierendem Compton-E�ekt gleichzeitig erf•ullt werden. Bei dominierendem Photoe�ekt
ist die Z-Abh•angigkeit viel st•arker als die Bremsverm•ogenabh•angigkeit.
Damit die Wand als Elektrode dienen kann, muss die Innenseite leitf•ahig sein. Um das zu
erreichen, werden bei der Herstellung verschiedene Isolatoren mit einer leitenden Schicht ver-
sehen, indem ihnen Graphit beigemischt wird.

Kalibrierung

F•ur den Einsatz der Ionisationskammern zur Bestimmung der Absolutdosis m•ussen diese
kalibriert sein. •Ublich sind zwei verschiedene Kalibrierungen: InIonendosisoder Energiedosis.

Kalibrierung in Ionendosis Bei der Kalibrierung sollte darauf geachtet werden, dass die
Strahlqualit •at den gleichen Bedingungen wie auch bei sp•ater vorgesehenen Eins•atzen der
Kammer entspricht. Die Wanddicke der Kammer muss so dick sein wie die maximale Reich-
weite der in der Wand entstandenen Elektronen, um Sekund•arteilchengleichgewicht zu errei-
chen (gilt nur f •ur Messungen mit Gleichgewichtskammern bei Sekund•arteilchengleichgewicht,
nicht f •ur Bragg-Gray-Kammern) und um gestreute Elektronen abzuhalten. Gegebenenfalls
sind zus•atzliche Aufbaukappen zu verwenden.

W•ahrend der Kalibrierprozedur wird die Kammer mit ihrem zent ralen Punkt an einen Ort
P gebracht, an dem die IonenendosisJs in Luft bekannt ist. Zylindrische Kammern werden mit
ihrer Achse senkrecht zum Strahl ausgerichtet, Flachkammern werden senkrecht zum Strahl
mit der Sammelelektrode nach unten platziert. Der Kalibrierfaktor N ergibt sich aus:
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N =
Js

M
mit

Js : Ionendosis am Ort P
M : Korriegierte Messanzeige (z. B. Ladung in Coulomb oder Skalenteile)

Wasser-Energiedosis-Kalibrierung Damit ist eine Kalibrierung in Einheiten der Energiedo-
sis in Wasser f•ur eine bestimmte Strahlungsqualit•at (meistens 60Co) gemeint. Sie erfolgt in
mehreren Schritten durch einen Vergleich mit einem Kalorimeter aus Graphit. Zuerst wird
die Kammer mit einer Graphitwandung mit einem Kalorimeter aus Graphit in einem Gra-
phitphantom verglichen, dann wird mit Hilfe dieser Kammer ein Punkt im Wasserphantom
kalibriert, an dem im dritten Schritt die Kammer des Anwenders kalibriert wird.

Die Kalibrierung wird in Einheiten der Energiedosis in Wasser DW am Ort des Kammermit-
telpunktes (in Abwesenheit der Kammer) pro Einheit korrigi erter Anzeige angegeben. Somit
ist der Kalibrierfaktor N f•ur die Wasser-Energiedosis das Verh•altnis zwischen dem richtigen
Wert der Wasser-Energiedosis und der AnzeigeM des Detektors unter Bezugsbedingungen:

N =
DW

M

Korrektionen

Es gibt unterschiedliche Ein
ussgr•o�en, die eine Messung beein
ussen k•onnen, so dass der
Messwert unter den Messbedingungen von dem Messwert unter Bezugsbedingungen abweicht
und dementsprechend korrigiert werden muss. Die Bezugsbedingungen f•ur die Ein
ussgr •o�en
Temperatur, Luftdruck und Luftfeuchte sind 20

�
C, 1013 hPa und 50% rel. Feuchte.

Wasser-Energiedosis-kalibrierte Ionisationskammern Die Wasser-Energiedosis berechnet sich
aus:

DW = kNM
mit
k: Produkt aller Korrektionsfaktoren
N : Kalibrierung f •ur die Wasser-Energiedosis
M : korrigierte Anzeige

Der Korrektionsfaktor k ergibt sich aus dem Produkt aller Faktoren, die die Abweichungen
der Messbedingungen von den Bezugsbedingungen ber•ucksichtigen.
F•ur Photonen gilt:

k = kr kS k� kQ

und f•ur Elektronen gilt:

k = kr kS k� kE

mit folgenden Korrekturen:
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� kr , Korrektion der Verdr •angungse�ekte bei Zylinderkammern: Die Ionisationskammer
bewirkt eine lokale St•orung des Strahlungsfeldes, die bei Zylinderkammern ber•ucksich-
tigt werden muss. Dabei spielen die Erzeugung der Sekund•arelektronen in der Kam-
merwand, das unterschiedliche lineare Streuverm•ogen von Luft gegen•uber dem Um-
gebungsmaterial sowie die Verdr•angung des Umgebungsmaterials eine Rolle. Der Ver-
dr•angungse�ekt wird •uber die Me�ortverschiebung def f � 0; 5r , mit r dem Radius des
Messvolumens korriegiert.

� kS, Korrektion der unvollst•andigen S•attigung: Mit kS wird der von Bauart, Kammer-
spannung und Dosisleistung agh•angige Verlust an Ionen durch Rekombination korrigiert.

� k� , Korrektion der Luftdichte : Mit k� werden die Abweichungen von Luftdruck p und
Temperatur T von den Bezugswertenp0; T0 : k� = p0T=pT0.

� kQ;E , Qualit•at der Photonen- oder Elektronenstrahlung: F•ur 60Co-
 -Strahlung ist kQ

= 1,00. Im R•ontgenstrahlungsbereich bei Erzeugungsspannungen unter 400 kV ist kQ

agh•angig von der Kammerbauart (Ein
uss von Wand- und Innenelektrodenmaterial auf
Strahlungswechselwirkung, St•orung des Strahlungsfeldes durch die Kammer). Meistens
wird die Korrektion kQ in den Begleitpapieren der Ionisationskammer vom Hersteller
angegeben, kann aber auch meist mit hinreichender Genauigkeit theoretisch bestimmt
werden, indem derkQ-Faktor aufgespalten wird in einen bauartunabh•angigen (k0

Q) und
einen bauartabh•angigen Anteil (k00

Q) mit kQ = k0
Q � k00

Q .

3.2.4 Dosimetrie mit Filmen

Radiographe Filme

Radiographe Filme werden sowohl in der Strahlentherapie, als auch in der R•ontgendiagnos-
tik eingesetzt. Sie bestehen aus zwei d•unnen Plastikschichten mit einer dazwischen liegenden
strahlungssensitiven Emulsion aus Silberbromid(AgBr)-K•ornern, die mit Gelatine vermengt
sind. Die Ionisation der AgBr-K •orner durch Wechselwirkungen mit ionisierender Strahlung
(Photoe�ekt) erzeugt ein Abbild des Strahlenfeldes auf demFilm. Das Bild wird erst nach
einem Entwicklungsprozess sichtbar.

Zum Auswerten der Filme untersucht man diese auf Lichttransmission. Diese kann in Form
optischer Dichte (OD) und mit Hilfe von Densitometern (z. B. Scanner) gemessen werden.
Die optische Dichte ist de�niert als OD = log 10(I 0=I ) und ist eine Funktion der Dosis. Dabei
ist I 0 die initiale Lichtintensit •at, bei der die Ionisation der AgBr-K•orner einsetzt, und I die
Intensit •at, die den Film durchstrahlt hat.

Radiographe Filme haben eine sehr gute zweidimensionale Au
 •osung, doch ihr optimales
Dosisfenster ist begrenzt. Besonders f•ur niedrige Energien sind sie stark energieabh•angig und
das Messergebnis h•angt von vielen, schwer zu kontrollierenden Faktoren wie der Entwick-
lungsmaschine, dem zeitbedingten Fading und dem Scanner ab. Die optische Dichte h•angt
nicht f •ur alle Energiebereiche linear von der Dosis ab, aber es gibtf•ur manche Emulsionen in
den Filmen einen Bereich, in dem deren optische Dichte linear mit der Dosis zunimmt.
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Radiochrome Filme

In dieser Arbeit wurden radiochromeGafChromicT M EBT Filme eingesetzt, die im Vergleich
zu den radiographen Filmen ein um Faktor 3 h•oheres Ansprechverm•ogen haben (im Dosisbe-
reich von 0,1 bis 8,0 Gy) und ann•ahernd gewebe•aquivalent sind (e�ektives Z: 6,98). Chemisch
setzen sie sich aus folgenden Elementen zusammen: H (39,7%), C (42,3%), N (1,2%), O
(16,2%), Li (0,3%), Cl(0,3%).

Die radiochromen EBT Filme wie auch ihre Vorg•anger (MD-55-2 und HD-810) enthalten
eine spezielle sensitive Schicht, die Mikrokristalle eines Monomers beinhaltet, die durch die
Strahlung polymerisiert werden. Es entsteht ein blaues Polymer, dass bei zwei Wellenl•angen
(636 nm und 585 nm) jeweils ein Absorptionsmaximum aufweist. Deshalb sollte beim Auswer-
ten darauf geachtet werden, dass diese Filme mit Wellenl•angen ausgewertet werden, die nahe
an diesen Maxima liegen. Die Absorption und die Transmission des Lichtes kann mit guten
Densitometern (Scannern) gemessen werden. Die Filme sind selbsentwickelnd, so dass sie kei-
nen Entwicklungs- oder Fixierungsprozess ben•otigen, sie sind ann•ahernd energieunabh•angig
und nahezu unemp�ndlich f•ur das sichtbare Licht. Insgesamt bieten die radiochromen Filme
viele Vorteile gegen•uber den radiographen Filmen: Sie sind leichter zu handhaben, da sie die
Dunkelkammer •uber
 •ussig machen, unabh•angig von der Dosisleistung und ann•ahernd gewe-
be•aquivalent und st•oren dadurch die Messung nicht wie die radiographen Filme. Die optische
Dichte OD dieser Filme ist nach der Bestrahlung zeitlich stabil und im Gegensatz zu ihren
Vorg•angern k•onnen sie f•ur Messungen in Wasser eingesetzt werden.

3.2.5 Sonstige Dosimeter

Lumineszenzdosimeter

Einige Materialien sind in der Lage, einen Teil der absorbierten Energie in metastabilen
Zust•anden zu speichern und sie sp•ater in Form von utraviolettem, sichtbarem oder infraro-
tem Licht zu emittieren. Dieses Ph•anomen nennt man Lumineszenz. F•ur die Emission m•ussen
diese Sto�e mit Licht (Optisch Stimulierte Lumineszenz, OSL) oder W•arme (Thermolumi-
neszenz Dosimeter, TLD) stimuliert werden. Thermolumineszenzdosimeter (TLD), die in der
Strahlentherapie eingesetzt werden, sind gewebe•aquivalent und besonders strahlungsemp�nd-
lich. Sie sind in verschiedenen Formen erh•altlich (z. B. Pulver oder St •abchen) und werden zur
in-vivo-Dosimetrie im und am Patienten und in verschiedenen Phantomen f•ur komplizierte
Geometrien eingesetzt.

Halbleiterdosimetrie

Halbleiterdosimeter sind p-Silizium Diodendosimeter. Zwar sind n-Silizium Diodendosimeter
ebenfalls erh•altlich, sie eignen sich aber nicht zum Einsatz in der Strahlentherapie, da sie viel
st•arker durch die Strahlung besch•adigt werden.
Dioden sind wesentlich kleiner als Ionisationskammern undviel strahlungsemp�ndlicher. Sie
werden als relative dosimeter eingesetzt, und sollten nicht zur Strahlkalibrierung verwendet
werden, da sie mit jeder Benutzung ihre Strahlensensitivit•at abnimmt. Sie eignen sich beson-
ders gut f•ur Messungen in sehr kleinen Feldern, in Feldern mit hohen Dosisgradienten, oder
f•ur Elektronendosimetrie und in-vivo Messungen.
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3.2.6 Vor- und Nachteile der Detektoren im Vergleich

Dosimeter Vorteile Nachteile
Ionisations- Genau und pr•azise Verbindungskabel
kammer Stabil und strahlungsresistent Hochspannungsanschluss

Sofortiges Auslesen Viele Korrekturen
Einfache Bedienung Keine 2D Messung
Einsatz zur Strahlkalibrierung

Film Gute Au
 •osung Entwicklung und Digitalisierung
Sehr d•unn Keine Gewebe•aquivalenz
2D Messungen Energieabh•angigkeit
Teuer Zusammensetzung variiert

zw. Filmen und Chargen
Kreuzkalibrierung mit Ionisationskam-
mern
Nicht zur Strahlkalibrierung geeignet

TLD Sehr klein, Punktmessung Kein sofortiges Auslesen
Viele TLDs pro Messung Leichter Ergebnisverlust
Verschiedene Formen Signal variiert beim Auslesen
Preisg•unstig Kalibrierung sehr zeitaufw•andig

Nicht zur Strahlkalibrierung geeignet
Diode Sehr klein Verbindungskabel

Hohe Sensitivit•at Kalibrierung temperaturabh •angig
Sofortiges Auslesen Sensitivit•at nimmt ab
Einfache Bedienung Nur begrenzt oft einsetzbar

Nicht zur Strahlkalibrierung geeignet

Tabelle 3.2: Gegen•uberstellung der Vor- und Nachteile der wichtigsten Dosimeter.
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4 Dosimetrie mit der Pixel-Ionisationskammer
MatriXX

4.1 Aufbau des Fl•achendetektors

Der Fl•achendetektor MatriXX wurde am Instituto Nazionale di Fisica Nucleare (INFN, Tu-
rin) in Zusammenarbeit mit der Firma Scanditronix Wellh •ofer (Schwarzenbruck, Deutschland)
entwickelt. Er besteht aus einer Matrix von 32 � 32 luftgef•ullten Flachionisationskammern,
die 5 mm hoch sind und einen Durchmesser von 4,5 mm haben. Der Abstand zwischen zwei
Kammermitten betr •agt 7,6 mm, so dass noch ein Abstand von 3,1 mm zwischen den Kam-
merw•anden bleibt.

Abbildung 4.1: Die Abbildung zeigt den schematischen Aufbau des Prototypen der Pixel-
IonisationskammerMatriXX bestehend aus zwei leitenden Schichten, die als Kathode
und Anode dienen und einer isolierenden Schicht, in der die L•ocher in Form von Io-
nisationskammern angebracht sind [23].

Die Abbildung 4.1 zeigt den schematischen Aufbau des Prototypen der MatriXX. Dieser be-
stand aus zwei•au�eren leitenden Schichten und einer isolierenden inneren Schicht, in der die
L•ocher von der Gr•o�e der Ionisationskammern angebracht sind. Jede einzelneKammer wird
durch einen Chip ausgelesen, der sich ausserhalb der aktiven Fl•ache be�ndet.
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Abbildung 4.2: Die Abbildung zeigt die Pixel-Ionisationskammer MatriXX . Der vordere schmale Teil
des Ger•ats ist die aktive Fl•ache mit eingezeichneten Detektorachsen zur genauen
Positionierung und Feldgr•o�en von 20 cm� 20 cm und 10 cm� 10 cm. Der hintere,
breitere Teil enth•alt die mit Blei gegen Streustrahlung abgeschirmte Elektronik.

Das kommerziell erh•altliche Modell des Detektors ist in Abbildung 4.2 zu sehen.Die •au�e-
re H•ulle besteht aus wasser•aquivalentem Kunsto� (Festwasser oder RW3). Auf der aktiven
Fl•ache sind die Positionen der Ionisationskammern durch Kreuze markiert. Zur genauen Aus-
richtung des Detektors im Strahlenfeld sind die Zentralstrahlachsen, sowie die Feldgr•o�en
von 10 � 10 cm2 und 20 � 20 cm2 eingezeichnet. Das Ger•at ist nur f •ur die Einstrahlrich-
tung senkrecht zur Ober
 •ache der aktiven Fl•ache geeignet. An den Seiten der aktiven Fl•ache
sind 3 mm unter der Ober
 •ache Markierungen angebracht, die die e�ektive Messtiefe des De-
tektors markieren. Um die emp�ndliche Elektronik vor Streu strahlung zu sch•utzen, ist dieser
Teil durch Blei abgeschirmt, was zu einem relativ hohen Gewicht des Ger•ats von 12,5 kg f•uhrt.

Durch eine Kombination von zwei Z•ahlern, von denen der eine fortlaufend misst, w•ahrend
der zweite in Intervallen von 20 ms den ersten ausliest, arbeitet der Detektor ohne Totzeit.
Diese kurzen Zeitintervalle machen das Ger•at f •ur dynamische Untersuchungen wie zum Bei-
spiel die Hochfahrphase des Linacs, oder den Aufbauprozessdes dynamischen Keils (auch
virtueller Keil genannt) besonders interessant.

Die MatriXX wird per Netzwerkkabel an einen PC angeschlossen und kann durch die Anpas-
sung der IP-Adresse in ein bestehendes Netzwerk intergriertwerden und somit auch von jedem
PC des Netzwerks aus angesteuert werden. Die SoftwareOmniPro I'mRT steuert die MatriXX
und bietet die M•oglichkeit zur schnellen Auswertung einiger Feldparameter wie Symmetrie
und Flatness, oder Pro�lvergleiche. Die Messdaten lassen sich aber auch als ASCII-Dateien
exportieren und mit anderen Programmen auswerten. Es besteht auch die M•oglichkeit Daten
von Planungssystemen in die Sofware zu importieren, um direkt die geplante und die gemes-
sene Dosisverteilung miteinander zu vergleichen.

Nach einer Anschluss-Kalibrierung mit einem anderen Dosimeter kann die MatriXX zu Ab-
solutdosismessungen eingesetzt werden. Dazu lassen sich mehrere Kalibrierfaktoren k(User)
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de�nieren, so dass man f•ur jede verf•ugbare Energie und Strahlungsqualit•at Faktoren in einer
bestimmten Bezugstiefe ermitteln kann. Zus•atzlich zum k(User) ben•otigt man f •ur Absolutdosis-
messungen wie im Abschnitt 3.2.3 beschrieben weitere Korrektionsfaktoren. Die Temperatur-
und Druckkorrektion l •asst sich vor jeder Messung mit der Software der MatriXX durchf•uhren.
Der Hersteller macht jedoch zu den•ubrigen Korrektionsfaktoren keine Angaben. Der Detektor
ist auch noch nicht lange auf dem Markt, so dass die DIN auch noch keine Korrektionsfakto-
ren f•ur diese Art von Ionisationskammern vorgibt.
Im International Code of Practice der International Atomic Energy Agency (IAEA) TRS-398
[26] ist angegeben, wie man den Faktork(Q) bestimmen kann, wenn er nicht bereits der Lite-
ratur entnehmbar ist. Dazu muss der Hersteller entweder denFaktor N (D;W ) angeben, den er
beim Kalibrieren des Detektors mit 60Co ermittelt hat. Oder er muss die St•orfaktoren pwall ,
pcav, pdis und pcel angeben, die materialabh•angig sind und die St•orungen der Photonen
u-
enz durch die Ionisationskammer ber•ucksichtigen. Im Fall der MatriXX gibt der Herrsteller
weder den Faktor N (D;W ) , noch die materialabh•angigen St•orfaktoren an, so dass der Korrek-
tionsfaktor k(Q) nicht bestimmt werden konnte. Trotzdem ist es m•oglich, die MatriXX zur
Bestimmung der Absolutdosis einzusetzen, wenn nur bei der Anschluss-Kalibrierung mit einer
Referenzkammer derk(Q) dieser Kammer ber•ucksichtigt wird.

4.2 Untersuchungen des Fl•achendetektors

4.2.1 Bestimmung der e�ektiven Messtiefe

Wie im Abschnitt 4.1 beschrieben ist der Pixel-Ionisationskammer-Detektor aus kleinen zy-
linderf•ormigen Flachkammern aufgebaut. Bei den handels•ublichen Flachkammern wie in Ab-
bildung 3.2 dargestellt liegt der e�ektive Messort an der vorderen Grenz
•ache zwischen der
Eintrittswand und dem Messvolumen. Die Bauweise der im Detektor verwendeten Kammern
weicht aber von der•ublichen Bauweise ab, da die H•ohe der Kammern (5 mm) fast dem Durch-
messer (4,5 mm) entspricht. Daher musste der e�ektive Messort des Detektors, der mit einer
Markierung in 3 mm Tiefe vom Hersteller angegeben wurde,•uberpr•uft werden.

Zur Bestimmung der e�ektiven Messtiefe des Detektorsdef f wurde eine Tiefendosiskurve
(engl.: Percentage Depth Dose, PDD) mit der MatriXX und als Referenz mit einer Ionisati-
onskammer (Farmerkammer FC65-G/IC 70 ), deren e�ektiver Messort bekannt ist, gemessen.
Dazu wurde 6 MV Photonenstrahlung mit einer Feldgr•o�e von 10 � 10 cm2 verwendet. Als
Aufbaumaterial wurden insgesamt 20 mm in 1 mm Schritten 30� 30 cm2 RW3-Platten (Dicke
zwischen 1 mm und 1 cm) auf die MatriXX geschichtet und der Fokus-Haut-Abstand jedes
Mal auf 100 cm eingestellt.
Die Auswertung erfolgte sowohl rechnerisch als auch graphisch. Dabei wurden die Messwerte
von 6� 6 Kammern des Detektors um den Zentralstrahl gemittelt und beide Kurven auf das
Maximum normiert. Die Fehler wurden als Standardabweichung der Messwerte vom Mittel-
wert angegeben.
Rechnerisch ergibt sich der e�ektive Messort der MatriXX aus dem folgenden Zusammenhang:

def f = dmax;F armer � dmax;MatriXX (4.1)
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mit

dmax;F armer - Tiefe des Dosismaximums gemessen mit der Farmerkammer unter Ber•ucksich-
tigung des e�ektiven Messpunkts der Kammer

dmax;MatriXX - Tiefe des Dosismaximums gemessen mit MatriXX

Daraus ergibt sich eine e�ektive Messtiefe von 3 mm� 1 mm. Der relativ gro�e Fehler von
� 1 mm resultiert aus der kleinstm•oglichen Schrittweite, mit der man RW3-Platten auf die
MatriXX schichten konnte.
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Abbildung 4.3: Die Abbildung zeigt zwei Tiefendosiskurven: Rot die mit der MatriXX und schwarz
die mit der Farmerkammer gemessen wurde. Durch Verschieben der ge�tteten Kurven
in x-Richtung gegeneinander wurde mit Hilfe der nichtlinearen Regression das Maxi-
mum des Korrelationskoe�zienten R2 bestimmt. Auf diese Weise wurde der e�ektive
Messort von 3,6 mm� 0; 1 mm ermittelt.

Die graphische Auswertung ist in Abbildung 4.3 dargestellt. Die an die gemessenen Werte ge-
�tteten Tiefendosiskurven wurden durch Verschieben in 0,1mm Schritten •ubereinander gelegt
und durch nichtlineare Regression das Maximum des Korrelationskoe�zienten R2 ermittelt.
Die Strecke � x, um die beide Kurven gegeneinander verschoben werden mussten, entspricht
der e�ektiven Messtiefe der MatriXX def f . Auf diese Weise ergab sich der e�ektive Messort
zu 3,6 mm � 0; 1 mm unter der Ober
 •ache der MatriXX. Dieser im Vergleich zur rechneri-
schen Methode kleine Fehler von� 0; 1 mm folgt aus der M•oglichkeit, die Tiefendosiskurven in
unbegrenzt feinen Schritten zu verschieben. Da der Detekoraber f•ur eine Messung am Laser
des Linearbeschleunigers ausgerichtet wird und da der Laserstrich ungef•ahr 1 mm breit ist,
ist eine Genauigkeit von 0,1 mm nicht realisierbar. Daher liegt die Angabe des Herstellers mit
3 mm innerhalb der Toleranz von � 1 mm und ist hinreichend genau.
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4.2 Untersuchungen des Fl•achendetektors

4.2.2 Dosisabh•angigkeit

Zun•achst wurde die MatriXX auf ihre Dosisabh•angigkeit untersucht. Daf•ur wurde 6 MV
Photonenstrahlung und ein 10� 10 cm2 Feld benutzt. Um zu verhindern, dass man sich im
Aufbaubereich der Tiefendosiskurve be�ndet, wurden f•ur die Messung zwei 1 cm dicke 30� 30
cm2 RW3-Platten als Aufbaumaterial auf die MatriXX gelegt. Die H •ohe der Dosis wird am
Linac mit Hilfe von sogenannten Monitor Units (Monitoreinh eiten der internen Durchschuss-
kammern) variiert. Die Dosis errechnet sich also aus der Beschleunigungsspannung (6 MV)
und der Anzahl der Monitor Units (in diesem Fall 10, 20, 30, 40, 50, 100, 150, ...,300 und 600
MU), d.h. sie ist proportional zu den eingestellten Monitor Units.
Vor jeder Messung mit der MatriXX muss die L•ange des Integrationsintervalls (min. 20 ms)
und die Anzahl der Intervalle eingestellt werden. Auf dieseWeise wird die Gesamtl•ange einer
Messung festgelegt. Durch die Erh•ohung der Dosis am Linac hat sich die Strahlzeit von einer
Bestrahlung zur n•achsten verl•angert, so dass die L•ange der Messzeit durch Heraufsetzten der
Anzahl der Intervalle angepasst werden musste.

Anzahl MU Signal[bel.E.] Fehler[bel.E.]
10 12,9 � 0,1
20 26,0 � 0,1
30 39,3 � 0,2
40 52,3 � 0,1
50 65,5 � 0,1
100 65,5 � 0,1
150 98,5 � 0,2
200 131,3 � 0,3
250 109,6 � 0,3
300 131,6 � 0,4
600 131,7 � 0,3

Tabelle 4.1: Ergebnisse der Messung zur Dosisabh•angigkeit

Die Ergebnisse dieser Messung sind in Tab. 4.1 und in Abb. 4.4dargestellt. F•ur die Aus-
wertung wurde das Signal von 6� 6 Kammern gemittelt und die Standardabweichung des
Mittelwertes als Fehler angegeben. Man erkennt, dass das Signal nicht auf der gesamten
L•ange linear mit der Dosis ansteigt, sondern mehrere lineareBereiche aufweist. Diese Be-
reiche entsprechen genau den Messungen mit jeweils gleichen Einstellungen und nach jeder
Anpassung der Gesamtmesszeit gibt es einen Bruch in der Linearit •at.
Diese Tatsache l•asst sich dadurch erkl•aren, dass die Software des Detektors das gemessene
Signal durch die Anzahl der eingestellten Intergrationsintervalle dividiert. •Andern sich diese
Einstellungen innerhalb einer Messreihe, so wird das Messsignal durch die neue Anzahl ge-
teilt, was bei der sp•ateren Auswertung ber•ucksichtigt werden muss.
Die Abbildung 4.5 zeigt das korrigierte Signal der MatriXX i n Abh•angigkeit von den Moni-
tor Units. Hier erkennt man sehr deutlich dass das Signal linear mit der Dosis ansteigt. Die
lineare Rergression ergab folgenden Zusammenhang zwischen dem Signal der MatriXX und
der Anzahl der abgestrahlten Monitor Units:

Signal (MatriXX ) = � 0; 22332 + 1; 315� Anzahl MU (4.2)
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Abbildung 4.4: Die Abbildung zeigt die Messwerte der MatriXX aufgetragen gegen die Anzahl der
Monitor Units (Dosis). Die einzelnen linearen Bereiche resultieren aus der Anpassung
der Einstellungen der MatriXX, die den Messwert beein
ussen.

mit einem Korrelationskoe�zienten R2 = 1 und einer Standardabweichung vonSD = 0 ; 34026.
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Abbildung 4.5: In der Abbildung ist das Signal der MatriXX gegen die Monitor Units aufgetragen.
Dabei wurde die •Anderung der Einstellungen der MatriXX w •ahrend der Messreihe
ber•ucksichtigt und korrigiert.

Dieser Ein
uss der Messeinstellungen auf das Signal muss bei allen sp•ateren Messungen mit
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4.2 Untersuchungen des Fl•achendetektors

dem Detektor bedacht werden. Um Fehler zu vermeiden, sollten alle Messungen einer Mess-
reihe entweder bei gleichen Einstellungen durchgef•uhrt, oder es darf nur die L•ange der Inte-
grationszeit ver•andert werden, da dabei kein Ein
uss auf das Signal beobachtet wurde.
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Abbildung 4.6: Die Abbildung zeigt das Signal der MatriXX in Abh •angigkeit von der Dosis f•ur ver-
schiedene Energien und Linearbeschleuniger. Dieselbe Steigung f•ur alle Energien ist
ein Beweis f•ur die Energieunabh•angigkeit des Detektors.

4.2.3 Energieabh•angigkeit

Die Energieunabh•angigkeit ist eine weitere Anforderung an einen Ionisationskammerdetektor
in der Dosimetrie. Um das zu •uberpr•ufen, wurde die im vorigen Abschnitt 4.2.2 beschriebe-
ne Messung f•ur unterschiedliche Energien und Linearbeschleuniger wiederholt. Anschlie�end
wurde das Signal in Abh•angigkeit von der Dosis aufgetragen. Ist das Ger•at energieunabh•angig,
so m•usste sich dieselbe Steigung f•ur die Dosislinearit•at f •ur alle Energien ergeben. In der Abbil-
dung 4.6 ist das Signal der MatriXX in Abh•angigkeit der Dosis f•ur drei verschiedene Energien
und zwei verschiedene Beschleuniger aufgetragen. Es wird deutlich, dass die Steigung der Do-
sislinearit•at sich nicht mit der Energie •andert. Der lineare Fit f •ur alle Energien lieferte die
Beziehung:

Signal (MatriXX ) = � 0; 24396 + 12; 98963� Dosis (4.3)

mit einem Korrelationskoe�zienten von R2=0,99988 und einer Standardabweichung vonSD =
0; 41286.
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4.2.4 Einschaltphase und Zeitstabilit •at

In diesem Abschnitt sollen die Untersuchungen zum Verhalten des Detektors direkt nach dem
Einschalten vorgestellt werden. Der Hersteller emp�ehlt eine Vorw•armzeit von ca. 15 Minuten
f•ur die Elektronik der MatriXX, bevor sie zu Messungen eingesetzt werden kann. Dies soll
gew•ahrleisten, dass die Erw•armung der Elektronik nicht zus•atzlich das Signal beein
usst. Von
Ionisationskammern ist jedoch bekannt, dass diese eine Vorbestrahlung ben•otigen, damit sie
•uber die Zeit ein konstantes Signal liefern. Nun sollte•uberpr•uft werden, ob die MatriXX ein
zeitlich konstantes Signal liefert und ob sie ebenfalls eine Vorbestrahlung ben•otigt.
Zu diesem Zweck wurde der Detektor mit einem o�enen Feld (30� 30 cm2) mit 6 MV Photonen
und je 100 MU pro Bestrahlung sofort nach der Aufw•armzeit f•ur die Elektronik mehrmals
hintereinander bestrahlt. Das Signal von 4� 4 Kammern um den Zentralstrahl wurde gemittelt
und mit der Standardabweichung als Fehler gegen die der Messungen aufgetragen.
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Abbildung 4.7: Die Abbildung zeigt eine Reihe von aufeinander folgenden Bestrahlungen des Detek-
tors: Schwarz sind die sofort nach einer Aufw•armphase von 15 Minuten und rot die
nach einer 30-min•utigen Pause mit ausgeschaltetem Ger•at durchgef•uhrten Messun-
gen. Das Signal erreicht erst nach ca. 10 Bestrahlungen ein konstantes Niveau und
durch das Ausschalten entfernt es sich wieder mit der gleichen Tendenz von diesem
Niveau.

Die Abbildung 4.7 und die Tabelle 4.2 zeigen die Ergebnisse dieser Untersuchung. In schwarz
ist das Signal der MatriXX sofort nach der kurzen Aufw•armzeit von 15 Minuten aufgetragen.
Deutlich erkennbar ist ein Ansteigen des Signals von der ersten Messung bis zum stabilen
Niveau von 3,5 %. Dies deutet darauf hin, dass das Ger•at nach dem Einschalten vorbestrahlt
werden muss. Die in der Abbildung 4.7 rot eingezeichneten Messwerte ergaben sich aus der
wiederholten Messung, nachdem das Ger•at f •ur 30 Minuten ausgeschaltet wurde. Hier ist
die gleiche Tendenz erkennbar, dass das Signal der MatriXX mit der abgestrahlten Dosis
zunimmt. Mehrere Wiederholungen dieser Messungen ergaben, dass eine Vorbestrahlung mit

38



4.2 Untersuchungen des Fl•achendetektors

Messung Anzahl MU Signal[bel.E.] Fehler[bel.E.] Signal nach Fehler nach
30min[bel.E.] 30min[bel.E.]

1 100 1243,84 � 4,4 1280,61 � 3,5
2 100 1268,44 � 4,1 1285,94 � 3,6
3 100 1271,95 � 3,9 1287,20 � 3,6
4 100 1274,90 � 3,7 1286,96 � 3,6
5 100 1277,19 � 3,7 1287,50 � 3,6
6 100 1279,43 � 3,5 1288,64 � 3,5
7 100 1280,46 � 3,5 1289,58 � 3,5
8 100 1281,57 � 3,5 1289,32 � 3,4
9 100 1282,86 � 3,4 1290,69 � 3,4
10 100 1283,70 � 3,4 1290,73 � 3,4
11 100 1284,43 � 3,4 1289,94 � 3,5
12 100 1285,27 � 3,3 1290,87 � 3,5
13 100 1285,96 � 3,3 1290,36 � 3,5
14 100 1286,41 � 3,3
15 100 1286,84 � 3,3
16 100 1287,78 � 3,3
17 100 1288,04 � 3,3
18 100 1288,45 � 3,3
19 100 1288,91 � 3,3
20 100 1289,27 � 3,3

Tabelle 4.2: Ergebnisse der Messung zur Einschaltphase derMatriXX.

6 MV Photonen und 1000 MU, was einer Dosis von etwa 10 Gy entspricht, ausreicht, um das
stabile Niveau zu erreichen.

Anzahl Signal[bel.E.] Fehler[bel.E.] Signal nach Fehler nach
Messungen 30min[bel.E.] 30min[bel.E.]

1 273,90 � 1,1 273,32 � 1,1
2 273,28 � 1,1 273,44 � 1,1
3 273,30 � 1,1 273,68 � 1,1
4 273,67 � 1,1 273,58 � 1,0
5 273,87 � 1,1 273,41 � 1,1
6 273,38 � 1,0 273,26 � 1,0
7 273,20 � 1,1 273,32 � 1,1
8 274,03 � 1,1 273,37 � 1,1
9 274,11 � 1,1 273,11 � 1,0
10 274,22 � 1,0 273,56 � 1,1

Tabelle 4.3: Ergebnisse der Messung zur Zeitstabilit•at des Signals der MatriXX.

Nun ist die Frage interessant, wie lange das Signal der MatriXX stabil bleibt und ob auch
Bestrahlungspausen ohne Ausschalten des Ger•ates sich auf das Signal auswirken. Um dies
herauszu�nden, wurde die oben beschriebene Messreihe nacheiner Aufw•armzeit und einer
Vorbestrahlung mit ca. 10 Gy wiederholt. Dann wurde das Ger•at f •ur einen Zeitraum von 30
Minuten nicht bestrahlt und anschlie�end die gleiche Messung nochmal durchgef•uhrt.
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Abbildung 4.8: In der Abbildung ist eine Reihe von aufeinander folgenden Bestrahlungen des De-
tektors mit jeweils 100 MU sofort nach der Vorbestrahlung (schwarz) und nach30
Minuten Pause ohne Ausschalten des Ger•ats (blau) dargestellt. Das Signal ist •uber
die gesamte Zeit stabil und schwankt um� 0; 3% ab.

In der Abbildung 4.8 und in der Tabelle 4.3 sind die Ergebnisse dieser Messung dargestellt.
F•ur diese Auswertung wurde das Signal der 4� 4 Zentralkammern gemittelt und gegen die
Anzahl der Messungen aufgetragen. Die Messwerte schwankenum � 0; 3% und k•onnen daher
als stabil angesehen werden.

4.2.5 Abh•angigkeit von der Dicke des R•uckstreumaterials

Um zu •uberpr•ufen, ob das Messsignal der MatriXX von der Dicke des Materials unterhalb
des Detektors abh•angt, wurde ein 26� 26 cm2 gro�es Photonenfeld mit 6 MV und 100 MU
mit 1,5 cm RW3 als Aufbaumaterial isozentrisch auf die MatriXX abgestrahlt und die Dicke
des R•uckstreumaterials von 0 cm bis 6 cm in 1 cm Schritten erh•oht, indem 1 cm dicke und
30 � 30 cm2 gro�e RW3-Platten unter dem Detektor gestapelt wurden. F•ur die Auswertung
wurde aus dem Signal der 4� 4 Pixeln um den Zentralstrahl der Mittelwert gebildet und
gegen die Dicke des R•uckstreumaterials aufgetragen. Der Fehler ist die Standardabweichung
des Mittelwertes.
Die Abbildung 4.9 und die Tabelle 4.4 zeigen die Ergebnisse dieser Untersuchung. Es ist
ein Ansteigen des Signals um 1,2 % zu erkennen. Da die in diesem Detektor verwendeten
Kammern, wie im Abschnitt 3.1.2 beschrieben wurde, Gleichgewichtskammern sind, ist es
empfehlenswert, die MatriXX bei jeder Messung mit mindestens 6 cm RW3 oder PMMA als
R•uckstreumaterial zu verwenden, um Sekund•arteilchengleichgewicht zu gew•ahrleisten. Be-
sonders f•ur Absolutdosisbestimmungen muss immer die gleiche Dicke des R•uckstreumaterials
verwendet werden.
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4.2 Untersuchungen des Fl•achendetektors

Dicke[cm] Signal[bel.E.] Fehler[bel.E.]
0 1465,15 � 4,5
1 1471,08 � 4,5
2 1475,34 � 4,7
3 1476,90 � 4,7
4 1480,03 � 4,4
5 1482,32 � 4,3
6 1483,20 � 4,8

Tabelle 4.4: Ergebnisse der Messung zur Abh•angigkeit des Signals der MatriXX von der Dicke
des R•uckstreumaterials.
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Abbildung 4.9: Die Abbildung zeigt das Signal der MatriXX bei einer Bestrahlung mit 6 MV Pho-
tonenstrahlung, 10� 10 cm2 Feld und 100 MU pro Messung aufgetragen gegen die
Dicke des Materials (RW3) unterhalb des Detektors, das als R•uckstreumaterial dient.

4.2.6 Stabilit •at der internen Kalibrierung

Der Detektor ist aus 32� 32 Ionisationskammern aufgebaut, die zwar baugleich sind,die aber
nicht zwangsweise bei gleicher Dosis das gleiche Signal liefern. Aus diesem Grund wird von
dem Hersteller eine Kalibrierung der Kammern mit einem 60Co-Strahler durchgef•uhrt. Mit
Hilfe der konstanten und genau de�nierten Energien von 1,33MeV und 1,17 MeV Strahlung
des Co-Ger•ats wird ein homogenes Feld erzeugt, das auf die MatriXX abgestrahlt wird. F •ur
jede einzelne Kammer wird dann ein Korrekturwert berechnetund in einer internen Korrek-
turmatrix gespeichert. Diese Korrektur kann f•ur jede Messung an- und ausgeschaltet werden.
Durch das Anschalten der Korrektur w•ahrend der Messung wird gew•ahrleistet, dass jede
Kammer bei einem homogenen o�enen Feld das gleiche Signal liefert.
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In seltenen F•allen kommt es vor, dass sich das Verhalten einzelner Kammern auf Grund
unterschiedlicher Ursachen (z. B. Luftfeuchtigkeit, Transport, usw.) ver•andert. Trotz der inter-
nen Korrektur weicht das Signal einzelner Kammern in solchen F•allen systematisch bei jeder
Messung ab und muss korrigiert werden. Das Ziel dieser Untersuchung war es, nach einem am
INFN in Turin ([30]) enwickelten Kalibrierverfahren f •ur Fl •achenionisationskammerdetektoren
eine eigene Korrekturmatrix zu berechnen, die Abweichungen einzelner Kammern ber•uck-
sichtigt. Gleichzeitig sollte •uberpr•uft werden, wie stabil die einzelnen Kammern•uber einen
l•angeren Zeitabschnitt sind.

Das Verfahren zur Kalibrierung einer Matrix von Sensoren, das in [30] beschrieben wird,
besteht im Wesentlichen aus drei Schritten:

1. Isozentrisches Bestrahlen des Detektors unter 0
�

Tisch- und Gantryposition mit einem
homogenen Feld, das die gesamte Fl•ache des Detekors abdeckt.

2. Erneutes Bestrahlen nach einer Drehung des Detektors um 90
�

um die Zentralstrahl-
achse.

3. Verschieben des Detektors um eine Kammerreihe und erneutes Bestrahlen.

Das gesamte Verfahren basiert auf der Annahme, dass das Felddes Linacs w•ahrend einer
Bestrahlung an jedem Ort stabil und konstant ist. Die Abweichungen, die zwischen zwei Be-
strahlungen auftreten, werden in Form einer Korrektur ber•ucksichtigt und liegen laut [30] im
Promillebereich. Das Drehen und Schieben erm•oglicht es, dass man jede Kammer des Detek-
tors bis auf eine in eine Position bringt, in der vorher eine andere Kammer gewesen ist und
anschlie�end das Signal der beiden Kammern ins Verh•altnis setzt, um die Abweichung der
Kammern voneinander zu bestimmen. F•ur jede Dreh- und Schieberichtung wird eine der mitt-
leren vier Kammern beim letzten Schritt (dem Verschieben) wieder die Position einnehmen,
die sie urspr•unglich im 1. Schritt hatte. Das Bilden der Verh•altnisse zwischen den Signalen
der einzelnen Kammern wird solange fortgesetzt, bis alle Kammern sich auf das Signal dieser
einen Kammer beziehen, die man auf Eins normiert. Als Ergebnis erh•alt man eine Matrix mit
Korrekturfaktoren, die alle um Eins herum verteilt sind.

Da die Software
"
OmniPro I'mRT \ f •ur diese und auch f•ur einige weitere Verfahren kei-

ne Auswertungsm•oglichkeiten bietet, wurde am UKE ein Programm geschrieben, das neben
einigen anderen Funktionen, die sp•ater beschrieben werden, auch die Korrekturfaktoren aus
der oben beschriebenen Messung berechnen kann. Es wurde mitHilfe von Testmatrizen als
Dosisverteilungen getestet, die entweder zuf•allig generiert oder auch nur aus Einsen mit ei-
nigen wenigen Abweichungen zusammengesetzt wurden. Die berechneten Matrizen k•onnen
miteinander verglichen und als ASCII-Dateien gespeichert werden.

Es wurden insgesamt zehn Messungen durchgef•uhrt, um die daraus bestimmten Korrek-
turmatrizen miteinander vergleichen zu k•onnen und Aussagen•uber die Anwendbarkeit des
Verfahrens und die Reproduzierbarkeit der Ergebnisse machen zu k•onnen.
W•ahrend der ersten Messungen wurde die MatriXX auf dem Tisch unter dem Strahlerkopf
am Zentralstrahl ausgerichtet und mit Hilfe des Tisches gedreht und geschoben. Diese Vor-
gehensweise stellte sich als zu fehlerbehaftet heraus und die Ergebnisse einzelner Messungen
konnten nicht reproduziert werden. Um das Verfahren zu optimieren, wurde es mit einer Gan-
tryhalterung f •ur den Detektor wiederholt. Die Drehung wurde mit Hilfe des Kollimators, an
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4.2 Untersuchungen des Fl•achendetektors

dem die Halterung befestigt ist, durchgef•uhrt. Die Halterung erm•oglicht eine millimetergenaue
Verschiebung des Detektors in x- und in y-Richtung, so dass Positionierungsungenauigkeiten
minimiert werden konnten. Das Verfahren reagiert auch sehremp�ndlich auf Inhomogenit •aten
an den R•andern der Felder, also wurde der gr•o�ere von den beiden m•oglichen Abst•anden
des Detektors im Halter von dem Fokus gew•ahlt. Er betrug f •ur die optimierten Messungen
100 cm. Bei dem k•urzeren Abstand von 76 cm ist das abgestrahlte Feld zu den R•andern hin
immer inhomogener und ist praktisch ein kreisf•ormiges statt ein quadratisches Feld. Auch
Aufbaumaterial verbessert die Homogenit•at der Feldverteilung, somit wurde mit 4 cm RW3
als Aufbaumaterial gearbeitet.
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Abbildung 4.10: Graphische Darstellung der Korrekturfaktoren aus den Messungen vom 10.02.(blau)
und vom 15.02.06 (rot), ermittelt mit angeschalteter interner Korrekturmat rix. G-T:
Richtung Gantry-Tisch, A-B: Richtung links-rechts vom Isozentrum.
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Abbildung 4.11: Graphische Darstellung der Di�erenz der Korrekturfaktoren in Prozent.

Die Abbildungen 4.10 zeigen die Ergebnisse der letzten, optimierten Messungen, und in der
Abbildung 4.11 ist die Di�erenz der beiden Korrekturmatriz en in Prozent dargestellt. Die
Messwertmatrizen sind im Anhang zu sehen. An der Di�erenz erkennt man, dass die beiden
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4 Dosimetrie mit der Pixel-Ionisationskammer MatriXX

Korrekturmatrizen besonders an den R•andern um � 0; 75% voneinander abweichen. Somit
lassen sich die berechneten Korrekturfaktoren mit dem Verfahren gut reproduzieren.
Au� •allig ist auch die Schie
age der Werte in Abbildung 4.10. Diese Schie
age tritt nicht auf,
wenn man die Messungen ohne interne Korrektur wiederholt (Ergebnisse siehe Anhang). Ein
weiteres Ergebnis dieser Untersuchung ist, dass deutlich wurde, dass seit der werkinternen
Kalibrierung und der Auslieferung des Ger•ats an die Universit•atsklinik Eppendorf immer die-
selben Kammern Abweichungen im Signal zeigen und die oben angesprochene Schie
age in
der Korrektur seit der ersten Messung mit dem Ger•at beobachtet werden kann.

Die Konsequenzen daraus sind, dass einerseits die Kammern des Ger•ats seit der Ausliefe-
rung stabil sind, dass aber andererseits entweder durch denTransport, oder durch das werk-
interne Kalibrierverfahren mit 60Co eine Schie
age in der Korrektur und eine Abweichung
bestimmter einzelner Kammern enstanden sind. Will man das Ger•at zu Absolutdosismessun-
gen einsetzen, so ist eine externe Korrektur mit den berechneten Korrekturfaktoren unbedingt
notwendig. F•ur relative Messungen, bei denen das Signal entweder auf dasMaximum oder
auf das Signal im Zentralstrahl normiert wird, spielt diese Korrektur keine gro�e Rolle.

4.2.7 Absolutkalibrierung der MatriXX

Bei vielen Fragestellungen reicht eine Relativmessung derDosis nicht mehr aus (z. B. bei
komplexen Feldverteilungen, die aus der•Uberlagerung vieler Felder entstehen). Dann muss
ein Dosimeter im Stande sein, die Absolutdosis zu messen. Hier o�enbart sich ein wesentlicher
Vorteil der MatriXX gegen •uber den •ublichen Messmitteln wie einzelnen Ionisationskammern
oder Filmen (sowohl radiographen als auch radiochromen). W•ahrend einzelne Ionisations-
kammern nur jeweils in einem Punkt die Absolutdosis messen k•onnen und bei Filmen jede
neue Charge neu absolut kalibriert werden muss, liefert derFl•achendetektor gleich 32� 32
Messwerte und es muss nur einmal ein Kalibrierfaktor unter Bezugsbedingungen ermittelt
werden.

Zur Bestimmung des Kalibrierfaktors k(User) wird das Verfahren der Kreuzkalibrierung an-
gewendet. Die SoftwareOmniPro I'mRT sieht daf•ur einen Assistenten vor, der den Benutzer
durch die Prozedur leitet. Dabei wird mit einer Ionisationskammer, deren Volumen etwa vier
Kammern des Fl•achendetektors •uberdeckt (Farmerkammer), die Dosis in einer bestimmten
Tiefe (z. B. 5 cm RW3) bei einer Energie und einer Feldgr•o�e von 10� 10 cm2 gemessen und in
ein daf•ur vorgesehenes Feld der Software eingetragen. Anschlie�end wird die gleiche Messung
wiederholt, nur statt der Ionisationskammer wird nun der Fl •achendetektor bestrahlt. Schlie�-
lich ermittelt die Software aus den Messwerten der vier zentralen Kammern einen Mittelwert,
der auf folgende Weise in die Berechnung des Kalibrierfaktors eingeht:

k(User) =
Dosis (Referenzkammer )

Mittelwert aus 4 Messwerten
(4.4)

Dieser Faktor kann nun f•ur jede Messung an- und ausgeschaltet werden.
Es wurden zwei verschiedene Kalibrierfaktoren f•ur zwei verschiedene Linearbeschleuniger er-

44



4.2 Untersuchungen des Fl•achendetektors

mittelt: Am 21.11.2005 wurde am Siemens Mevatron mit 6 MV Bremsstrahlung, 100 MU in 5
cm Tiefe und einem 26� 26 cm2 Feld eine Absolutkalibrierung der MatriXX mit der Farmer-
kammer FC65-G521 als Referenzkammer durchgef•uhrt. Am 13.05.2006 wurde diese Messung
am Siemens Primus mit 6 MV Bremsstrahlung, 100 MU in 10 cm Tiefe, einem 10� 10 cm2

Feld und der gleichen Farmerkammer als Referenzkammer wiederholt.
F•ur die Farmerkammer FC65-G521 gilt der Korrektionsfaktor N (D;W ) = 4 ; 772�107 Gy/C und

D ( ref ) [cGy] Fehler D ( ref ) [cGy] D (Mtx ) [cGy] Fehler D (Mtx ) [cGy] k(User ) [cGy]
21.11.05 110,0 � 0,1 123,53 � 0,24 0,89
13.05.06 83,0 � 0,1 93,35 � 0,25 0,89

Tabelle 4.5: Ergebnisse der Messung zur Absolutkalibrierung der MatriXX

laut der DIN 6800-2 der Korrektionsfaktor k(Q;6MV ) = 0 ; 990. Die Messwerte der Referenz-
kammer und der MatriXX sind in der Tabelle 4.5 zusammengefasst. Aus den Verh•altnissen
der Referenzdosis und der Mittelwerte der Messungen ergaben sich die Korrekturfaktoren
k(User;1) = 0 ; 89 cGy� 0; 05 cGy und k(User;2) = 0 ; 89 cGy � 0; 06 cGy.
Obwohl die Ermittlung der beiden Faktoren zeitlich sehr weit auseinander lag und f•ur un-
terschiedliche Linacs und unter verschiedenen Bedingungen stattgefunden hat, ergaben sich
zwei identischek(User) -Faktoren f•ur die Absolutkalibrierung der MatriXX. Der k(User) -Faktor
h•angt somit nicht davon ab, in welcher Tiefe und bei welcher Feldgr•o�e dieser bestimmt wur-
de. Die Absolutkalibrierung muss somit nur selten durchgef•uhrt, aber trotzdem regelm•a�ig
•uberpr•uft werden, wenn Absolutdosismessungen mit dem Detektor durchgef•uhrt werden.

4.2.8 Messungen an Keilfeldern

Es wurden Untersuchungen an verschiedenen Keilfeldern durchgef•uhrt, sowohl an einem Hard-
warekeilfeld als auch an verschiedenen virtuellen Keilfeldern.

Ein 60� Hardwarekeilfeld, das durch einen Absorber im Strahlerkopf erzeugt wird, wur-
de mit der MatriXX aufgenommen und mit einer Messung mit einer Ionisationskammer im
Wasserphantom verglichen. Die Abbildung 4.12 zeigt den Vergleich zwischen der Messung
mit einer Ionisationskammer im Wasserphantom WP700 und derMessung mit der MatriXX.
Daf•ur wurde die gemessene Dosis jeweils auf die Zentralstrahlachse normiert und gegenein-
ander aufgetragen. Die Di�erenz der beiden Datens•atze zeigt, dass nur an den Feldr•andern
Abweichungen auf. Dabei liegen die Abweichungen der Messwerte der MatriXX besonders am
rechten Feldrand im zweistelligen Bereich. Dies wird insbesondere durch den starken Feldgra-
dienten und die grobe Au
•osung der MatriXX im Vergleich zur Messung im Wasserphantom
bewirkt.

Ein virtuelles Keilfeld wird mit Hilfe von sich w •ahrend der Bestrahlung bewegenden Kolli-
matorlamellen erzeugt. Dabei reguliert der Linac automatisch die Dosisleistung w•ahrend der
Bestrahlung so, dass das abgestrahlte 60� -Feld dem gleichen Hardwarekeilfeld entspricht. Die
maximale Feldgr•o�e eines solchen Keilfeldes richtet sich nach der maximalen Entfernung, um
die die Lamellen •uber die Nullposition hinweg zur anderen Seite verfahrbar sind. Bei den
Siemens Kollimatoren betr•agt diese L•ange 10 cm, so dass ein maximales Feld von 20� 20 cm2

erzeugt werden kann. F•ur die Winkel gibt es keine Beschr•ankungen, so dass jeder beliebige
Winkel (nur ganze Zahlen) f•ur das Keilfeld realisiert werden kann.
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Abbildung 4.12: Aufgetragen ist die auf die Zentralstrahlachse normierte Dosis in % gegen die Ent-
fernung in X-Richtung [mm] f •ur die Messung mit der MatriXX (rot) und im Was-
serphantom (schwarz). Die Di�erenz der Messwerte ist unter den beiden Kurven
abgebildet (blau). Die beiden Kurven stimmen bis auf die Feldr•ander sehr gut •ube-
rein.

Zwei Parameter sind bei der Dosimetrie eines virtuellen Keilfeldes interessant:
1. Der Winkel des erzeugten Keils und
2. Der Keilfaktor, der sich aus dem Verh•altnis der Dosis in einem Punkt bei o�enem Feld mit
der Dosis im selben Punkt f•ur das Keilfeld errechnet.

Der Keilwinkel Die Abbildung 4.13 verdeutlicht die De�nition des Keilwink els ensprechend
dem Manual von Siemens Primus Virtual Wedge [16]. Der sogenannte acceptance test(Abnah-
metest), den Siemens vor der Freigabe des virtuellen Keils durchf•uhrt, sieht Dosismessungen
im Wasserphantom an zwei vom Zentralstrahl entfernten Punkten P und Q in 10 cm Tiefe
und zwei Messungen im PunktO direkt im Zentralstrahl f •ur die Tiefen 9 cm und 11 cm vor.
Aus diesen Werten wird die Schw•achung des Signals in Abh•angigkeit von der Tiefe in Wasser
ermittelt und der Winkel nach der folgenden Gleichung berechnet:

Keilwinkel = tan � 1
�

� Dosis=Breite
� Dosis=T iefe

�
= tan � 1

�
jDP � DQ j=� d
(D9 � D11)=2

�
(4.5)

mit

DP - Dosis gemessen im PunktP

DQ - Dosis gemessen im PunktQ

D9 - Dosis gemessen im Zentralstrahl in 9 cm Tiefe
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Abbildung 4.13: Die Abbildung verdeutlicht die De�nition des Keilwinkels des virtuellen Keils nach
Siemens. Demnach sind zur Berechnung des Winkels vier Messungen erforderlich:
jeweils eine Messung an zwei vom Zentralstrahl entfernten PunktenP und Q in 10
cm Tiefe und zwei Messungen im direkt im Zentralstrahl im Punkt O in 9 cm und
11 cm Tiefe [16].

D11 - Dosis gemessen im Zentralstrahl in 11 cm Tiefe

� d - Abstand der Punkte P und Q (variabel f•ur verschiedene Winkel, siehe Tabelle 4.6)

Keilwinkel Abstand P Abstand Q � d
15� 5,0 cm 5,0 cm 10,0 cm
30� 5,0 cm 5,0 cm 10,0 cm
45� 3,33 cm 3,33 cm 6,66 cm
60� 3,33 cm 3,33 cm 6,66 cm

Tabelle 4.6: Die Tabelle gibt den Abstand der PunkteP und Q vom Zentralstrahl zur De�-
nition des Winkels des virtuellen Keils.

Der acceptance testnimmt sehr viel Zeit in Anspruch, wenn man bedenkt, dass man pro
Keilwinkel und Feldgr •o�e jeweils vier Messungen ben•otigt, von denen jede ca. zwei Minuten
dauert, da die Lamellen st•andig verfahren werden m•ussen. Der gesamte Test dauert 4 bis 5
Stunden, wenn man ihn mit einer Ionisationskammer im Wasserphantom durchf•uhrt. Hier
kommt ein wesentlicher Vorteil der MatriXX zum Vorschein: D urch einmaliges Bestrahlen
erh•alt man gleich eine Fl•achenverteilung der Dosis und kann die Messwerte an den Punkten
P und Q aus einer Messung entnehmen.
Das Programm zur Berechnung der Korrekturkoe�zienten wurd e um die Funktion erweitert,
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Keilwinkel f •ur den virtuellen Keil zu berechnen. Dabei wurde die De�nition des Winkels von
Siemens etwas modi�ziert, um die Prozedur noch mehr zu beschleunigen. W•ahrend Siemens
noch die Messungen in 9 cm und 11 cm Tiefe ben•otigt, werden diese Werte durch die in Wasser
ermittelte Tabellenwerte ersetzt. Dabei wurde die Annahmegemacht, dass das Tiefendosis-
verhalten f•ur den virtuellen Keil in Festwasser dem Tiefendosisverhalten eines o�enen Feldes
in Wasser entspricht, was aber noch genau•uberpr•uft werden muss. Tats•achlich stellt diese
Annahme eine m•ogliche Fehlerquelle f•ur die Auswertung der Messungen am virtuellen Keilfeld
dar, denn die Berechnung der Keilwinkel mit dem Programm reagiert sehr emp�ndlich auf
Abweichungen im Tiefendosisverhalten. Eine•Anderung des normierten Tabellenwertes um
1% bewirkt bereits eine •Anderung des Keilwinkels um 16%. Da auf Grund dieser Annahme
die Messwerte bei 9 cm und 11 cm aus der einzigen erforderlichen Messung ermittelt werden
k•onnen, reduziert sich die ben•otigte Zeit um die H•alfte.
Die auf diese Weise errechneten Keilwinkel sind in der Tabelle 4.7 f•ur ein 20� 20 cm2 Feld und
f•ur zwei Energien des Siemens Mevatron zusammengefasst. Dabei liegen alle Abweichungen
von � 2� nach der De�nition von Siemens noch im Toleranzbereich.

6 MV Keilwinkel brechneter Winkel 4 MV Keilwinkel berechneter Winkel
15� 15,58� 15� 14,6�

30� 31,43� 30� 29,27�

45� 46,71� 45� 46,01�

60� 61,52� 58� 58,64�

Tabelle 4.7: Die Tabelle gibt die berechneten Werte f•ur den Keilwinkel des virtuellen Keils
an. Es wurden jeweils die berechneten Winkel f•ur die h•au�gsten Keilwinkel f •ur
ein 20� 20 cm2 Feld f•ur die beiden Photonenenergien des Siemens Mevatron 4
MV und 6 MV zusammengefasst.

Der Keilfaktor Der Keilfaktor f •ur den virtuellen Keil errechnet sich aus der folgenden Be-
ziehung:

Keilfaktor =
Dosis im Zentralstrahl bei Keilfeld

Dosis im Zentralstrahl bei of fenem Feld
(4.6)

Dabei sollte dieser Faktor laut Siemens f•ur alle Feldgr•o�en und Energien um nicht mehr als
5% von eins abweichen.
In der Tabelle 4.8 sind exemplarisch die Keilfaktoren des 60� Keils f•ur ein 20� 20 cm2 Feld

Signal 6 MV[bel.E.] Signal 4 MV[bel.E.]
o�enes Feld 0,91601498 0,87095745

Keilfeld 0,96071828 0,91552965
Keilfaktor 0,95346887 0,95131540

Tabelle 4.8: In der Tabelle sind die berechneten Werte f•ur den Keilfaktor des virtuellen Keils
f•ur einen 60� Keil, 20 � 20 cm2 Feld und f•ur die beiden Photonenenergien des
Siemens Mevatron 4 MV und 6 MV zusammengefasst.

bei 4 MV und 6 MV aufgelistet. Eine Fehlerquelle bei der Berechnung dieser Faktoren ist die
genaue Positionierung des Detektors unter dem Zentralstrahl, was besonders f•ur das Keilfeld
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schon bei geringen Ungenauigkeiten zu gro�en Abweichungendes Keilfaktors von eins f•uhrt.
Da die MatriXX eine gerade Anzahl von Kammern hat, sind keine Kammern entlang der
Zentralstrahlachsen angebracht. F•ur die Berechnung wurde daher ein Mittelwert aus dem
Signal der vier zentralen Kammern gebildet.

4.3 Ansprech- und Au
 •osungsverm•ogen einzelner Kammern des
Fl•achendetektors

4.3.1 Grundlagen zur Bestimmung des Au
 •osungsverm•ogens

Das Au
 •osungsverm•ogen kann mit Hilfe der Modulations•ubertragungsfunktion (modulation
transfer function (MTF) ), der Linienbildfunktion ( line spread function (LSF)) oder der Punkt-
bildfunktion ( point spread function (PSF)) charakterisiert werden [9], [14].

Die Punktbildfunktion Die Punktbildfunktion PSF gibt die Signalverteilung einer Punkt
f•ormigen Strahlenquelle an und ist ein Ma� f•ur die Sch•arfe der gemessenen Verteilung. Ein
idealer Fl•achendetektor w•urde eine Punktquelle auch punktf•ormig abbilden, doch der reale
Fl•achendetektor bildet die Punktquelle mit einer gewissen Unsch•arfe ab, die ein Ma� f•ur die
G•ute des Detektors ist. Ein Detektor ist umso besser, je weniger er ein punktf•ormiges Signal

"
verschmiert\. Technisch ist eine Punktquelle jedoch nicht realisierbar, daher geht man dazu

•uber, die Linienbildfunktion ( LSF ) zu bestimmen.

Die Linienbildfunktion Die Linienbildfunktion LSF bildet eine Erweiterung von einer Punkt
f•ormigen Strahlenquelle zu einer unendlich schmalen und unendlich langen Strahlenquelle.
Idealerweise kann diese durch eine Reihe von Punktquellen angen•ahert werden. In der Pra-
xis wird eine linienf•ormige Quelle durch einen Spalt erzeugt, die im Gegensatz zuder ideal
erzeugten, unendlich schmalen Linie eine endliche Ausdehnung hat. Somit charakterisiert die
LSF analog zur PSF die Sch•arfe einer Signalverteilung.
Bei isotropen Fl•achendetektoren h•angt die LSF nicht von der Orientierung der Linienquelle
ab. Sie ergibt sich aus dem Faltungsintegral einer Punktbildfunktion mit einer linienf •ormigen
� -Funktion:

LSF (x) =
Z 1

�1

Z 1

�1
PSF(x0; y) � � (x � x0; y) dx0dy =

Z 1

�1
PSF(x; y) dy (4.7)

Die Modulations •ubertragungsfunktion Die Modulations•ubertragungsfunktion MTF (engl.
modulation transfer function) wird zur Beschreibung der Signal•ubertragung verwendet. Sie
ergibt sich aus dem Verh•altnis der Modulation des Ausgangssignals zur Modulation des Ein-
gangssignals und ist ein Ma� f•ur den Verlust der Au
 •osung in einem System. Durch eine
Fouriertransformation F der PSF gelangt man zur MTF :

MTF (u; v) = F (PSF(x; y)) =
Z 1

�1

Z 1

�1
PSF(x; y) � exp� 2�i (ux + vy) dx dy (4.8)

Der Vorteil der MTF ist, dass durch die Fouriertransformation aus der Faltung der LSF s oder
der PSFs eines Systems eine Multiplikation der gekoppeltenMTF s des Systems entstanden
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ist, w•ahrend der Umgang mit den Faltungsintergralen f•ur gekoppelte lineare Systeme sehr
umst•andlich ist.
Da eine Punktquelle sich experimentell nicht realisieren l•asst, da durch die kleine•O�nung nur
sehr wenig Intensit•at am Detektor ankommt, bestimmt man die LSF eines Systems mit Hilfe
eines d•unnen Spaltes. Die eindimensionale FourietransformierteF der LSF ist die MTF (u,0):

F (LSF (x)) =
Z 1

�1
LSF (x) � exp� 2�iux dx = MTF (u; 0) (4.9)

Und f•ur isotrope Systeme ist die eindimensionaleMTF die Fouriertransformierte der LSF
normiert auf eins:

MTF (u) =

R1
�1 LSF (x) � exp� 2�iux dx

R1
�1 LSF (x) dx

(4.10)

Will man das Au
 •osungsverm•ogen eines Systems bestimmen, so gen•ugt die Bestimmung der
LSF.

4.3.2 Experimentelle Bestimmung des Au
 •osungsverm•ogens

Die Modulations•ubertragungsfunktion MTF wurde mit Hilfe eines d•unnen Spaltes, unter dem
der Detektor mit einer speziell daf•ur angefertigten Vorrichtung verschoben wurde, ermittelt.
Den Aufbau des Experiments zur Messung derLSF in diagonaler Richtung zeigt die Abbil-
dung 4.14. Der Spalt wurde durch zwei 1 cm dicke und 10� 10 cm2 gro�e Wolframplatten
geformt, die auf einer d•unnen RW3-Platte im Zentralstrahl des Linacs positioniert wurden.
Die Abbildung 4.15 zeigt den Querschnitt des so erzeugten Spaltes gemessen mit einem Gaf-
Chromic EBT Film. Die volle Halbwertsbreite (engl. full width at half maximum FWHM )
des Spaltes betr•agt 1,4 mm. Die d•unne Platte gew•ahrleistet, dass die Ausrichtung des Spaltes
sich durch das Verschieben des Detektors nicht•andert. Durch zwei F•uhlerlehren wurden die
beiden Platten getrennt, so dass ein 1 mm breiter Spalt entstand. Diese Breite ergab sich
aus mehreren Messungen und ist ein Kompromiss aus einem m•oglichst d•unnen Spalt und ei-
nem akzeptablen Signal-zu-Rausch-Verh•altnis. Um die Streustrahlung ausserhalb des Spaltes
abzuschirmen, wurden auf jeder Seite vom Spalt jeweils zweizus•atzliche Platten auf den De-
tektor gelegt. Der Detektor wurde mit dem e�ektiven Messpunkt im Isozentrum ausgerichtet,
somit betrug der Abstand zwischen dem Fokus des Linacs und der Ober
 •ache der Wolfram-
platten 9,3 cm. Die Feldgr•o�e des Strahls im Isozentrum betrug 0; 5� 9; 0 cm2 und war etwas
gr•o�er als der Spalt. Auf diese Weise konnte noch mehr Streustrahlung vermieden werden.
Der Kollimator des Linacs wurde auf 90� gedreht, damit die y-Blenden des Kollimators, die
aus festen Bl•ocken bestehen, zur Konturierung des d•unnen Spaltes genutzt werden konnten.
Die einzelnen x-Lamellen eigneten sich besser zur Realisierung der kleinen Breite von 0,5 cm.
Daf•ur wurden zwei Lamellenpaare aufgefahren.

Die spezielle Schiebevorrichtung, die in der UKE-eigenen Werkstatt angefertigt wurde, erm•og-
licht das Verschieben des Detektors unter dem Spalt mit einer Genauigkeit von 1=100 mm.
Sie gew•ahrleistet auch, dadurch dass der Detektor unter dem Spalt geschoben wird, dass der
Spalt w•ahrend der gesamten Messung sich nicht vom Zentralstrahl entfernt. Dies hat den Vor-
teil, dass der am Zentralstrahl noch •uberwiegend parallele Strahl zur Bestimmung derLSF
verwendet werden kann. W•urde sich der Spalt vom Zentralstrahl entfernen, so w•urde immer
weniger Strahlung unten am Detektor ankommen, da die Strahlen zunehmend divergieren.
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Abbildung 4.14: Ein Bild vom Versuchsaufbau zur Ermittlung der LSF exemplarisch diagonal zur
Detektorachse (•ahnlicher Aufbau der Messung senkrecht zur Detektorachse). Dia-
gonal zur Zentralachse des Detektors wurde ein 1 mm breiter Spalt, bestehend aus
zwei Wolframbl•ocken und durch zwei F•uhlerlehren getrennt, am Zentralstrahl des
Linacs ausgerichtet und auf einer d•unnen RW3-Platte positioniert. Anschlie�end
wurde der Detektor mit Hilfe der abgebildeten Vorrichtung unter dem Spalt hinweg
in 0,1 mm Schritten verschoben.
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Abbildung 4.15: Die Abbildung zeigt die Form des Spaltes, der von den Wolframplatten geformt
wird, gemessen mit einem GafChromic EBT Film. Die volle Halbwertsbreite(engl.
full width at half maximum FWHM ), betr •agt 1,4 mm.

Um die Messwerte um den Hintergrund zu bereinigen, muss f•ur jede Position auch eine Hin-
tergrundmessung durchgef•uhrt werden. Dies geschieht unter den gleichen Bedingungenwie
auch die Messung, nur dass die F•uhlerlehren enfernt werden und die beiden Wolframplatten
ganz eng zusammengeschoben werden. Dieser Aufwand ist notwendig, da sich der Hintergrund
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f•ur jede Position des Spaltes unter dem Detektor•andert.

Die Linienbildfunktion
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Abbildung 4.16: In der Abbildung ist ein Vergleich der normierten LSF s einer Kammer der MatriXX
senkrecht und diagonal zur Detektorachse dargestellt. Die beidenLSF s stimmen
trotz der gr •o�eren Menge an Streumaterial auf der Diagonalen sehr gut•uberein.
Die volle Halbwertsbreite (engl. full width at half maximum FWHM ), betr •agt 6
mm.

In der Abbildung 4.16 sind die auf das Maximum normierten Linienbildfunktionen LSF s
senkrecht und diagonal zur Detektorachse exemplarisch f•ur eine Kammer der MatriXX bei
6 MV Photonenstrahlung dargestellt. Entgegen der Erwartung, dass die gr•o�ere Menge an
Streumaterial zwischen den Kammern auf der Diagonalen das Signal bein
ussen k•onnte und
somit der Detektor nicht isotrop w •are, stimmen die beidenLSF s gut •uberein. Die volle Halb-
wertsbreite FWHM betr•agt bei beiden LSF s 6,0 mm, was 1,5 mm mehr ist als der Durch-
messer einer Kammer. Der Abstand zum n•achsten Kammerzentrum betr•agt 7,6 mm. Dort
sind die LSF s bereits fast auf Null abgefallen. Da die Kammern aber ausgedehnt sind, ist
nach 4,1 mm bereits die n•achste Kammerwand erreicht. Dort ist die LSF auf 18 % ihres
Maximalwertes abgefallen. Deutlich erkennbar sind zwei Bereiche, in denen dieLSF s unter-
schiedliche Steigungen haben. Der Bereich um das Maximum herum hat die Breite von 5
mm und etspricht ann•ahernd der Grund
 •ache der Kammer von 4,5 mm. Ausserhalb dieses
Bereichs liegt der Zwischenraum der Kammern. Dort fallen die LSF s steiler ab.
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4.3 Ansprech- und Au
 •osungsverm•ogen einzelner Kammern des Fl•achendetektors

Die Modulations •ubertragungsfunktion

Nach Gl. 4.10 ist dieMTF die Fouriertransformierte der LSF normiert auf eins. Im idealen Fall
liegt die LSF als Funktion vor, was im Realfall nicht m•oglich ist. Die experimentell ermittelte
LSF ist somit ein diskreter Datensatz. In diesem Fall existiert f•ur die MTF eine Grenzfre-
quenz f g < 1 , die Nyquistfrequenz genannt wird. Man spricht von einer bandbegrenzten
MTF . Wenn die Fouriertransformation der LSF f•ur Frequenzen gr•o�er als die Grenzfrequenz
nicht gleich Null ist, so entstehen sogenannte Band•uberlappungen (engl.aliasing). Dort kann
die MTF nicht mehr rekonstruiert werden. Diese Grenzfrequenz l•asst sich f•ur jeden Detektor
aus dem Abstand � x zweier benachbarter Pixel berechnen:

f g =
1

2� x
(4.11)

Die Nyquistfrequenz einer Kammer der MatriXX betr •agt f g(MatriXX ) =
1

2 � 7; 6 mm
= 0 ; 066 mm� 1.

Durch das Schieben des Spaltes in 0,1 mm-Abst•anden erh•oht sich die Abtastfrequenz und die
MTF kann auch jenseits der Nyquistfrequenz bestimmt werden.
Die Abbildung 4.17 zeigt die MTF einer einzelnen Kammer der MatriXX berechnet mit der
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Abbildung 4.17: Die Abbildung zeigt die normierte MTF einer einzelnen Kammer der MatriXX
ermittelt mit Hilfe der eindimensionalen Fouriertransformation der LSF. Die Orts-
frequenz, bei der die MTF auf die H•alfte ihres Maximums abgefallen ist, betr•agt
f 1=2 = 0 ; 08 mm� 1.

schnellen Fouriertransformation [9] (engl. Fast Fourier Transform FFT ). Die Frequenz, bei
der die MTF auf die H•alfte ihres Maximums abgefallen ist betr•agt f 1=2 = 0 ; 08 mm� 1. Die
leichte Oszillation der MTF ist auf den sogenannten

"
Truncation\-Fehler [14] zur •uckzuf•uhren.

Dieser r•uhrt daher, dass dieLSF wegen der endlichen Ausdehnung des Detektors ebenfalls
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endlich ist. Das Fehlen der Informationen im Ausl•aufer der LSF verursacht die Oszillationen
in der MTF . Ein weiterer Fehler ist auf den Ein
uss der Spaltbreite zur•uckzuf•uhren. Je gr•o�er
man also den Spalt w•ahlt, umso ungenauer wird dieLSF.
Die gemesseneLSF ist eine Faltung aus der Rechtecksfunktion des Spaltes mit der zu bestim-
mendenLSF der Kammer des Detektors. DieMTF des Spaltes ist somit die Fouriertransfor-
mierte der Rechtecksfunktion:

MTF (Spalt ) (u) =
sin(�wu )

(�wu )
(4.12)

wobei w die Breite des Spaltes ist.
Mit Hilfe der Beziehung:

MTF (gemessen) (u) = MTF (Kammer ) (u) � MTF (Spalt ) (u) (4.13)

kann aus der gemessenenMTF (gemessen) die MTF des Detektors MTF (Kammer ) berechnet
werden. Messungen haben jedoch ergeben, dass die Spaltbreite von 1 mm klein genug war,
sodass kein Ein
uss auf das Experiment feststellbar war.

4.4 Vergleich zwischen MatriXX, Planungsprogramm XiO von
CMS und GafChromic Filmen f •ur Dosisverteilungen

4.4.1 Bestrahlungsplanungsprogramme

Um eine Dosisverteilung zu simulieren werden in der Strahlentherapie Bestrahlungsplanungs-
programme eingesetzt. Solche Programme sind kommerziell erh•altlich und arbeiten mit ein-
gebundenen Daten•uber die in der jeweiligen Klinik verf•ugbaren Linearbeschleuniger. Die
Patientendaten werden in Form von CT-Schnittbildern, die In formationen •uber die Elektro-
nendichteverteilung im Patientengewebe liefern, als Grundlage zur Simulation der Dosisver-
teilungen benutzt. Solche Berechnungen erfordern sehr leistungsstarke Computer und nehmen
relativ viel Zeit in Anspruch, so dass die Programme mit vereinfachten Rechenmodellen ar-
beiten, die einen Kompromiss zwischen Rechengenauigkeit und Rechenzeit darstellen. Somit
kann es bei Dosisberechnungen in bestimmten Situationen zuFehlangaben kommen, insbe-
sondere bei eingeschlossenen luftgef•ullten R•aumen. Deshalb m•ussen die Berechnungen der
Bestrahlungsplanungsprogramme durch Messungen•uberpr•uft werden.

Am Universit •atsklinikum Hamburg-Eppendorf kommen mehrere Bestrahlungsplanungspro-
gramme zum Einsatz. In dieser Arbeit wurde das ProgrammXiO der Firma CMS zu Dosisbe-
rechnungen eingesetzt. Die Messungen zur•Uberpr•ufung der Dosisberechnungen wurden mit
der MatriXX und mit GafChromic EBT Filmen durchgef •uhrt und anschlie�end miteinander
verglichen.

4.4.2 Intensit •atsmodulierte Strahlenfelder

"
Konventionelle\ Bestrahlungstechniken, die keine intensit •atsmodulierten Felder einsetzen,

arbeiten mit mehreren Feldern aus unterschiedlichen Richtungen, wobei das homogene Strah-
lenfeld an die Projektion des Planungszielvolumens durch Lamellenkollimatoren (engl. multi-
leaf collimator, MLC) angepasst wird. Auf diese Weise k•onnen Tumore, die eine konvexe Form
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haben gut bestrahlt werden. Tumore, die nicht konvex sind und ein Risikoorgan ganz oder
teilweise umgeben, lassen sich mit konventionellen Techniken nicht bestrahlen.
Das Ziel intensit•atsmodulierter Bestrahlungstechniken (engl.intensity modulated radiotherapy,
IMRT) ist, durch eine gezielte Ver•anderung der Fluenz innerhalb der einzelnen Strahlenfelder
eine bessere Anpassung der dreidimensionalen Dosisverteilung an das Planungszielvolumen zu
erreichen und damit das angrenzende gesunde Gewebe zu schonen bei gleichzeitiger Erh•ohung
der Dosis im Tumorvolumen.

An den Linearbeschleunigern lassen sich intensit•atsmodulierte Felder mit Hilfe von La-
mellenkollimatoren durch •Uberlagerung mehrerer Felder unterschiedlicher Form, Wichtungen
und unterschiedlicher Strahlrichtungen erzeugen. Dabei wird f •ur jede Einstrahlrichtung das
gew•unschte Pro�l in diskrete Felder zerlegt. Die Bestrahlung erfolgt mit der sogenannten

"
Step

and Shoot\-Technik, bei der f•ur jede einzelne Einstellung die Bestrahlung unterbrochenwird,
w•ahrend die Lamellen und die Gantry in die erforderliche Position gebracht werden.

Die Planung der intensit•atsmodulierten Dosisverteilung weicht ebenfalls von der
"
herk•omm-

lichen\ Planung ab. Zur Berechnung solcher Felder ist es notwendig, das
"
angestrebte Resul-

tat\ vorzugeben. Dazu geh•oren die Lage des Planungszielvolumens, der Risikoorgane und der
gew•unschten Dosis innerhalb dieser Volumina. Die Planung der dreidimensionalen Dosisver-
teilung erfolgt somit invers, was dazu f•uhrt, dass aus der Form der Einzelfelder die Form der
sp•ateren Dosisverteilung nicht mehr erschlie�bar wird.
Um so wichtiger sind die •Uberpr•ufungen solcher dreidimensionalen Dosisverteilungen, die eine
hohe Anforderung an die Genauigkeit der Messmittel stellen, da dort sehr kleine Felder (bis
zu 1� 1 cm) mit hohen Gradienten zum Einsatz kommen. Am UKE �ndet di e Veri�kation von
IMRT-Feldern mit Hilfe von GafChromic Filmen in einem speziell daf •ur entwickelten Phan-
tom (ein 15 � 15 � 15 ccm W•urfel aus wasser•aquivalentem Material, der Messungen sowohl
mit Filmen als auch mit Ionisationskammern in unterschiedlichen Tiefen erm•oglicht) statt.
Gleichzeitig wird auch an einer Stelle mit einer Ionisationskammer die Absolutdosis gemessen.

4.4.3 Kalibrierung der GafChromic EBT Filme zur Absolutdos isbestimmung

Die in dieser Arbeit verwendeten GafChromic EBT Filme (Seriennummer: 35322-0031 bis
11.2007) ben•otigen zur Dosisermittlung einen Kalibrierprozess, der f•ur diesen Filmtyp nur
f•ur jede neue Filmcharge durchgef•uhrt werden muss. In Abbildung 4.19 ist die am UKE zur
Dosiskalibrierung von Filmen verwendete Feldverteilung dargestellt. Dazu wird ein Film mit
neun Feldern mit unterschiedlicher Dosis, die zuvor mit einer Ionisationskammer gemessen
wurde, bestrahlt, woraus anschlie�end eine Kalibrierkurve ermittelt wird, die in Abbildung
4.18 zu sehen ist. In der Tabelle 4.9 sind die Dosiswerten mitden zugeh•origen Scannerwer-
ten aufgelistet. Die Auswertung der Filme erfolgt mit Hilfe eines Scanners, sodass direkt die
Dosiswerte den Scannerwerten, anstatt der optischen Dichte zuordnet werden. Durch eine
Untergrundkorrektur bereinigt man die Scannerwerte ausserdem um eine Grundverf•arbung
des Films, die durch nat•urliche Ein
 •usse entsteht.

Durch das Fitten der ermittelten Werte mit einer Exponentia lfunktion ergab sich folgende
Funktion f •ur die ScannerwerteS in Abh •angigkeit der DosisD mit dem nichtlinearen Korrel-
lationskoe�zient, der sich zu R2 = 0,99936 ergab:
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Dosis[Gy] Scannerwert[bel.E.] Fehler[bel.E.]
0 63535 � 186,20

0,1565 53461 � 348,57
0,5310 44917 � 398,97
0,9086 38244 � 441,54
1,2892 33378 � 441,50
1,6668 30554 � 441,73
2,0413 27806 � 448,02
2,4403 25075 � 433,91
2,7994 23697 � 416,15
3,1586 22221 � 403,23

Tabelle 4.9: In der Tabelle sind die zu den jeweiligen Scannerwerten geh•orenden Dosiswerten
zur Dosiskalibrierung des GafChromic EBT Films angegeben.
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Abbildung 4.18: Die Abbildung zeigt die Kalibrierkurve zur Dosisermittlung f •ur den GafChromic
EBT Film. Die Dosiswerte werden direkt den Scannerwerten zugeordnet. Durch das
Fitten der Messwerte mit Hilfe einer Exponentialfunktion wurde ein Korrelatio ns-
koe�zient von R2 = 0,99936 bestimmt.

S = 7008:91167� exp
�

� D
0:0763

�
+ 38351:12631� exp

�
� D

1:436

�
+ 18174:4275 (4.14)
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Abbildung 4.19: Die Abbildung zeigt den Kalibrier�lm mit 9 symmetrisch angeordneten Feldern un-
terschiedlicher Dosis, die zuvor mit einer Ionisationskammer genau bestimmt wurde.

4.4.4 Vergleich f •ur eine einfache Dosisverteilung

Bevor eine
"
reale\ IMRT-Dosisverteilung (d.h. auf einen Patienten bereits abgestrahlte Dosis-

verteilung) mit der MatriXX veri�ziert wird, sollte zun •achst ein einfaches, pyramidenf•ormiges
Feld bestehend aus 8 Einzelfeldern (20� 20; 15� 15; 10� 10; 5� 5; 4� 4; 3� 3; 2� 2 und 1� 1 cm2

und 50 MU pro Feld), die alle auf einmal abgestrahlt wurden, mit der MatriXX untersucht
werden.
Um eine m•oglichst genaue Berechnung der Dosisverteilung mit dem Bestrahlungsplanungspro-
gramm XiO zu erreichen, wurde die MatriXX umgeben von RW3-Platten (gleicher Aufbau,
wie auch f•ur die sp•atere Messung: 4,7 cm als Aufbaumaterial und 6 cm als R•uckstreumaterial)
im CT gescannt. Die CT-Daten wurden als Grundlage f•ur die Berechnungen der Dosisver-
teilung des pyramidenf•ormigen Feldes verwendet. Die Dosisberechnung wurde in einer 10fach
h•oheren Au
 •osung durchgef•uhrt, als die MatriXX messen kann (alle 0,076 cm ein Rechen-
punkt) und in einer dreidimensionalen ASCII-Datei (RTOG-For mat) aus dem Bestrahlungs-
planungsprogramm exportiert.

Mit Hilfe eines am UKE speziell zur Auswertung solcher Daten geschriebenen Matlab-
Programms wurde die Dosis in der gleichen Schicht, in der sich die e�ektive Messtiefe der
MatriXX im Phantom be�ndet, aus dem ASCII-Datensatz isolier t. Anschlie�end wurde diese
Schicht mit selbstgeschriebenen Matlab-Programmen (Matlab-Routinen siehe Anhang) und
mit Origin 7.5 weiter ausgewertet.

Der Vergleich zwischen Filmmessungen und geplanten Dosisverteilungen erfolgt am UKE,
indem die gr•ober gerechneten Dosisverteilungen durch lineare Interpolation auf die Au
 •osung
des Films, der mit 72 dpi eingescannt wird, umgerechnet werden. Anschlie�end werden die
beiden Dosisvereilungen unter Minimierung der Abweichungen •ubereinander geschoben und
die Di�erenz wird gebildet.
Die gleiche Vorgehensweise mit der MatriXX-Messung und der geplanten Dosisverteilung f•uhr-
te nicht zu zufriedenstellenden Ergebnissen. Die Abweichungen sowohl in der Absolutdosis als
auch in der relativen, auf das Maximum normierten Verteilung lagen bei fast 5% (bezogen auf
das Maximum). Diese hohen Abweichungen sind darauf zur•uckzuf•uhren, dass die MatriXX
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im Gegensatz zum gerechneten Plan die Dosis nicht in einem Punkt misst, sondern innerhalb
eines kleinen Volumens,•uber das dann integriert wird. Um diesen Unterschied bei derAuswer-
tung zu ber•ucksichtigen, wurde die im letzten Abschnitt 4.3 ermittelt e Ansprechfunktion der
einzelnen Kammern der MatriXX zum Gewichten der gerechneten Dosisverteilung verwendet.

Die Korrektur der gerechneten Dosisverteilung wurde mit Hilfe einer Faltung mit der er-
mittelten Ansprechfunktion durchgef •uhrt. Wenn M (x0) das theoretische Messsignal an der
Stelle x0 und f (x) die gerechnete Dosisverteilung (in einer Dimension) beschreibt, dann ist
die Gewichtungsfunktion g(x0 � x) die Ansprechfunktion einer Kammer des Detektors. F•ur
diskrete Werte gilt f •ur das theoretische Messsignal in einer Dimension:

M (x0) =
P n

i =1 f (x i ) � g(x0 � x i )P n
i =1 g(x0 � x i )

(4.15)

Um die Faltung auf zwei Dimensionen auszuweiten, wurde einerotationssymmetrische Ge-
wichtungsfunktion aus der Ansrechfunktion ermittelt und a uf das Maximum normiert. Diese
ist in Abbildung 4.20 dargestellt. Zur Vereinfachung wurde eine quadratische Grund
•ache
von 0,76 cm� 0,76 cm f•ur die Kammern angenommen und die Ansprechfunktion in Schrit-
ten von 0,076 cm bestimmt (genau 10� 10 Werte lagen somit innerhalb der quadratischen
Fl•ache). Es wurde auch vernachl•assigt, dass die Kammern nicht genau aneinander grenzen.
Anschlie�end wurde die 10� 10-Matrix durch Aneinandersetzen von 32� 32 solcher Matrizen
zu einer 320� 320-Matrix erweitert, die damit die gleiche Dimension hatte, wie die gerechne-
te Dosisverteilung (siehe Abbildung 4.21) und die MatriXX mit 320� 320 Messpunkten mit
unterschiedlichem Ansprechen auf die Strahlung darstellen sollte.
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Abbildung 4.20: Die Abbildung zeigt die normierte zweidimensionale Ansprechfunktion einer einzel-
nen Kammer der MatriXX in 3D. F •ur die Gewichtungsfunktion wurde der Bereich
der Ansprechfunktion benutzt, der die Fl•ache einer Kammer abdeckt (0,76 cm� 0,76
cm mit dem Maximum als Mittelpunkt).

Durch das Multiplizieren der Gewichtungsebene mit der berechneten Dosisverteilung wurde
erreicht, dass die geplante Dosisverteilung an das Verhalten des Detektors bei der Messung
angepasst wurde. Als letzten Schritt wurde nach der Gleichung 4.15 mit n = 10 •uber die
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Bereiche einer Kammer das theoretische Messsignal berechnet.
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Abbildung 4.21: Die Abbildung zeigt die aus den normierten zweidimensionalen Ansprechfunktionen
einzelner Kammern der MatriXX zusammengesetzte Ebene. Diese Ebene stellt das
Ansprechverhalten des gesamten Detektors f•ur 320� 320 Messpunkte im Abstand
von 0,076 cm voneinander dar.
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Abbildung 4.22: Die Abbildung zeigt die pyramidenf•ormige Feldverteilung gemessen mit der Ma-
triXX. Oberhalb und rechts davon sind die jeweiligen Pro�le dargestellt.

Vor der Messung wurde die Absolutkalibrierung der MatriXX m it Hilfe einer Referenzmes-
sung •uberpr•uft. Es ergab sich eine Abweichung der MatriXX-Kalibrierung um 0,5%. Da die
pyramidenf•ormige Dosisverteilung ein kleines Feld von 1 cm� 1 cm genau im Zentrum hat,
wo die MatriXX keinen Messwert liefert, wenn sie symmetrisch am Zentralstrahl ausgerich-
tet wird, wurde die MatriXX f •ur die Messung jeweils um eine halbe Kammerreihe in x- und
y-Richtung versetzt, um im Zentrum des Pyramidenfeldes einen Messwert zu erhalten.
In der Abbildung 4.22 ist das pyramidenf•ormige Feld, das mit der MatriXX gemessen wurde,
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mit den x- und y-Pro�len dargestellt. Das Pro�l entlang der x-A chse ist in Abbildung 4.23 als
Vergleich zwischen der MatriXX, den unkorrigierten Planwerten, den korrigierten Planwerten
und dem GafChromic EBT Film zu sehen.
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Abbildung 4.23: Die Abbildung zeigt das Querpro�l der pyramidenf •ormigen Feldverteilung als Ver-
gleich zwischen den unkorrigierten Dosiswerten des Planungsprogramms (durchge-
zogene schwarze Linie), den korrigierten Plandosiswerten (gestrichelte schwarze Li-
nie), der MatriXX (rote Punkte) und dem GafChromic EBT Film (blaue Linie).
Die Messung mit der MatriXX weist eine maximale Abweichung von 4,5% vom un-
korrigierten Plan auf, nach der Anwendung der Korrektur liegt die Abweichung bei
1%.

Die Querpro�le der MatriXX-Messung und der korrigierten Dos iswerte des Planungspro-
gramms stimmen gut •uberein. Die maximale Abweichung betr•agt 1% und liegt im Maximum
der Feldverteilung, dort wo die Felder besonders klein sind. Die unkorrigierte Querverteilung
der Dosiswerte des Planungsprogramms weicht in der Absolutdosis deutlich von den mit der
MatriXX ermittelten Werten ab (maximale Abweichung 4,5%).
Die Abweichungen zwischen dem Querpro�l gemessen mit dem GafChromic EBT Film und
den Planungsdaten von maximal 13% sind darauf zur•uckzuf•uhren, dass bei der Berechnung die
CT-Daten des MatriXX-Phantoms als Grundlage verwendet wurden, w•ahrend die Messung
mit den Filmen im W •urfelphantom (Easycube) in Abwesenheit der MatriXX durchgef•uhrt
wurde. Im W •urfelphantom herrschen deutlich andere Verh•altnisse als im MatriXX-Phantom.
Die Messungen wurden auf diese Weise durchgef•uhrt, weil im Easycube die Filme sehr genau
positioniert werden k•onnen, sodass sichergestellt ist, dass die Messung genau imZentralstrahl
stattgefunden hat. Da der W•urfel auch noch genau an den Lasern des Linacs ausgerichtet
werden kann, herrschten bei den Filmmessungen genau de�nierte Verh•altnisse. Eine besse-
re •Ubereinstimmung zwischen dem Querpro�l gemessen mit dem Film und der errechneten
Dosisverteilung ergibt sich f•ur aufs Maximum normierte Kurven (vergleiche Abbildung 4.24).

60



4.4 Vergleich zwischen MatriXX, Planungsprogramm XiO und GafChromic Filmen

0 5 10 15 20 25 30

0,0

0,2

0,4

0,6

0,8

1,0

 

 

 unkorr. Plan

 EBT Film

no
rm

ie
rt

e 
D

os
is

Querprofil [cm]

Abbildung 4.24: In der Abbildung ist der Vergleich des aufs Maximum normierten Querpro�ls der
pyramidenf•ormigen Feldverteilung zwischen den unkorrigierten Dosiswerten des Pla-
nungsprogramms und dem GafChromic EBT Film dargestellt.

Das Querpro�l des Films wurde auf den Mittelwert des stark rauschenden Signals im Ma-
ximum normiert. Auch hier zeigen sich noch auf Grund der beschriebenen Vorgehensweise
relativ gro�e Abweichungen von maximal 5% besonders im Bereich der kleineren Felder im
Maximum der Pyramide.

4.4.5 Vergleich f •ur einen IMRT-Plan

Ein bereits existierender IMRT-Plan bestehend aus 7 einzelnen Feldern aus unterschiedli-
chen Richtungen, mit dem ein Patient behandelt wurde, musste f•ur den Vergleich zwischen
dem Planungsprogramm, der MatriXX und dem EBT Film etwas modi�ziert werden. Da die
MatriXX nur f •ur Bestrahlungen aus einer Richtung (senkrecht zur Ober
•ache der MatriXX)
eingesetzt werden kann, wurde jedes der 7 IMRT-Felder des Gesamt-IMRT-Plans auf den
Gantrywinkel 0 � umgerechnet und einzeln auf die MatriXX und die Filme abgestrahlt. Erst
die •Uberlagerung dieser 7 Einzelfelder bildet eine resultierende dreidimensionale Dosisvertei-
lung. Bei diesem Vergleich sollte die Dosisverteilung der einzelnen Felder •uberpr•uft werden
unter der Annahme, dass eine•Ubereinstimmung der Felder in 2D zu einer •Ubereinstimmung
der •Uberlagerung dieser in 3D f•uhren wird.

Bei der Auswertung ist genauso vorgegangen worden, wie bei der Untersuchung der pyra-
midenf•ormigen Dosisverteilung. Es wurde eine erwartete Dosisverteilung mit der Schrittweite
0,076 cm mit dem Planungsprogramm berechnet, dann mit der imletzten Abschnitt beschrie-
benen Ansprechfunktion gefaltet. In Abbildung 4.25 ist exemplarisch die Dosisverteilung des
ersten Feldes des IMRT-Plans gemessen mit der MatriXX mit denQuer- und L•angspro�len
zu sehen. Hierf•ur wurde die MatriXX ebenfalls jeweils um eine halbe Kammerreihe in x- und
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y-Richtung verschoben, um im Zentralstrahl einen Messwert zu erhalten.
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Abbildung 4.25: Die Abbildung zeigt die Dosisverteilung des ersten IMRT-Feldes gemessen mit der
MatriXX. Oberhalb und rechts sind die jeweiligen Pro�le in x- und y-Richtung zu
sehen.
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Abbildung 4.26: In der Abbildung ist der Vergleich des Querpro�ls des ersten IMRT-Feldes zwischen
der MatriXX (rote Punkte), den unkorrigierten (schwarze durchgezogen Linie) und
den korrigierten Plandosiswerten (schwarze gestrichelte Linie) gezeigt. Diemaximale
Abweichung zwischen dem unkorrigierten Plan und der MatriXX liegt bei 16%, nach
der Korrektur liegen

Die Abbildung 4.26 stellt den Vergleich des Querpro�ls vom ersten IMRT-Feld zwischen der
MatriXX und dem korrigierten und unkorrigierten Plan dar. •Ahnlich wie schon beim Vergleich
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4.4 Vergleich zwischen MatriXX, Planungsprogramm XiO und GafChromic Filmen
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Abbildung 4.27: Die Abbildung zeigt den Vergleich des Querpro�ls des ersten IMRT-Feldes zwischen
den linear auf die h•ohere Au
 •osung des Films interpolierten Messwerte der MatriXX
und dem EBT Film.

der Pro�le f •ur die pyramidenf•ormige Dosisverteilung stimmen die Pro�le gemessen mit der
MatriXX und ermittelt durch das Korrigieren der geplanten D aten besser•uberein als ohne die
Korrekturen. Die maximale Abweichung betr•agt 8,4% und liegt genau im Bereich des gr•o�ten
Gradienten im Maximum. Alle anderen Bereiche weichen um maximal 4,5% vom korrigierten
Plan ab. Ohne die Korrektur betragen die Abweichungen der MatriXX-Messwetre von den
geplanten Dosiswerten um bis zu 16%.

In der Abbildung 4.27 ist der Vergleich zwischen dem Querpro�l des ersten IMRT-Feldes
gemessen mit der MatriXX und mit einem GafChromic EBT Film. D ie ermittelte Dosisver-
teilung der MatriXX wurde durch lineare Interpolation auf d ie Au
 •osung des Films (72 dpi)
umgerechnet, damit die beiden Pro�le direkt verglichen werden konnten. Man erkennt starke
Abweichungen zwischen der Film- und der MatriXX-Messung. Die maximale Abweichung be-
tr •agt 16,4%. Dies ist vergleichbar mit den Abweichungen zwischen den MatriXX-Messwerten
und dem unkorrigierten Plan. In den Bereichen mit einer h•oheren Dosis liegen die Messwerte
des Films unterhalb der Messwerte der MatriXX. Dort wo weniger Dosis appliziert wurde,
liefert der Film deutlich mehr Dosis als die MatriXX.

Diese starken Abweichungen zwischen Film- und MatriXX-Messungen sind darauf zur•uck-
zuf•uhren, dass der Film eine viel h•ohere Au
 •osung hat als die MatriXX. Hinzu kommt, dass
die K•ornung in einem Film sehr fein ist, sodass Dosisgradienten besser erfasst werden. Die
MatriXX liefert in den Bereichen mit hohen Dosisgradienten grunds•atzlich h•ohere Messwerte
und in den Bereichen mit kleinen Gradienten weniger Dosis als der Film, weil sie •uber die
Fl•ache jeder einzelnen Kammer integriert und damit das Signal

"
verschmiert\. Besonders
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4 Dosimetrie mit der Pixel-Ionisationskammer MatriXX

bei IMRT-Feldern, in denen kleine Felder eingesetzt werden,kann es passieren, dass ein sehr
steiler Dosisgradient mitten auf eine Kammer oder genau dazwischen f•allt. In solchen F•allen
misst die MatriXX entweder mehr oder weniger Dosis als der Film an dieser Stelle messen
w•urde. Ein weiterer Grund f•ur die hohen Abweichungen ist die Tatsache, dass die Film-
messung im speziellen W•urfelphantom aus Festwasser durchgef•uhrt wurden, in dem andere
Streuverh•altnisse herrschen, als im MatriXX-Phantom. Diese Vorgehensweise gew•ahrleistete
eine sehr genaue Positionierung der Filme im Phantom, was mit dem MatriXX-Phantom nicht
m•oglich gewesen w•are.

Um eine bessere Au
•osung der MatriXX zu erreichen, k•onnte man die Veri�kation der
Feldverteilungen zweimal oder•ofter mit der MatriXX aufnehmen und die MatriXX nach je-
der Aufnahme um eine halbe Kammerreihe verschieben. Das w•urde zwar mehr Messwerte f•ur
die Feldverteilung liefern, gleichzeitig w•are es mit mehr Aufwand und mehr Unsicherheiten
durch Fehlpositionierung verbunden. Der Einsatz der MatriXX f •ur die Veri�kation von IMRT-
Feldern soll einen Vorteil gegen•uber der Filmdosimetrie bringen. Werden aber die Verfahren
der MatriXX-Messungen immer komplizierter, so wird die Matr iXX ihren Vorteil gegen•uber
den Filmen verlieren.

4.5 Vergleich zwischen zwei Fl•achendetektoren

Im Rahmen dieser Arbeit wurden Messungen mit einem vergleichbaren Fl•achendetektor wie
der MatriXX der Firma Scanditronix Wellh •ofer (Schwarzenbruck) durchgef•uhrt. Es handelt
sich dabei um das 2D-ARRAY der Firma PTW (Freiburg), das in Abb ildung 4.28 zu sehen ist.
Es ist aus 27� 27 luftgef•ullten Ionisationskammern aufgebaut. Jede Kammer ist w•urfelf•ormig
und 5 mm� 5 mm breit sowie 5 mm hoch. Der Abstand der Kammern voneinander (von Mit-
te zu Mitte) betr •agt 1 cm, so dass jede Kammer 5 mm von ihrer Nachbarkammer entfernt
ist. Dieser Kammerabstand erm•oglicht ein Abbilden einer einzelnen Lamelle eines Siemens
Mulit-Leaf-Kollimators auf jeweils eine Kammer des Detektors, der am Isozentrum des Li-
nearbeschleuniger ausgerichtet ist. Im Gegensatz zur MatriXX be�ndet sich beim PTW-Array
jeweils eine Reihe mit Ionisationskammern genau auf den Zentralstrahlachsen.

Das 2D-ARRAY erm•oglicht •ahnlich wie die MatriXX durch eine Kombination aus zwei
Z•ahlern ein Auslesen der Kammern ohne Totzeite�ekte. Der Detektor liest alle 400 ms das
Signal der Kammern aus, was im Vergleich zur MatriXX (20 ms) eine um den Faktor 20
l•angere Integrationsperiode bedeutet. Die M•oglichkeit in so kurzen Zeitintervallen zu messen,
erlaubt es mit der MatriXX Vorg •ange wie die Entstehung eines virtuellen Keilfeldes oder die
Hochfahrphase des Linacs zu untersuchen. Mit Intervallen von 20 ms l•asst sich die gepulste
Strahlung des Linacs beobachten (siehe Abschnitt 2.2.2), wof•ur 400 ms des PTW-Arrays be-
reits zu lang sind.
Die Ionisationskammern des 2D-ARRAYS sind mit einer 5 mm dicken PMMA-Schicht (

"
Ple-

xiglas\) bedeckt, unterhalb derer auch der e�ektive Messort des Detektors lokalisiert ist. Der
gesamte Detektor besteht aus Materialien mit einem niedrigen Z , um ann•ahernd Gewebe•aqui-
valenz zu gew•ahrleisten.

Im Gegensatz zur MatriXX wurde die Elektronik des 2D-ARRAYS ausgelagert, sodass
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4.5 Vergleich zwischen zwei Fl•achendetektoren

Abbildung 4.28: Die Abbildung zeigt das 2D-ARRAY der Firma PTW, bestehend aus 27� 27 Io-
nisationskammern, die auf der Ober
•ache des Detektors durch Quadrate markiert
sind. Zus•atzlich sind die Zentralstrahlachsen und die Feldgr•o�en von 10 cm� 10 cm,
20 cm� 20 cm und 26 cm� 26 cm eingezeichnet. Links neben dem Detektor ist die
ausgelagerte Elektronik zu sehen, die per Kabel an den Detektor angeschlossen wird.

der Detektor allein nur 5 kg wiegt. Die Elektronik wird mit ei nem Kabel an den Detektor
angeschlossen und be�ndet sich somit nicht im Bereich der Streustrahlung, was eine Bleiab-
schirmung •uber
 •ussig macht.
Der Detektor wird •uber eine serielle Schnittstelle an einen PC angeschlossen, was im Vergleich
zur MatriXX einige Nachteile birgt. W •ahrend die MatriXX durch Anpassen der IP problemlos
in ein bestehendes Netzwerk integriert werden kann, ist dies mit dem PTW-ARRAY nicht
m•oglich. Ein weiterer Nachteil liegt darin, dass die meistenneueren PCs nicht mehr•uber eine
serielle Schnittstelle verf•ugen. Dieses Problem kann durch einen Seriell-zu-USB-Adapteraber
schnell behoben werden.

Das 2D-ARRAY wird durch die Software VeriSoft gesteuert, die eine•ubergreifende Softwa-
re mit vielen M•oglichkeiten zur Auswertung der Messdaten darstellt. Der gesamte Bereich der
Qualit •atssicherung mit dem Array ist aus der Hauptsoftware ausgelagert und in einer zus•atz-
lichen Software MultiCheck geb•undelt worden. Zu den Funktionen der Software MultiCheck
geh•oren z.B. bereits eine Funktion zum Auswerten virtueller Keilfelder (Winkelberechnung
eingeschlossen) und eine Bestimmung von Feldgr•o�en mit einer Gegen•uberstellung zwischen
Licht- und Photonenfeld eines Linearbeschleunigers.

Der PTW-Detektor ist in mehreren Publikationen [29], [20] beschrieben und eingehend
auf seine dosimetrischen Eigenschaften untersucht worden. Im Rahmen dieser Arbeit wurden
Messungen zur Dosis- und Energieabh•angigkeit, Einschaltphase und zur zeitlichen Stabilit•at
des Detektors durchgef•uhrt, um die Ergebnisse direkt mit denen f•ur die MatriXX vergleichen
zu k•onnen. Die Angaben zum Ansprechverm•ogen der einzelnen Kammern des 2D-Arrays
zum Vergleich mit der MatriXX sind der Publikation von Poppe et al. entnommen. Die
Benutzerfreundlichkeit beider Detektoren wurde ebenfalls verglichen und das PTW-Array
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4 Dosimetrie mit der Pixel-Ionisationskammer MatriXX

wurde zur Messung an den gleichen Feldern (pyramidenf•ormig und IMRT) wie die MatriXX
eingesetzt.

4.5.1 Dosis- und Energieabh•angigkeit
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Abbildung 4.29: Die Abbildung zeigt die Dosisabh•angigkeit des PTW-Arrays f•ur 6 MV Photonen-
strahlung. Die lineare Regression ergab f•ur die StandardabweichungSD = 0 ; 06949.

In den Abbildungen 4.29 und 4.30 ist die Dosisabh•angigkeit des 2D-ARRAYS von PTW f •ur
6 MV und 15 MV Photonenstrahlung dargestellt. Die Messung und die Auswertung erfolgte
analog zu der Vorgehensweise, die bereits im Abschnitt 4.2.2 f•ur die MatriXX beschrieben
wurde. Zur Auswertung wurden die Messwerte der mittleren f•unf Kammern gemittelt und die
Standardabweichung als Fehler angegeben.
F•ur beide Energien zeigt sich ein deutlicher linearer Zusammenhang zwischen dem Signal des
Arrays und der abgestrahlten Monitor Units. Die lineare Regression ergab f•ur 6 MV einen
Korrelationskoe�zienten R = 0 ; 99997 und eine StandardabweichungSD = 0 ; 06949 und f•ur
15 MV R = 1 und SD = 0 ; 08794.

Um das Array auf Energieabh•angigkeit zu untersuchen, wurde das Messsignal des Detektors
gegen die abgestrahlte Dosis f•ur 6 MV und f •ur 15 MV in einer Gra�k dargestellt (siehe
Abbildung 4.31). Die anschlie�ende lineare Regression aller Messwerte zusammen ergab den
Korrelationskoe�zienten R = 0 ; 99994 und die StandardabweichungSD = 3 ; 10867. Dies ist
ein Indiz daf•ur, dass das Messsignal des Arrays nicht von der Energie im untersuchten Bereich
zwischen 6 MV und 15 MV Photonenstrahlung abh•angt.
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4.5 Vergleich zwischen zwei Fl•achendetektoren
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Abbildung 4.30: Die Abbildung zeigt die Dosisabh•angigkeit des PTW-Arrays f•ur 15 MV Photonen-
strahlung. Die lineare Regression ergab f•ur die StandardabweichungSD = 0 ; 08794.

4.5.2 Einschaltphase, zeitliche Stabilit •at und sonstige dosimetrische
Eigenschaften

•Ahnlich wie die Untersuchungen mit der MatriXX wurde das PTW 2D-ARRAY auf sein
Verhalten in der Einschaltphase und auf seine zeitliche Stabilit •at untersucht. Dabei konnten
keinerlei E�ekte beobachtet werden, die auf ein •ahnliches Verhalten wie bei der MatriXX
direkt nach dem Anschalten des Ger•ates hindeuten w•urden. Das Array lieferte von der ers-
ten Messung an ein stabiles Signal, dass sich auch nach einerBestrahlungspause und nach
erneutem Aus- und wieder Anschalten des Ger•ates nicht merklich ver•anderte. Daraus kann
geschlossen werden, dass das Array keine Vorbestrahlung ben•otigt.

Eine Absolutkalibrierung des Arrays ist nicht erforderlich, da es vom Hersteller mit 60Co
bereits kalibriert ausgeliefert wird und sofort f•ur Absolutdosisbestimmungen eingesetzt wer-
den kann. Der Kalibrierfaktor N (D;W ) wird ebenfalls von PTW angegeben mit N (D;W ) =
4; 5843� 10� 9 C/Gy. Es wurde kein k(Q) -Faktor f •ur das Array bestimmt, sodass alle Messun-
gen der Absolutdosis mit 1-2% Fehler (es wurde nur mit 6 MV Photonenstrahlung gemessen)
behaftet sind. Da der Detektor sehr schmal ist, emp�ehlt PTW eine Verwendung von min-
destens 5 cm RW3 oder PMMA als R•uckstreumaterial bei jeder Messung mit dem Array.

4.5.3 Ansprechverm•ogen einzelner Kammern

Poppe et al. [20] hat mit Hilfe einer Spaltmessung die Linienbildfunktion LSF einer einzelnen
Kammer des 2D-ARRAYS bestimmt (siehe Abbildung 4.32). Die volle Halbwertsbreite der
LSF betr•agt 8 mm (6 mm bei der MatriXX) und am Rand der Kammern treten Nebenmaxi-
ma auf, die auf die Streuung in den Stegen zwischen den Kammern zur•uckzuf•uhren sind. In
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4 Dosimetrie mit der Pixel-Ionisationskammer MatriXX

0 2 4 6 8 10

0

2

4

6

8

10

12

 

 

 6 MV

 15 MV

 linearer Fit

S
ig

n
a

l [
b

e
l.E

.]

Dosis [Gy]

Abbildung 4.31: In der Abbildung ist das aufs Maximum normierte Signal des Arrays f•ur unterschied-
liche Anzahl der MU bei 6 MV (schwarze Quadrate) und 15 MV (rote Kreise) Photo-
nenstrahlung dargestellt. F•ur beide Energien ergab sich aus der linearen Regression
(rote Linie) die gleiche Steigung mit dem Korrelationskoe�zienten R = 0 ; 99994
und der Standardabweichung vonSD = 3 ; 10867.

Abbildung 4.32: In der Abbildung ist die auf das Maximum normierte LSF einer Kammer des 2D-
ARRAYS von PTW gezeigt. Die beiden grauen Balken rechts und links von der y-
Achse sollen die Stege darstellen, die die Kammern des Arrays voneinander trennen
(Quelle [20]).
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4.5 Vergleich zwischen zwei Fl•achendetektoren

der Publikation wird berichtet, dass nur die LSF entlang der Detektorachse bestimmt wurde,
jedoch keine entlang der Diagonalen des Detektors. Auf Grund der quadratischen Grund
 •ache
kann man nicht davon ausgehen, dass dieLSF der Kammer rotationssymmetrisch ist. Durch
dieses Hineinstreuen der Stege in die Kammer verbreitert sich die LSF, was dazu f•uhrt, dass
das gemessene Signal deutlich st•arker

"
verschmiert\ wird als das Signal gemessen mit der

MatriXX.

Die Vorgehensweise beim Vergleich der pyramidenf•ormigen Dosisverteilung und des IMRT-
Feldes zwischen der MatriXX, dem Planungsprogramm und dem GafChromic EBT Film,
die in Abschnitt 4.4.4 erl•autert wird, kann nicht auf das PTW-Array •ubertragen werden,
da einerseits keine zweidimensionaleLSF der Kammern bekannt ist und andererseits die
gemesseneLSF mehrere Maxima aufweist, was das

"
Fitten\ dieser mit einer Funktion noch

erschwert. Das bedeutet, dass beim Vergleichen der Dosisverteilungen zwischen dem Array und
dem Planungsprogramm das Ansprechverm•ogen der Kammern nicht ber•ucksichtigt werden
kann, wie es bei der MatriXX der Fall ist.

4.5.4 Vergleich f •ur die pyramidenf •ormige Dosisverteilung

Das 2D-ARRAY wurde f •ur Messungen an der in Abschnitt 4.4.4 beschriebenen pyrami-
denf•ormigen Feldverteilung eingesetzt. Die Messungen wurden unter den gleichen Bedingun-
gen wie mit der MatriXX durchgef •uhrt.
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Abbildung 4.33: In der Abbildung ist der Vergleich der Pro�le entlang der x-Achse der pyrami-
denf•ormigen Dosisverteilung f•ur den unkorrigierten Plan (schwarz), die MatriXX
(rot)und das PTW-Array (blau) dargestellt. Die PTW-Messung weicht um maxi-
mal 2,1% von der MatriXX-Messung ab.

Die Abbildung 4.33 zeigt den Vergleich der Pro�le entlang der x-Achse der pyramidenf•ormigen

69



4 Dosimetrie mit der Pixel-Ionisationskammer MatriXX

Dosisverteilung f•ur den unkorrigierten Film, die MatriXX und das PTW-Array. Di e maxima-
le Abweichung zwischen der MatriXX und dem PTW-Array betr •agt 2,1%. Das 2D-ARRAY
hat auf den Zentralstrahlachsen jeweils eine Kammerreihe und muss deshalb nicht zus•atzlich
versetzt werden.
Da die Abweichungen zwischen den beiden Detektoren nur gering sind, m•ussten die Plando-
siswerte auch f•ur das PTW-Array auf die gleiche weise korrigiert werden wie f•ur die MatriXX.

4.5.5 Vergleich f •ur das IMRT-Feld

Die Untersuchung der Dosisverteilung des IMRT-Feldes (Abschnitt 4.4.5) wurde ebenfalls mit
dem PTW-Array durchgef •uhrt und die Ergebnisse mit denen der MatriXX-Messung vergli-
chen.
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Abbildung 4.34: In der Abbildung ist der Vergleich der Pro�le entlang der x-Achse der IMRT-
Feldverteilung f•ur den unkorrigierten Plan (schwarz), die MatriXX (rot) und das
PTW-Array (blau) dargestellt. Die maximale Abweichung zwischen der MatriX X
und dem PTW-Array liegt bei 1,9%.

Die Abbildung 4.34 zeigt den Vergleich der Pro�le entlang der x-Achse des IMRT-Feldes f•ur
den unkorrigierten Plan, die MatriXX und das 2D-ARRAY. Sowoh l das MatriXX-Pro�l, als
auch das PTW-Pro�l weichen stark vom unkorrigierten Plan ab. Die maximale Abweichung
der beiden Messungen untereinander betr•agt 1,9%. Auch hier zeigt sich, dass f•ur einen Einsatz
des PTW-Arrays zur IMRT-Veri�kation der Plan entsprechend ko rrigiert werden muss. Das
PTW-Array liefert eine insgesamt etwas breitere Dosisverteilung als die MatriXX f •ur diese
Feld. Dies k•onnte auf die etwas breitere Ansprechfunktion (LSF ) der einzelnen Kammern
des Arrays zur•uckzuf•uhren sein, also auf das st•arkere

"
Verschmieren\ des Signals durch die

PTW-Kammern.
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5 Zusammenfassung und Ausblick

In dieser Arbeit wurden Untersuchungen zur Evaluation einer neuen Pixel-Ionisationskammer
(MatriXX) der Firma Scanditronix Wellh •ofer durchgef•uhrt mit dem Ziel, diese f•ur den Einsatz
als Messmittel in der klinischen Dosimetrie zu quali�zieren. Im Rahmen dieser Untersuchun-
gen wurde gezeigt, dass das Ger•at sehr gut zum Einsatz f•ur Dosisbestimmungen von zweidi-
mensionalen Feldverteilungen geeignet ist. Gleichzeitigwurden aber auch einige Schw•achen
des Detektors und der Software aufgedeckt, die f•ur die sp•ateren Messungen ber•ucksichtigt
werden m•ussen.

Die e�ektive Messtiefe der MatriXX wurde zu 3 mm � 1 mm unter der Ober
 •ache bestimmt,
was mit der seitlichen Markierung durch den Hersteller gut •ubereinstimmt.
Die Untersuchungen zur Dosisabh•angigkeit ergaben einen linearen Zusammenhang zwischen
der applizierten Dosis und dem Signal der MatriXX. Es zeigtesich jedoch eine Abh•angigkeit
des Signals von der Anzahl der Integrationsintervalle, einem Detektorparameter, der zusam-
men mit der L•ange der Integrationszeit die Dauer einer Messung festlegt. Das Signal wird
immer durch die Anzahl der Integrationsintervalle geteilt , was bei einer •Anderung w•ahrend
einer Messreihe korrigiert werden muss.

Der Detektor zeigte keine Energieabh•angigkeit im Bereich zwischen 4 MV und 15 MV
Photonenstrahlung, muss aber nach dem Einschalten mit mindestens 1000 MU bei 6 MV
Photonenstrahlung (entspricht einer Dosis von 10 Gy) vorbestrahlt werden, damit es ein sta-
biles Signal liefert. Das Signal nach dieser Vorbestrahlung zeigte sich als zeitlich stabil; nur
nach dem Ausschalten des Detektors muss die Vorbestrahlungvor der ersten Messung wieder-
holt werden. Die Dicke des Materials, das als R•uckstreumaterial dient, beein
usst die H•ohe
des Signals und verursacht beim Variieren zwischen 0 cm und 6cm eine Erh•ohung des Signals
um 1,2%.

Die interne Kalibrierung der einzelnen Ionisationskammern der MatriXX, die vom Herstel-
ler mit 60Co durchgef•uhrt wurde, zeigte sich •uber einen Zeitraum von 11 Monaten als stabil,
wies aber eine Schie
age auf, die entweder auf die Kalibrierprozedur des Herstellers oder den
Transport der MatriXX zur •uckzuf•uhren ist. Eine Kalibrierung der MatriXX mit Hilfe einer
Referenzkammer lieferte einen Kalibrierfaktork(User) = 0,89 cGy � 0,06 cGy, der unabh•angig
von der Energie und der Messtiefe ist.

Der Einsatz des Detektors f•ur Messungen an einem Hardwarekeilfeld, das durch einen
60� Absorber geformt wurde, zeigte eine sehr gute•Ubereinstimmung des Querpro�ls mit der
Messung mit einer Referenzkammer im Wasserphantom. Durch die Verwendung der MatriXX
zur Veri�kation eines virtuellen Keilfeldes konnte die Messzeit, die f•ur die gleiche Messung
mit einer Ionisationskammer im Wasserphantom zwischen 4 und 5 Stunden dauerte, auf die
H•alfte reduziert werden. Die mit Hilfe der MatriXX bestimmte n Keilwinkel des virtuellen
Keils lagen alle in dem von Siemens f•ur den virtuellen Keil vorgegebenen Toleranzbereich
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5 Zusammenfassung und Ausblick

von � 2� .

Mit Hilfe einer Spaltmessung wurde das laterale Ansprechverm•ogen (LSF ) einer einzelnen
Kammer der MatriXX bestimmt, die sich als ann•ahernd gau�f•ormig und rotationssymme-
trisch mit der vollen Halbwertsbreite von 6 mm ergab. Daraus wurde durch eine Fourier-
transformation die Modulations•ubertragungsfunktion (MTF ) bestimmt, die das r•aumliche
Au
 •osungsverm•ogen der einzelnen Kammer beschreibt. Dabei ergab sich als Frequenz, bei
der die MTF auf die H•alfte des Maximums abgefallen istf 1=2 = 0 ; 08 mm� 1.

Es wurden zwei Dosisverteilungen verglichen, eine einfache pyramidenf•ormige Feldvertei-
lung und eine komplizierte IMRT-Feldverteilung mit sehr kle inen Feldern und starken Gra-
dienten. Hierzu dienten Messung mit der MatriXX und dem GafChromic EBT Film, sowie
die mit dem PlanungsprogrammXiO der Firma CMS berechnete Dosiswerteverteilung. Nach
einer Korrektur der berechneten Dosisverteilung mit Hilfe einer Faltung aus den errechneten
Dosiswerten und der Ansprechfunktion der einzelnen Kammern der MatriXX ergab sich eine
gute •Ubereinstimmung zwischen dem Plan und der MatriXX-Messung mit einer maximalen
Abweichung von 2%. Die MatriXX-Messung zeigte wegen der vielgeringeren Au
•osung der
MatriXX deutliche Abweichungen in den Querpro�len von der F ilmmessung, die nicht wie
der Plan korrigiert wurde.

Ferner wurde ein Detektor der Firma PTW (2D-ARRAY) mit der Mat riXX verglichen. Als
Vorteile des PTW-Arrays ergaben sich die leistungsst•arkere Software und seine Stabilit•at in
der Startphase ohne Vorbestrahlung. Die Ansprechfunktioneinzelner Kammern des PTW-
Arrays ist breiter als die der MatriXX. Dies resultiert aus d en Streue�ekten der Stege aus
den Kammerzwischenr•aumen.

Zusammenfassend kann festgehalten werden, dass sich die Pixel-Ionisationskammer Ma-
triXX sich als ein akkurates Messmittel f•ur den Einsatz in der klinischen Dosimetrie eignet
und das Potential hat, die Qualit •atssicherung an den medizinischen Linearbeschleunigern zu
vereinfachen und zu beschleunigen.

In Zukunft wird die MatriXX ein fester Bestandteil der Quali t •atssicherung am UKE. Sie
wird in ein bestehendes Netzwerk eingebunden und im Rahmen der Wochen-, Monats- und
Jahreskontrollmessungen an den Linearbeschleunigern eingesetzt. Durch ein geplantes Phan-
tom, das auf der Ober
•ache der MatriXX positioniert werden soll und das eine •Uberpr•ufung
mehrerer Feldparameter in einer Messung erlauben wird, k•onnte die MatriXX die Messun-
gen mit einer Ionisationskammer w•ahrend der w•ochentlichen Kontrollmessungen ersetzen. Bei
der Einf•uhrung einer dynamischen Bestrahlungstechnik (z.B. IMAT - intensity modulated arc
therapy), bei der sich w•ahrend der Bestrahlung die Gantry dreht und die Kollimatorl amellen
verfahren werden, k•onnte die MatriXX in ihrer Gantryhalterung zum Einsatz komm en, um
die Qualit •atssicherung dieser aufwendigen Technik zu gew•ahrleisten.
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A Interne Korrektur
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Abbildung A.1: Die Abbildung zeigt eine Matrix aus Korrekturfaktoren, die mit eingeschal-
teter interner Korrektur der MatriXX ermittelt wurde. Es ist e ine leichte
Schie
age zu erkennen, die auf die interne Korrektur zur•uckzuf•uhren ist.
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A Interne Korrektur
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Abbildung A.2: In der Abbildung ist eine Matrix aus Korrekturfaktoren dargesstellt, die ohne
interne Korrektur der MatriXX ermittelt wurde. Hier ist keine S chie
age zu
erkennen, was darauf hindeutet, dass die interne Korrektur fehlerbehaftet ist.
Die einzelnen Peaks, die man deutlich erkennt, entsprechenden Kammern,
die das Signal•uber- oder unterbewerten.
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B Verwendete Matlabroutinen

function [matrix] = gebiet (P,S,Ansprech,a,b)
%Planungssystem ist zu genau, wird in Gebiete von 10x10
%eingeteilt, mit dem Ansprechverm•ogen S gewichtet und dar •uber summiert
%Aufrufen der Funktion mit der Eingabe
(Plan,AnsprechEbene,10x10Ansprechfunktion,erste x-Ko ordinate,erste
%y-Koordinate)

x(1) = a; %1. x-Koordinate ist gegeben
y(1) = b; %1. y-Koordinate ist gegeben

%streu=P((x(1)-5):((x(1)-5)+389),((y(1)-5):(y(1)-5) +389)).*(0.38);
norm=sum(sum(Ansprech));
plan=P((x(1)-5):((x(1)-5)+389),((y(1)-5):(y(1)-5)+3 89)).*S;

%x(1)=6;
%y(1)=6;

matrix(1,1) = (sum(sum(plan(x(1)-5:x(1)+4, y(1)-5:y(1) +4))))./norm;

for m = 1:32
y(m+1) = y(1)+m*10;

for n = 1:32
x(n+1) = x(1)+n*10;
matrix(n,m) = (sum(sum(plan(x(n)-5:x(n)+4, y(m)-5:y(m) +4))))./norm;

end

end
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B Verwendete Matlabroutinen
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