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Einleitung

1 EINLEITUNG

Die Ionenstrahl-Therapie stellt in den letzten Jahrzehnten einen kleinen, aber stetig zuneh-
menden Anteil der Strahlentherapie dar (PTCOG 2023). Zum mit Abstand grof3ten Teil wer-
den dabei Protonenstrahlen genutzt, aber auch Kohlenstoffionen werden verwendet (Jakel
2020). Heliumionen wiederum befinden sich in der Vorbereitung fiir den klinischen Einsatz
(Mairani et al. 2022). Wesentliche Vorteile der Ionenstrahl-Therapie gegeniiber hochenerge-
tischer Rontgenstrahlung (Megavolt-Photonen, Abkiirzung MV-Photonen) sind die Méglich-
keit einer erhohten Konformitét der Bestrahlung des Zielvolumens und die Mdglichkeit einer
besseren Schonung des umliegenden Gewebes, insbesondere durch die Bragg-Peak Charak-
teristik der Ionenstrahlen aufgrund endlicher Reichweite in Gewebe. AuBBerdem kdnnen mit
den schwereren Ionen (schwerer als Protonen) lateral zur Strahlrichtung aufgrund von gerin-
gerer Seitenstreuung im Gewebe, steilere Dosisabfille im Vergleich zu MV-Photonen er-
reicht werden. Schwerere lonen weisen zudem einige radiobiologische Vorteile gegeniiber
Protonen auf (Schardt et al. 2010). Entsprechend wird die lonenstrahl-Therapie klinisch vor
allem in Bereichen eingesetzt, in denen die hochste Prizision erforderlich ist, wie etwa im
Bereich der Schédelbasis, in der Néhe kritischer Strukturen (z.B. Nerven, Blutgefife), sowie
bei paraspinalen Tumoren und in vielen Fillen, in denen eine Dosiseskalation notwendig ist,

um eine ausreichende Tumorkontrolle zu erzielen.

Zur Erreichung einer konformalen Dosisverteilung werden innerhalb der lonenstrahl-Thera-
pie unterschiedliche Techniken eingesetzt, wobei das so genannte Pencil Beam Scanning
(PBS) oder auch Rasterscan-Verfahren zunehmend an Bedeutung gewinnt. Hierbei macht
man sich zu Nutze, dass lonen elektrisch geladen sind und sich mittels magnetischer Linsen
(Quadrupolmagnete) fokussieren und durch magnetische Dipolfelder lateral ablenken (scan-
nen) lassen. Dabei werden einzelne, sogenannte Bleistift-Strahlen mit unterschiedlicher
Strahlenergie und -position iiberlagert. Die wichtigsten einzuhaltenden Parameter des Blei-
stift-Strahls sind dabei die Energie — und damit die Reichweite in Material, zum Beispiel
Gewebe — die Strahlposition und die Strahlbreite. Abweichungen dieser Parameter haben di-
rekte Konsequenzen auf die Form der Dosisverteilung und damit die Therapiequalitdt. Sie
sind daher essentielle Parameter, die in einem Qualititssicherungsprogramm iiberpriift wer-
den miissen. Insbesondere Abweichungen der Strahlbreite konnen je nach Charakteristik des
Bestrahlungsplans eine erhebliche Auswirkung auf die Dosisverteilung haben: so zum Bei-
spiel die Anderung des Dosisabfalls an den Rindern des Bestrahlungsfeldes, aber auch die

Dosishomogenitit innerhalb des Zielvolumens. Aufgrund der oben genannten klinischen
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Erfordernisse der hochpréizisen Applikation der Bestrahlung ist ein besonderes Augenmerk

auf die Qualitét dieser Strahl-Parameter zu richten.

Das Ziel der vorliegenden Arbeit ist es, ein konsistentes System fiir die Uberpriifung der
Bestrahlungsparameter in der Qualitdtssicherung zu etablieren. Hierfiir sollen ein neuartiges
Messsystem auf seine Eignung untersucht und die einzuhaltenden Genauigkeitsanforderun-

gen an die Strahlparameter charakterisiert werden.

Im ersten Teil der vorliegenden Arbeit wird die Auswirkung von Abweichungen der Strahl-
breite aus Perspektive der Qualitdtssicherung untersucht und bewertet. Im zweiten Teil wird
ein neuartiges, luftgefiilltes Ionisationskammerarray auf seine Eignung fiir die Qualitétssi-
cherung untersucht, insbesondere fiir die Messung der Strahlbreite, Strahlposition und Do-

sishomogenitit.

Die Untersuchungen sollen unter den Randbedingungen der klinischen Erfordernisse ausge-
fiihrt werden und zu einem effizienten und praktikablen Konzept fiir die Qualitétssicherung

fuhren.
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2 MATERIAL UND METHODEN

2.1  Ziel der Strahlentherapie

Das Hauptziel der Strahlentherapie besteht darin, bosartige Tumorzellen so stark zu schidi-
gen, dass diese sich nicht weiter ungehindert teilen und ausbreiten. Dabei muss gleichzeitig
gesundes Gewebe so weit wie moglich geschont werden. Um dies zu erreichen, ist eine pra-

zise Dosierung von ionisierender Strahlung erforderlich. Die absorbierte Dosis ist definiert

als die mittlere Energiemenge £ [J], die durch ionisierende Strahlung innerhalb eines finiten

Volumens V mit der Masse m [kg] deponiert wird (ICRU 1993b):

de

D=—
dm

(1)
Die SI-Einheit fiir die Dosis ist [J/kg] bzw. Gray [Gy]. Die absorbierte Dosis von verschie-
denen Strahlqualitéiten kann allerdings einen unterschiedlich starken biologischen Effekt auf
das Gewebe besitzen. Dies wird durch die radiobiologische Wirksamkeit (englisch: Relative
Biological Effectiveness, RBE) beschrieben. Der Begriff RBE ist definiert als das Verhéltnis
der jeweils erforderlichen absorbierten Dosis, bei der der gleiche biologische Effekt (End-
punkt) erreicht wird (ICRU 2016):

DReferenz

RBE = |gleicher Effekt (2)

D Test

Dabei ist Dreferen, die absorbierte Dosis mit einer Referenzstrahlqualitét, meist MV-Photonen,
und Drest die absorbierte Dosis der zu bewertenden Strahlqualitdt. Fiir den Vergleich von
Bestrahlungsplidnen mit verschiedenen Strahlqualitéten ist daher nicht die Angabe der absor-
bierten Dosis am hilfreichsten, sondern die Angabe der RBE-gewichteten Dosis (ICRU
2016):

Drpr = RBE - D 3)

In Abbildung 1 sind zur Veranschaulichung zwei Dosisverteilungen der RBE-gewichteten
Dosis in einer transversalen Computertomographie (CT) Schicht eines Patienten abgebildet.
Das zu bestrahlende Zielvolumen, nach ICRU Report 50 und 62 (ICRU 1993a, 1999) defi-
niert als Klinisches Zielvolumen (englisch: Clinical Target Volume, CTV), ist hier bereits
um einen zusétzlichen Sicherheitssaum zur Beriicksichtigung von Unsicherheiten im gesam-

ten Therapieablauf als Planungszielvolumen (englisch: Planning Target Volume, PTV)



Material und Methoden

erweitert und im CT-Datensatz als rote Kontur eingezeichnet. Als teiltransparenter Farbver-
lauf von blau (niedrige Dosis) bis rot (hohe Dosis) ist in Bild A eine Dosisverteilung fiir eine
MV-Photonentherapie und in Bild B eine Dosisverteilung fiir eine Protonenbestrahlung als

Vergleichsplan abgebildet.

% of 60.00 Gy

IMRT

T — Optical system

Abbildung 1: Reprdsentative transversale Schichten zeigen die Verteilung der RBE-gewichteten Dosis eines
Plans mit hochenergetischen Rontgenstrahlen (A) und eines Protonenplans (B). Die Dosisverteilung ist farblich
skaliert von 10%-107% der verschriebenen Gesamtdosis. Auf der rechten Seite ist das DVH beider Dosisver-
teilungen zu sehen. Die gepunkteten Linien stellen dabei die DVH-Kurven fiir das Zielvolumen und die Risiko-

organe des Protonenplans dar. Abbildung iibernommen aus (Konig et al. 2021).

In diesem Zusammenhang spielt das Dosis-Volumen-Histogramm (englisch: Dose Volume
Histogram, DVH) eine wichtige Rolle. Das DVH stellt das prozentuale Volumen einer kon-
turierten Struktur, z.B. des Zielvolumens oder eines Risikoorgans, auf der vertikalen Achse
dar, welches eine Dosis grofer oder gleich der auf der horizontalen Achse dargestellten Dosis
erhilt. Das DVH kann herangezogen werden, um die geplante Dosisverteilung zu iiberpriifen
und zu bewerten. Zum Beispiel konnen im DVH Ziele fiir die Optimierung des Bestrahlungs-
plans definiert werden, die eingehalten werden sollen. Diese konnen folgendermafB3en formu-

liert sein:

,»Das Zielvolumen erhélt im gesamten Volumen mindestens 95% der verschriebenen
Dosis.*

,Die Dosis im Sehnerv betrdgt maximal 54 Gy.*

AuBerdem konnen, wie in Abbildung 1 dargestellt, innerhalb eines DVH-Diagramms ver-

schiedene Dosisverteilungen miteinander verglichen werden. Die Strahlentherapie findet
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meist in einem fraktionierten Behandlungsschema statt. Dabei wird z.B. eine RBE-gewich-
tete Zielvolumendosis von 2 Gy in einer Fraktion pro Tag behandelt und das gesamte Frak-
tionierungsschema besteht aus 30 Fraktionen mit einer Gesamtdosis von 60 Gy. Typische
Bestrahlungsplidne besitzen eine Fraktionsdosis von ca. 1.6 bis 4.0 Gy RBE-gewichtete Do-

sis.
2.2 Synchrotron-basierte lonenstrahl-Therapie mit dem Rasterscan-Verfahren
2.2.1 Charakteristische Eigenschaften eines Ionenstrahls

Ionenstrahlen besitzen mit ihrem Tiefendosiskurvenverlauf hervorragende Voraussetzungen
fiir eine hochkonformale Strahlentherapie. Die von den Elektronen befreiten Ionen erhalten
dafiir in einem Teilchenbeschleuniger eine definierte kinetische Energie, die meist in den
Einheiten Megaelektronenvolt pro Nukleon (MeV/u) angegeben wird. Wenn diese beschleu-
nigten Ionen aus dem Vakuum des Beschleunigers aus- und in ein Medium eintreten, ver-
langsamen diese sich durch Energieabgabe, hauptsichlich in Form von lonisationsprozessen.
Dieser Energieverlust pro Wegstrecke, physikalisch ausgedriickt durch die Grofe dE/dx in
der Einheit [keV/um], nimmt zu, je langsamer die lonen werden. Kurz vor dem vollstédndigen
Verlust der kinetischen Energie erreicht dieser Energieverlust und damit auch die absorbierte
Dosis, das Maximum und bildet hier den sogenannten Bragg-Peak (Bragg und Kleeman
1904). Dahinter fallt die absorbierte Dosis im Falle von Protonen auf Null ab. Im Falle von
schwereren lonen féllt die Dosis ebenfalls stark ab. Durch Kernfragmentationsprozesse der
primédren lonen bildet sich allerdings ein Dosisausldufer aus leichteren Ionen und mit gerin-
ger Dosis aus. Der Vergleich von Tiefendosiskurvenverldufen einer in der MV-Photonenthe-
rapie genutzten Photonenenergie von 18 MV, eines monoenergetischen Protonenstrahls mit
135 MeV/u und zweier monoenergetischer Kohlenstoffionenstrahlen mit 254 MeV/u und 300
MeV/u ist in Abbildung 2 dargestellt. Wéihrend das Strahlfeld mit MV-Photonen nach einem
Dosisaufbau in ca. 3 cm Tiefe seine Maximaldosis erreicht und die Dosis danach langsam
exponentiell abfillt, erreichen die Ionen in einer durch die Anfangsenergie definierten Tiefe

ein Dosismaximum und die Dosis fillt danach rapide ab.

Der hohere Energieverlust im Bragg-Peak flihrt zudem noch zu einer erhéhten RBE der lo-
nenstrahlung im Vergleich zu MV-Strahlung. Die RBE von Protonen ist nur leicht erhoht
und wird klinisch mit dem Wert 1.1. einheitlich charakterisiert. Schwerere lonen zeigen ho-
here RBE-Werte, die zudem im Bragg-Peak hoher sind als im Eingangsbereich. Die RBE
wird in der Therapieplanung berticksichtigt, hat jedoch fiir die weitere Betrachtung der phy-

sikalischen Strahlparameter keine Bedeutung.
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Abbildung 2: Vergleich der integralen Tiefendosiskurve fiir MV-Photonen, Protonen und Kohlenstoffionen. Fiir
die lonenstrahlen steigt die Energiedeposition mit zunehmender Eindringtiefe bis zum Bragg-Peak, fillt dann
schnell ab und zeigt keine bzw. nur eine sehr geringe Energiedeposition hinter dem Bragg-Peak. Abbildung
tibernommen aus Abschnitt ,, Hadron Therapy* in (Bethge 2004).

Zusitzlich zur Abbremsung des Strahls erfahrt dieser im durchstrahlten Medium verschiede
Streuprozesse, wodurch sich die Strahlbreite eines Strahlenbiindels kontinuierlich vergrof3ert.
Dominiert wird dieser Prozess durch das mehrfache Auftreten der Coulomb-Streuung (auch
Rutherford-Streuung genannt) mit jeweils nur kleinem Ablenkungswinkel des lons. Eine ana-
lytische Beschreibung dieser mehrfachen Streuprozesse ist von (Molie¢re 1947) beschrieben
worden und konnte durch eine gute Ubereinstimmung mit experimentellen Daten bestitigt
werden (Gottschalk et al. 1993). Die analytische Beschreibung zeigt dabei, dass sich auf-
grund der vielen Wechselwirkungsprozesse mit jeweils kleinem Ablenkungswinkel eine né-
herungsweise 2D GauB3-Verteilung der Ionen in der Ebene orthogonal zur Strahlrichtung
ergibt. Die Strahlbreite dieser Gaul3-Verteilung wird mit dem Parameter Standardabwei-
chung ¢ oder Halbwertsbreite (englisch: Full Width at Half Maximum, FWHM) charakteri-

siert, wobei die Beziehung gilt:

FWHM = 2V2In20 ~ 2.3548 ¢ 4)

In Abbildung 3 ist die Aufstreuung eines Strahlenbiindels mit einer initialen Strahlbreite von
4 mm FWHM an der Eintrittsflache fiir verschiedene lonensorten aufgefiihrt. Zu erkennen

ist, dass leichtere Ionen eine deutlich grofere laterale Aufstreuung besitzen.
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Abbildung 3: Entwicklung der Strahlbreite fiir Protonen, Helium- und Kohlenstoffionen in Abhdngigkeit von
der Tiefe in Wasser. Zur besseren Vergleichbarkeit besitzen alle drei lonensorten am Eintritt in das Wasservo-

lumen eine initiale Strahlbreite von 4 mm FWHM. Abbildung iibernommen aus (Jikel 2020).
2.2.2  Bestrahlungssysteme fiir die lonenstrahl-Therapie

In der Ionenstrahl-Therapie kommen verschiedene Techniken, sogenannte Bestrahlungssys-
teme, zum Einsatz. Dies betrifft zum einen die Art der Beschleunigung der Ionen. Hier wer-
den, insbesondere fiir Protonen, Zyklotrons eingesetzt. In diesen werden die Protonen mit
einem elektrischen Feld beschleunigt und mit einem homogenen Magnetfeld aufgrund der
zunehmenden Energie der Teilchen auf einer Spiralbahn gehalten. Die Protonen werden da-
bei kontinuierlich erzeugt und beschleunigt. Die Endenergie der Protonen ist zudem bauart-
bedingt konstant und nicht in kurzen Zeitabstdnden regelbar. Die Intensitdt des Protonen-
strahls in Teilchen pro Sekunde kann iiber den angelegten Strom an der lonenquelle variiert
werden. Um die bendtigte Eindringtiefe zu erhalten, muss der Strahl iiber einen in den Strahl-
weg einfahrbaren Absorber entsprechender Dicke moduliert werden, d.h. er verliert dort eine
definierte Menge Energie. Eine weitere Art der in der Strahlentherapie genutzten Beschleu-
nigung von lonen ist das Synchrotron. Hier werden die aus einer Ionenquelle freigesetzten
Ionen zunichst durch einen Linearbeschleuniger (Injektor) vorbeschleunigt. Diese vorbe-
schleunigten lonen werden dann in Pulsen in einen Ring-Beschleuniger, das sogenannte Syn-
chrotron, eingebracht und dort auf einer Kreisbahn auf die bendtigte Energie beschleunigt.
Bei jeder Umrundung der Kreisbahn erfahren die Ionenpulse in einem kurzen Abschnitt mit
hochfrequenten elektrischen Wechselfeldern eine Beschleunigung. Die Magnetfelder, die die

Ionen auf der Kreisbahn halten, miissen eine dementsprechend ansteigende Magnetfeldstirke
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erzeugen. Diese Bauform ermdglicht die Wahl der Endenergie der lonen. Die lonen wiirden
jedoch nicht kontinuierlich, sondern in Pulsen freigesetzt werden. Um dies zu vermeiden und
dennoch eine moglichst kontinuierliche bzw. regelbare Teilchenzahlintensitit zu erhalten,

sind daher spezielle Extraktionskomponenten im Synchrotron erforderlich,

Zur Strahlapplikation des somit bereitgestellten lonenstrahls kénnen ebenfalls unterschiedli-
che Techniken zum Einsatz kommen. Dies sind zum einen sogenannte passive Strahlappli-
kationstechniken, bei denen der Ionenstrahl mit Hilfe einer oder mehrerer Streufolien lateral
ausgedehnt und mit Hilfe eines Modulationsrades (rotierendes Rad mit variierender Absor-
berdicke) in longitudinale Richtung zu einem sogenannten Spread-Out-Bragg-Peak (SOBP)
ausgedehnt bzw. moduliert wird. Mit Hilfe von Aperturen bzw. Kollimatoren wird die late-
rale Ausdehnung an das zu bestrahlende Zielvolumen angeglichen und mit dreidimensiona-
len Kompensatoren an jeder lateralen Position die finale Reichweite der lonen beziiglich der

distalen Lage des Zielvolumens angepasst. Dieses Verfahren ist in Abbildung 4 dargestellt.

AT AT r AT
|
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scattering collimator

S_YS[_CI_TI_ tumour

Abbildung 4: Schematische Darstellung eines passiven Strahlapplikationssystems. Ein zundchst schmaler, mo-
noenergetischer Strahl wird durch ein Streusystem (,,scattering system *) lateral aufgestreut und iiber ein Mo-
dulationsrad (,,range modulator ) longitudinal zu einem SOBP ausgedehnt. Anschlieffend wird dieses Bestrah-
lungsfeld iiber Absorberblocke (,,range shifter*), Kollimatoren und Kompensatoren moglichst genau an die

Tumorform angepasst. Abbildung iibernommen aus (Schardt et al. 2010).

Demgegeniiber wird bei aktiven Strahlapplikationstechniken das Feld nicht durch Streuele-
mente in der Strahlfithrung weit ausgedehnt, sondern mit Hilfe verschiedener Magneten auf
dem Weg der Strahlfiihrung zu einem bleistiftartigen Strahlenbiindel geformt. Dieser Strahl

wird dann iiber sogenannte Scannermagnete in horizontaler und vertikaler Richtung auf die
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benotigte Position abgelenkt. Die Reichweite des Ionenstrahls wird entweder durch die Wahl
der Beschleunigung im Synchrotron oder im Falle von Zyklotronen durch die Dicke des in
den Strahlweg eingefahrenen Absorbers festgelegt. In solch einer Schicht konstanter Tiefe
werden senkrecht zur Strahlrichtung diskrete Bestrahlungs-Punkte definiert, die mit einer un-
terschiedlichen Ionen-Teilchenzahl belegt werden konnen. Aufgrund der bleistiftartigen
Form des Ionenstrahls werden diese Techniken meist mit dem Begriff ,,Pencil Beam Scan-
ning" (PBS) benannt. Beim PBS haben sich zwei Techniken etabliert: Zum einen das soge-
nannte Spot Scanning Verfahren (Pedroni et al. 1995), bei dem jeweils ein Bestrahlungspunkt
(Spot) bestrahlt wird, dann der Strahl abgeschaltet wird, die Scanner-Magnete auf den neuen
Punkt eingestellt werden und dann der Strahl wieder zugeschaltet wird. Zum anderen das
sogenannte Rasterscan-Verfahren (Haberer et al. 1993), bei dem wéhrend des Wechsels von
einem zum anderen Bestrahlungspunkt der Strahl zugeschaltet bleibt und die Dosis, die wih-
rend des Wechsels der Punkte appliziert wird, moglichst klein sein bzw. entsprechend auf die
beiden Bestrahlungspunkte verteilt werden muss. Die Technik des Raster- bzw. Spotscan-
Verfahrens ist in Abbildung 5 illustriert. Bei dieser vollstindig aktiven Form der Strahlapp-
likation werden die einzelnen Energieschichten (auch Isoenergieschicht, oder IES) nachei-
nander bestrahlt und erzeugen somit eine dreidimensionale (3D) Dosisverteilung im Zielvo-
lumen. Die Beschreibungen fiir passive und aktive Systeme stellen hier nur die beiden klas-
sischen Formen der Strahlapplikation dar. Im Laufe der Zeit haben sich viele weitere Bau-
formen herausgebildet, in denen einzelne Aspekte der beiden Techniken miteinander kombi-
niert wurden. Zum Beispiel existieren Bestrahlungssysteme, die den Strahl nicht passiv auf-
streuen, sondern ein homogenes Feld mit einem Strahlscan-Verfahren erstellen (sog. Wobb-
ling). Andere Anlagen nutzen wiederum trotz Einsatz eines Scanverfahrens Kollimatoren zur
Erreichung von steileren lateralen Dosisgradienten. Fiir jedes Bestrahlungssystem ist au3er-
dem ein sogenanntes Monitoring System notig, welches den Bestrahlungsablauf steuert und
iiberwacht. Dazu dienen innerhalb des Monitoring Systems Messkammern, die die Position
und Breite bzw. die Ladungsmenge des Bestrahlungsfeldes oder des einzelnen Rasterpunktes

uberwachen.
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Abbildung 5: Schematische Darstellung des Rasterscan-Verfahrens. Der anndhernd bleistififormige lonen-
strahl wird auf verschiedene Energien und damit Reichweiten im Gewebe beschleunigt und anschliefSend iiber
Scanner-Magnete in horizontaler und vertikaler Ausrichtung abgelenkt. Die Ablenkung ist abhdingig von der
Jeweils gewdhlten Magnetfeldstdrke. Mit dieser Methode kann ein Zielvolumen dreidimensional in aufeinander

folgenden Energieschichten gescannt werden. Abbildung tibernommen aus (Krafi 2003).
2.2.3 Das Heidelberger lonenstrahl-Therapiezentrum

Die in dieser Arbeit behandelten Themen zur Analyse der Auswirkungen von Strahlbreiten-
abweichungen und zur Implementierung eines 2D Detektors beziehen sich auf das Bestrah-
lungssystem des Heidelberger lonenstrahl-Therapiezentrums (HIT). Dieses Bestrahlungssys-
tem gehort zur Kategorie der vollstidndig aktiven Strahlapplikationssysteme mit einem Syn-
chrotron zur Beschleunigung der Ionen (Ondreka und Weinrich 2008) (Eickhoff et al. 2003)
und einem Pencil Beam Scanning System mit der Methode des Rasterscan-Verfahrens (Ha-
berer et al. 2004). Die Gesamtanlage ist in Abbildung 6 illustriert. Die Strahlfiihrung ist hier
als roter Pfeil dargestellt. Sie beginnt an einer der beiden lonenquellen fiir Protonen bzw. fiir

Kohlenstoffionen.

Danach gelangt der Strahl in einen Linearbeschleuniger, wo er auf 7 MeV/u vorbeschleunigt
wird (Schlitt und Ratzinger 1998) und anschlieBend in das Synchrotron gelangt. Das Syn-
chrotron besitzt einen Durchmesser von ca. 20 m und ist so dimensioniert, dass Kohlenstoffi-
onen auf eine maximale Energie von 430.10 MeV/u beschleunigt werden kénnen (Dolinskii
et al. 2000). Dies entspricht einer Bragg-Peak Tiefe von ca. 30 cm in Wasser. Die fiir die
Therapie zur Verfligung gestellten Energien betragen 48.12 MeV/u bis 221.06 MeV/u fiir
Protonen und 88.83 MeV/u bis 430.10 MeV/u fiir Kohlenstoffionen. Fiir beide lonensorten
bedeutet das eine Bragg-Peak Tiefe in Wasser von ca. 2 cm bis 30 cm. Dabei kdnnen jeweils
255 verschiedene Energiestufen angefordert werden, die die Bragg-Peak Position zwischen

minimaler und maximaler Tiefe gleichmdBig abstufen. Die Intensitit des aus dem
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Synchrotron extrahierten Strahls liegt im Bereich zwischen 8*107 und 3.2*10° Teilchen/sec

fiir Protonen und zwischen 2*10° und 8*107 Teilchen/sec fiir Kohlenstoffionen.

Nach der Extraktion aus dem Synchrotron gelangen die Ionen iiber die Hochenergiestrahl-
fiihrung in den jeweiligen Bestrahlungsraum. Es existieren zwei Bestrahlungsrdume mit einer
festen horizontalen Strahlfiihrung und ein Bestrahlungsraum mit einer 360° rotierbaren
Strahlfiihrung (Gantry), die eine beliebige Einstrahlrichtung ermdoglicht (Galonska et al.
2013). In jedem Raum wird der Strahl iiber Scanner-Magnete in horizontaler und vertikaler
Richtung auf die bendtigte Bestrahlungsposition des Rasterpunktes abgelenkt, passiert da-
nach das Vakuumfenster und das sogenannte Beam Application Monitoring System
(BAMS), bevor er auf den mit Hilfe eines Robotertisches im Isozentrum positionierten Pati-

enten trifft.

Zuvor konnen je nach Bedarf zwei Komponenten zur Modifikation des Strahls in den Strahl-
weg eingefahren werden. Dies ist zum einen ein sogenannter Ripple-Filter, der dhnlich der
Reichweitemodulatoren die Energie der Ionen etwas variiert: da die Bragg-Peaks des Koh-
lenstoffionenstrahls sehr schmal sind, wire eine grole Anzahl von Energien notwendig, um
eine homogene Tiefendosis zu erreichen. Um mit einer {iberschaubaren Zahl an Energie-
schichten eine homogene Dosisverteilung des SOBP in longitudinaler Richtung zu erzielen
(und die Bestrahlungszeit zu verkiirzen), wird fiir diese lonensorte immer der Ripple-Filter
in den Strahlweg eingefahren. Dieser besteht aus einer sich in vertikaler Richtung wiederho-
lenden Riffelstruktur von unterschiedlichen Materialstirke aus Polymethylmethacrylat
(PMMA). Dadurch passieren lonen eines Strahlenbiindels unterschiedlich dicke Bereiche,
was durch den daraus folgenden unterschiedlichen Energieverlust der Ionen zu einer ge-

wiinschten Aufweitung des lonenstrahls in der Tiefe fiihrt.

Ein zweites Element ist der sogenannte Range-Shifter. Ein Ionenstrahl mit der minimalen im
Synchrotron bereitgestellte Energie besitzt eine Bragg-Peak Tiefe von ca. 2 cm in Wasser
oder Weichteilgewebe. Um die Moglichkeit zu bieten, den SOBP bis zur Patientenoberflidche
auszudehnen, kann eine 20 mm dicke Platte aus PMMA mit einer ausreichend grof3en latera-
len Ausdehnung zur Abdeckung des gesammelten Scanfeldes vor dem Patienten in den
Strahlweg gefahren werden. Dadurch verlieren alle Ionen eines Strahlenbiindels gleich viel
Energie und der Bragg-Peak wandert ndher zur Oberfldche des Patienten bzw. befindet sich

bei kleinster Strahlenergie dann direkt an der Oberfldche.
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Abbildung 6: Schematische Darstellung des Bestrahlungssystems des Heidelberger lonenstrahl-Therapiezen-

trums. Die Injektion der lonen beginnt an den lonenquellen fiir Protonen und Kohlenstoffionen, im Bild oben
links. Anschlieffend gelangt der Strahl durch einen Linearbeschleuniger zur Vorbeschleunigung in das Syn-
chrotron. Im Synchrotron wird der Strahl auf die passende Energie — entsprechend der gewiinschten Reichweite
- beschleunigt und anschliefsend iiber die Strahlfiihrungswege zu einem der beiden Bestrahlungsplitze mit ho-
rizontaler Strahlapplikation oder zur Gantry gelenkt. Abbildung aus Bestand des Universitdtsklinikums Heidel-
berg.

Die fiir die Strahlentherapie genutzten Strahlbreiten sind bei Protonen mdglichst klein einge-
stellt (da ohnehin eine erhebliche Aufstreuung im Gewebe erfolgt) und liegen im Isozentrum
zwischen 32.4 mm und 8.1 mm FWHM. Fiir die in der Therapie genutzten Strahlbreiten bei
Kohlenstoffionen existieren zwei verschiedene Tabellen, eine mit einem Zielwert von 6 mm
FWHM und eine mit Zielwert 10 mm FWHM. Die kleinere Strahlbreite wird eher fiir kleine
Zielvolumina eingesetzt bzw. in Plénen, bei denen es auf moglichst steile laterale Dosisgra-
dienten ankommt. Die grofere Strahlbreite wird zusammen mit einem gréferen Rasterpunkt-
abstand fiir sehr grofle Volumina angewendet. Durch den groferen Abstand sind dann weni-
ger Rasterpunkte notig, wodurch die Bestrahlungszeit reduziert werden kann. Die maximale
Rasterscan-Fléache fiir die Therapieplanung betragt gegenwirtig in den Bestrahlungsrdaumen

mit horizontaler Strahlfithrung 20x20 cm? und im Bestrahlungsraum mit Gantry 17x17 cm?.
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Zur Dosisberechnung in einem Bestrahlungsplanungssystem (englisch: Treatment Planning
System, TPS) miissen fiir jede Kombination von Energie und Strahlbreite ausreichend Infor-
mationen zur Charakterisierung des Bleistift-Strahls vorliegen. Diese Informationen werden
im Folgenden Basisdaten genannt. Fiir das am HIT eingesetzte TPS werden dafiir integrale
Tiefendosiskurven und die Entwicklung der Strahlbreite in Abhingigkeit von der Energie
bendtigt. Diese Basisdaten wurden mit Hilfe von Monte Carlo Simulationen erzeugt (Parodi
et al. 2012; Parodi et al. 2013) und mit Messungen validiert (Parodi et al. 2012; Schwaab et
al. 2011). In Abbildung 7 sind exemplarisch mehrere integrale Tiefendosiskurven dieser Ba-

sisdaten dargestellt.
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Abbildung 7: Integrale Tiefendosiskurven fiir 5 repréisentative Energien mit Protonen (linke Seite) und Kohlen-
stoffionen (rechten Seite) am HIT. Aufgetragen ist der Energieverlust durch lonisation, dE/dx, iiber die Tiefe in
Wasser. Mit blauen Kreisen sind die Messungen dargestellt und mit roten Linien die zugehérigen Monte Carlo
Simulationen, die als Basisdaten fiir das TPS eingesetzt werden. Abbildung iibernommen aus (Parodi et al.
2012).

In Abbildung 8 ist als Beispiel die aus den Basisdaten berechnete 2D Dosisverteilung eines
einzelnen Rasterpunktes mit Kohlenstoffionen, einer Energie von 223.56 MeV/u und einer
initialen Strahlbreite an der Wasseroberfliche von 6.4 mm FWHM dargestellt. Die Dosisbe-

rechnung bezieht sich hierbei auf eine Gesamtteilchenzahl von 8*107 Kohlenstoffionen.

Fiir die nachfolgenden Untersuchungen ist noch von Interesse, wie hoch die maximale Do-
sisleistung in einzelnen Messpositionen sein kann, also die pro Sekunde applizierte Dosis.
Die Dosisleistung auf dem Zentralstrahl fiir den Bestrahlungspunkt in Abbildung 8 mit einer
Bragg-Peak Tiefe von 100 mm ist zusammen mit den Werten fiir 10 weitere Kohlenstoffio-
nenenergien und 9 Protonenenergien in Abbildung 9 dargestellt. Die angegebene Dosisleis-
tung gilt dabei fiir die am HIT zum gegenwirtigen Zeitpunkt maximale Intensitit von 8*10’

Teilchen pro Sekunde fiir Kohlenstoffionen und 3.2*10° Teilchen pro Sekunde fiir Protonen.
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Abbildung 8: 2D Darstellung der Dosisverteilung in [Gy] eines einzelnen Bestrahlungspunktes mit Kohlen-
stoffionen, einer Energie von 223.56 MeV/u, einer initialen Strahlbreite von 6.4 mm FWHM und 8*10’ Teilchen.
Die Teilchenzahl entspricht dabei der maximal méglichen Teilchenzahlapplikation innerhalb einer Sekunde fiir

Kohlenstoffionen am HIT.
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Abbildung 9: Dosisleistung auf dem Zentralstrahl fiir 9 verschiedene Energien fiir Protonen (links) und 11
verschiedene Energien fiir Kohlenstoffionen (rechts). Fiir Kohlenstoffionen wird die kleinere Strahlbreitenta-
belle mit 6 mm FWHM genutzt. Die verwendete Intensitdit ist 3.2%10° Teilchen pro Sekunde fiir Protonen und
8*1( Teilchen pro Sekunde fiir Kohlenstoffionen. Die Kurven wurden mit Hilfe der Basisdaten des TPS be-

rechnet.
2.2.4 Bestrahlungsplanungssystem am HIT

Fiir den Ablauf einer Strahlentherapie ist die Dosisberechnung mit dem TPS von zentraler
Bedeutung. Im TPS miissen alle ndtigen Informationen iiber den Patienten und eine ausrei-

chende Modellierung des lonenstrahls in Form von Basisdaten vorliegen. Da sich die
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Basisdaten des Ionenstrahls auf das Medium Wasser beziehen, miissen fiir die Patientenana-
tomie mit deren unterschiedlichen Gewebearten wie Lunge, Weichteile und Knochen dreidi-
mensionale Informationen zur verdnderten Abbremsung des Strahls vorhanden sein. Dieser

Aspekt wird in Abschnitt 2.4 niher erldutert.

Zur Planerstellung wird eine Anordnung von mehreren Feldern mit unterschiedlichen Ein-
strahlrichtungen erstellt. Typischerweise liegt die Anzahl bei 2-5 Feldern. Durch die Ver-
wendung von mehr als einer Einstrahlrichtung kann unter anderem die Dosis in den Ein-
gangskandlen der einzelnen Felder reduziert werden. In Einzelfdllen kann allerdings auch ein
einzelnes Feld ausreichend sein. Bei der anschlieBenden Dosisoptimierung des Bestrahlungs-
plans werden die Teilchenzahlen jedes einzelnen Rasterpunktes angepasst, so dass unter den
vorgegebenen Randbedingungen wie z.B. die vollstindige Abdeckung des Tumors eine op-
timale Dosisverteilung entsteht. Dies kann zum einen mit einer Einzelfeldoptimierung durch-
gefiihrt werden, bei der jedes Feld einzeln eine homogene Dosisverteilung erzielt, oder zum
anderen iiber eine Mehrfeldoptimierung, bei der nur die Gesamtdosisverteilung homogen ist,

die Einzelfelder jedoch eine heterogene Dosisverteilung besitzen.

Das hier untersuchte und am HIT eingesetzte TPS ,,syngo RT Planning® (Siemens Healthcare
GmbH, Deutschland) in der Version V13 verwendet einen sogenannten Pencil Beam Algo-
rithmus zur Dosisberechnung. Bei diesem Algorithmus werden die oben erwdhnten Basisda-
ten der integralen Tiefendosiskurve und der lateralen Aufstreuung in jeder Tiefe genutzt, um,
wie in Abbildung 8 dargestellt, die dreidimensionale Dosisverteilung eines Rasterpunktes zu
berechnen. Uber ein sogenanntes Raytracing mit Strahlenlinien von der virtuellen Ionen-
strahlquelle bis zum zu berechnenden Dosispunkt, wird dann noch die Heterogenitit der Pa-
tientenanatomie, d.h. die Dichteunterscheide auf dem Weg zum Tumor wie sie im CT abge-
bildet sind, berticksichtigt. Die Abstdnde der Strahlenlinien sind dabei mit ca. 1 mm deutlich
kleiner als die Strahlbreite der Bleistift-Strahlen. Auf diese Weise stellt der Algorithmus si-
cher, dass selbst kleinste Inhomogenitéten berticksichtigt werden, unabhéngig von ihrer Po-
sition innerhalb des Bleistift-Strahls. Es bleibt allerdings anzumerken, dass ein Nachteil des
Pencil Beam Algorithmus die systembedingte Nicht-Beriicksichtigung der Mehrfachstreu-
ung innerhalb des heterogenen Bestrahlungsvolumens ist (diese wird nur in Wasser korrekt
beschrieben). Um dieses Defizit vollstindig zu vermeiden, sind andere Dosisberechnungs-

methoden wie Monte Carlo Simulationen nétig (Widesott et al. 2018).

Die Modulation der Teilchenzahlbelegung je Rasterpunkt kann mit dem TPS ,,syngo RT
Planning* in jeder IES zur optimalen Bestrahlung des Zielvolumens und zur Schonung der

Risikoorgane deutlich variieren. Ein Beispiel dafiir ist in Abbildung 10 dargestellt.
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Abbildung 10: Beispiel fiir eine einzelne IES eines Patientenplans mit Kohlenstoffionen und kleiner genutzter
Strahlbreite von ca. 6 mm FWHM. Einzelne Rasterpunkte sind als griine Kreise dargestellt. Der Durchmesser
der Kreise ist proportional zur Teilchenzahl des jeweiligen Rasterpunktes. Die Teilchenzahlbelegung pro Ras-
terpunkt kann zur optimalen Dosisbelegung im Zielvolumen und zur Schonung der angrenzenden Risikoorgane
deutlich moduliert sein. In dieser Schicht zum Beispiel mit dem Faktor 66 zwischen der Teilchenzahl des kleins-

ten und grofsten Rasterpunktes. Screenshot des innerhalb des HIT genutzten Visualisierungstools Scanview.
2.3 Detektoren zur Messung der absorbierten Dosis

Je nach Messaufgabe konnen verschiedene Detektoren zur Messung der absorbierten Dosis
in der Ionenstrahl-Therapie zum Einsatz kommen. Hierbei konnen die Messaufgaben unter-
schieden werden in Messungen unter Referenzbedingungen und unter Nicht-Referenzbedin-
gungen. Im Falle einer Messung unter Referenzbedingungen handelt es sich um ein wohlde-
finiertes Bestrahlungsfeld mit ausreichend groBer homogener Dosisbelegung, bei dem sich
die Messposition im Zentrum des Feldes befindet. Messungen unter Referenzbedingungen
werden genutzt fiir die grundlegende Kalibrierung bzw. die regelmiBige Uberpriifung der
Kalibrierung des Bestrahlungssystems. Bei Messungen unter Nicht-Referenzbedingungen
handelt es sich z.B. um Messungen von Tiefendosiskurven bzw. Profilmessungen zur Erstel-
lung oder Uberpriifung von dosimetrischen Basisdaten fiir das Bestrahlungsplanungssystem.
In (Karger et al. 2010) werden die verschiedenen Detektorarten beziiglich ihres Einsatzes in
der Ionenstrahl-Therapie systematisch abgehandelt. Im Folgenden werden, basierend auf die-
ser Publikation, die relevantesten Systeme fiir die Qualitétssicherung in der lonenstrahl-The-

rapie erldutert.
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2.3.1 Kalorimeter

Die grundlegendste Art zur Messung der absorbierten Dosis ist die Energieaufnahme in ei-
nem Medium in Form der Erwérmung. Dies wird realisiert mit Kalorimetern, die als Medium
groftenteils Wasser nutzen, wobei auch andere Materialien wie Graphit zum Einsatz kom-
men. Die Temperaturerhohung hingt dabei von der spezifischen Wéarmekapazitit des Medi-
ums ab. Der Temperaturunterschied AT bei Bestrahlung mit einer Dosis von einem Gy be-
tragt z.B. fiir Wasser allerdings nur 0.24 mK, wodurch ein hoher Aufwand zur thermischen
Isolation des Mediums und zur priazisen Messung des kleinen Temperaturunterschieds notig
ist. Aufgrund dieses Aufwands wird die Kalorimetrie nicht in der klinischen Routine einge-
setzt. Sie ist allerdings bedeutend fiir die experimentellen Vergleichsmessungen mit anderen
Detektoren (Holm et al. 2022) und wird fiir Photonenstrahlen in vielen Laboren, die ein Pri-
mérnormal bereitstellen, bereits als solches genutzt (Seuntjens und Duane 2009). Fiir Ionen-
strahlen befinden sich mehrere Kalorimetrie basierten Primérnormale im Aufbau (Karger et
al. 2010).

2.3.2 lonisationskammern

Eine Ionisationskammer besteht prinzipiell aus einem zwischen einer Anode und einer Ka-
thode befindlichen Messvolumen. Die zu messende Strahlung erzeugt durch Ionisationspro-
zesse in diesem Messvolumen freie Ladungstréger, die sich dann in Richtung der Anode bzw.
Kathode bewegen und dadurch eine mit einem Elektrometer messbare Ladung bzw. einen
messbaren Strom erzeugen, siche Abbildung 11. Die integrierte Ladung ist proportional zur
absorbierten Dosis. Der Messwert muss dabei beziiglich eines vorhandenen Untergrundmess-
signales, verursacht durch Leckstrome im Detektorvolumen, im Kabel oder im Elektrometer,
korrigiert werden. Dazu kann entweder mit der gleichen Zeitspanne, wie sie flir die Messung
genutzt wird, das Untergrundsignal gemessen und von dem in der tatsdchlichen Messung
bestimmten Wert abgezogen werden. Alternativ kann intern im Elektrometer bereits vorab
eine Untergrundkorrektur stattfinden. Weitere Korrekturen fiir Messungen mit Ionisations-
kammern werden in Abschnitt 2.5 behandelt. Das zu ionisierende Medium innerhalb des
Messvolumens besteht meist aus Luft, entweder eingeschlossen und somit mit gleichbleiben-
der Luftdichte oder beliiftet und somit mit einer von den Umgebungsbedingungen abhéngi-
gen Luftdichte. Es existieren auch fliissigkeitsgefiillte Ionisationskammern fiir eine hohere
Signalausbeute. Hier kann es allerdings schneller zu einem vermehrten Auftreten von Re-
kombinationseffekten der Ladungstrager im Medium kommen. Hauptséchlich werden zwei
verschiedene Bauformen fiir die Referenzdosimetrie eingesetzt: Kompaktkammern und plan-

parallele Kammern.
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Kompaktkammern besitzen eine Elektrode, die das Messvolumen groftenteils umschlief3t
und eine Elektrode, die stiftformig im Zentrum des Messvolumens liegt. In Abbildung 11 ist
als typisches Beispiel fiir solch eine Kompaktkammer eine Farmerkammer dargestellt. Bei
planparallelen Kammern befindet sich das Messvolumen zwischen zwei planparallel ange-

ordneten, flichigen Elektroden.

Der Vorteil von Ionisationskammern liegt in der hohen Messgenauigkeit, Reproduzierbarkeit
und in der kleinen Abhéngigkeit von der Strahlenergie im Vergleich zu vielen anderen De-
tektoren. Die moglichen Nachteile, je nach Messaufgabe, ist die geometrische Ausdehnung
sowohl des Messvolumens als auch der gesamten Messkammer. Je nach Gestalt des Bestrah-

lungsfeldes kann der Volumeneffekt dabei eine nicht zu vernachlissigende Grof3e darstellen.

Da eine lonisationskammer zunéchst nur fiir eine Messposition einen Messwert liefert, wer-
den verschiedene Methoden genutzt, um ein Mehrkanalsystem zu erhalten und damit die An-
zahl der Messpunkte zu erh6hen. Dies sind zum einen Anordnungen von mehreren Kompakt-
kammern nebeneinander, z.B. mit 24 kleinen Kompaktkammern vom Typ PinPoint (Karger
et al. 1999), zum anderen speziell konstruierte Arrays, die segmentierte planparallele Kam-
mern enthalten (Arjomandy et al. 2008; Spezi et al. 2005; Varasteh Anvar et al. 2016). Die
Anzahl der einzelnen Kammern wird dabei mit fortschreitender Entwicklung tendenziell im-
mer grofer, und der Abstand der einzelnen Kammern und damit die Auflésung immer klei-
ner. Die Ortsaufldsung liegt im Bereich von ca. 2.5 mm bis 10 mm. Auf diese Systeme wird

weiter unten in Abschnitt 2.9 noch nédher eingegangen.

a) ion trajectory b) r ‘
/
/

anode] o« 7 d cathode

04—’, —>®
o<, >0 ionization event
o¢, >o tive i
- ‘e e negative ion

® positive ion

Abbildung 11: Die prinzipielle Funktionsweise einer lonisationskammer ist auf der linken Seite in a) dargestellt.
Durch den lonenstrahl werden im Kammervolumen positive und negativ geladene lonen (Elektronen) erzeugt
und von der jeweiligen Elektrode angezogen, wodurch ein messbarer Strom entsteht. Auf der rechten Seite in
b) ist eine Farmerkammer als typische lonisationskammer abgebildet. Abbildung iibernommen von (Osinga-
Bliittermann 2017).
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2.3.3 Filme

Filme bestehen aus einem Tragermaterial und einer strahlenempfindlichen Schicht, die unter
Strahleneinwirkung ihre Struktur und damit ihre Eigenschaft der Lichttransmission éndert.
Je hoher die absorbierte Dosis, desto kleiner wird die Lichtdurchlédssigkeit bzw. desto grofler
wird die optische Dichte. Es existieren zwei verschiedene Arten von Filmen: radiographische

Filme und radiochrome Filme.

Radiographische Filme nutzen den gleichen Effekt zur Schwirzung des Filmes, wie er in der
analogen Photographie genutzt wird. Bei radiographischen Filmen besteht die strahlenemp-
findliche Schicht aus einer Emulsion, die Silberbromidkristalle enthélt. Durch Ionisation ent-
stehen freie Silberionen, die zu elementarem Silber reduziert werden. Nach der Bestrahlung
muss solch ein radiographischer Film entwickelt und fixiert werden. Bei der Entwicklung
werden alle Silberbromidkristalle, die mindestens ein reduziertes Silberion enthalten, voll-
standig reduziert, wodurch die Schwirzung entsteht. Beim anschlieenden Fixierungsprozess
werden schlieBlich alle Kristalle ohne reduzierte Silberatome ausgewaschen (Podgorsak, E
B, and Kainz, K 2006).

Radiochrome Filme enthalten statt einer Emulsion mit Silberbromidkristallen einen Farb-
stoff, welcher unter Strahleneinwirkung seine molekulare Struktur dndert, wodurch eine ge-
dnderte Lichttransmission hervorgerufen wird. Auch in diesem Falle steigt dadurch die opti-
sche Dichte. Dieser Prozess setzt fast nur bei hochenergetischer Strahlung ein, so dass eine
zeitlich begrenzte Exposition des Films am Tageslicht keine Farbanderung bewirkt. Dies
stellt, zusammen mit dem nicht nétigen Entwicklungsprozess, einen deutlichen Vorteil ge-
geniiber radiographischen Filmen dar. Ein Nachteil ist wiederum die deutlich geringere Sen-

sitivitdt und damit die notige hohere Strahlendosis im Bereich mehrerer Gy.

Beide Filmtypen konnen mit geeigneten Systemen zur Messung der optischen Dichte ausge-
wertet werden. Dazu gehdren speziell dafiir konstruierte Film-Scanner oder geeignete Mo-

delle von Flachbett-Scannern, wie sie fiir das Scannen von Dokumenten verwendet werden.

Vorteile der Filme sind ihre hohe Aufldsung im Submillimeterbereich und die simultane Auf-
nahme einer gesamten zweidimensionalen Fliche mit einer GroBe bis zu ca. 30x30 cm?.
Nachteile sind unter anderem der nicht lineare Bezug zwischen optischer Dichte und absor-
bierter Dosis, so dass vor dem Einsatz fiir dosimetrische Messungen dieser Bezug fiir den
jeweiligen Filmtyp, die jeweilige Produktionscharge und eventuell die zu messende Strahl-

qualitit als Kalibrierkurve erstellt werden muss. Ein weiterer Nachteil ist die nur einmalige
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Anwendbarkeit eines Films. Fiir radiographische Filme kommt zusétzlich noch eine Unsi-

cherheit der optischen Dichte aufgrund des chemischen Entwicklungsprozesses zum Tragen.
2.3.4 Lumineszenzdetektoren

Lumineszenzdetektoren basieren auf der Fihigkeit von Materialien, Licht zu emittieren,
wenn sie angeregt werden. Dies geschieht durch die Anregung von Elektronen auf hohere
Energieniveaus, gefolgt von deren Riickkehr zum Grundzustand, wobei Licht abgestrahlt
wird. Hier existieren eine Vielzahl von verschiedenen Detektorbauarten. Besonders interes-
sant bezliglich der Qualititssicherung in der Ionenstrahl-Therapie sind hier die Szintillations-
bzw. Leuchtschirme. Sie bestehen aus einer Flache mit einem Trégermaterial und einer diin-
nen Schicht Szintillationsmaterial, welches bei Bestrahlung mit lonen prompte Lichtblitze
emittiert. Das durch die Szintillationsprozesse abgegebene Licht wird, meist mit einer An-
ordnung iiber einen Spiegel, mit einer CCD-Kamera (englisch: Charge-Coupled Device) ge-
messen. Vorteile dieser Szintillationsschirme sind ihre hohe 2D Aufldsung, ein lineares An-
sprechvermdgen und eine Unabhéngigkeit des Messsignals von der Dosisrate. Nachteile sind
die Abhéngigkeit von der Energie des lonenstrahls, die meist relativ groBe Bauform des Sys-
tems und die moglichen Alterungsprozesse des Szintillationsmaterials bei ausgiebiger Be-

strahlung.
2.3.5 Halbleiterdetektoren

Aus Halbleitermaterialien konnen Photodioden hergestellt werden, in welchen unter Licht
beziehungsweise Strahleneinwirkung Elektronen-Loch-Paare entstehen. Das daraus entste-
hende elektrische Signal kann ausgelesen werden, wobei das elektrische Signal proportional
zur absorbierten Dosis ist. Es existiert eine Vielzahl an verschiedenen Bauformen von Halb-
leiterdetektoren. Von besonderem Interesse ist hier die Bauform eines Flachbilddetektors mit
Photodioden basierend auf amorphem Silizium (aSi). Die Photodioden sind hierbei in einer
zweidimensionalen Pixelmatrix angeordnet. Dieser Detektor kann die Strahlung entweder
direkt detektieren oder indirekt, wobei in der indirekten Detektionsmethode zunéchst in einer
vorgelagerten Szintillationsfolie durch Strahlung Lichtblitze erzeugt werden, die anschlie-
Bend von den Photodioden detektiert werden. Der typische Anwendungszweck fiir Flachbild-
detektoren ist die Bildgebung mit Rontgensystemen. Die Durchfiihrbarkeit einer Messung
mit einem Protonen- bzw. Kohlenstoffionenstrahl ist von (Hartmann et al. 2012; Martisikova
et al. 2012) gezeigt worden. Vorteile solcher Flachbilddetektoren sind die hohe rdumliche
Auflosung im Submillimeterbereich, die hohe Signalausbeute und die kompakte Bauform.
Nachteile sind potentielle Strahlenschiden, die Energieabhéngigkeit und der relativ hohe An-
schaffungspreis.
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2.3.6 Haufig eingesetzte Detektoren in lonenstrahl-Therapieanlagen

Wihrend fiir die Referenzdosimetrie und Kalibrierung von Ionenstrahlen von allen Ionen-
strahl-Therapieanlagen luftgefiillte lonisationskammern verwendet werden, (Grevillot et al.
2018; ICRU 2016; Mirandola et al. 2015) unterscheiden sich die Detektoren von ihrer Bauart,
die fiir die weitere Qualitédtssicherung von 2D Dosisverteilungen eingesetzt werden. Hier
werden unter anderem Filme eingesetzt, die allerdings zunehmend von elektronisch ausles-
baren Detektoren abgeldst werden, vor allem fiir Priifungen mit einer hohen Frequenz wie
die tagliche Qualititssicherung Beispiele flir derartige Detektoren sind Leuchtschirmsysteme
(Rana und Samuel 2019; Russo et al. 2017) oder lonisationskammerarrays mit einem Pixel-
bzw. Kammerabstand von 10 mm (Furukawa et al. 2010; Grevillot et al. 2018), 7.6 mm (Va-
rasteh Anvar et al. 2016) und 7.1 mm (Decabooter et al. 2022). Flachbilddetektoren sind
bereits beziiglich der Durchfiihrbarkeit der Qualitdtssicherung getestet worden (Hartmann et
al. 2012; Horn et al. 2015; Martisikova et al. 2012) und sind mittlerweile kommerziell erhélt-
lich (Rossi et al. 2023). Hier fehlen allerdings noch Langzeiterfahrungen beziiglich potenti-

eller Strahlenschiaden am Detektor.
2.4 Konzept der wasserdquivalenten Dicke

Die dosimetrischen Basisdaten flir das Bestrahlungsplanungssystem werden im Medium
Wasser gemessen bzw. iiber Monte-Carlo-Simulationen berechnet. Bei Durchstrahlung an-
derer Materialien muss der abweichende mittlere Energieverlust pro Wegstrecke der Teil-
chen (englisch stopping power, SP) berticksichtigt werden, um die Dosisverteilung und Rest-
reichweite korrekt zu berechnen. Dafiir kann der Parameter ,relativer Energieverlust pro

Wegstrecke* (englisch stopping power ratio, SPR) nach Gleichung (5) verwendet werden:

SPmedium,(E)

SPR(z) = —

()
Spwater,(E)

Die SP-Werte besitzen eine Abhingigkeit von der Energie E. Dadurch, dass diese Werte sich
allerdings fiir beide Materialien relativ dhnlich beziiglich der Energieabhéngigkeit verhalten,
bleibt der Wert SPR ) fiir praktische Zwecke ausreichend konstant. Insbesondere fiir Gewebe
bzw. gewebedquivalente Materialen variiert dieser Wert im therapeutisch relevanten Ener-
giebereich um maximal +/-0.5% (Witt et al. 2015). In den letzten Millimetern kann dieser
Wert ansteigen auf 2%, fiir die Gesamtreichweite ist die daraus resultierende Reichweiteédn-
derung allerdings nicht signifikant. Als bester Kompromiss zur Berechnung der SPR ist der
Energiewert 100 MeV/u ermittelt worden (Inaniwa und Kanematsu 2016). Um fiir die Pati-

entenanatomie eine dreidimensionale Verteilung der SPR-Werte zu erhalten, wird ein CT-
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Scan durchgefiihrt und die CT-Werte werden mit Hilfe einer Kalibrierfunktion in SPR-Werte
iibersetzt (Schneider et al. 1996).

Zur Berechnung der wasserdquivalenten Dicke (englisch: Water Equivalent Thickness,

WET) eines Materials kann Gleichung (6) verwendet werden:
WET,, = SPRy, - d, (6)
Mit SPR des Materials und der Dicke dm des Materials.

Eine weitere Moglichkeit die WET eines Materials zu bestimmen, ist die Messung der Ma-
terialprobe mit einer Wassersdule. Eine Wassersiule besteht aus zwei grof3flichigen planpa-
rallelen Ionisationskammern mit einer variierbaren Wassersdule dazwischen. Die Dicke der
Wasserséule ist dabei mit einer sehr hohen Genauigkeit — meist im Bereich weniger hun-
dertstel Millimeter — dnderbar. Mit solch einer Wassersdule kann eine integrale Tiefendosis-
kurve gemessen werden. Zur Bestimmung der WET eines Materials wird eine Referenzkurve
und eine Kurve mit vor der Wassersdule angebrachter Materialprobe gemessen. Mit den er-
mittelten Tiefen xgow, ref in der Referenzkurve und xgoe,m in der Kurve mit vorgelagerter Ma-
terialprobe, in denen die Tiefendosiskurve nach dem Bragg-Peak auf 80% der Maximaldosis

abfillt, kann die WET der Materialprobe nach Gleichung (7) bestimmt werden:
WET,, = Xg0%,ref — Xg80%m T SPRgir * dm (7

Wobei SPR.;r die SPR von Luft mit einem Wert von 0.00104 ist und dn, die Dicke der Mate-
rialprobe in Strahlrichtung. Die Korrektur fiir die von der Probe verdridngten Luft spielt al-

lerdings erst flir groBBere Dicken dm von mehreren cm eine signifikante Rolle.
2.5 Dosimetrie-Protokolle
2.5.1 Bestimmung der absorbierten Dosis

Seit der Einfiihrung des Berichts ,,Technical Report Series* (TRS) 398 durch die ,,Internati-
onal Atomic Energy Agency* (IAEA) im Jahr 2000 und einer Aktualisierung im Jahr 2006
(Internationale Atomenergie-Organisation 2006) hat sich dieser als international genutztes
Dosimetrie-Protokoll fiir die klinische Routine etabliert. In diesem Protokoll wird fiir die
Referenzdosimetrie die Messung mit luftgefiillten Ionisationskammern standardisiert, bei der
die Kalibrierung der lonisationskammer riickfiihrbar ist auf die absorbierte Dosis in Wasser
in einem Labor mit Primédrnormal. Das Dosimetrie-Protokoll basiert dabei auf dem sogenann-

ten Np,w Konzept, bei welchem der Kalibrierfaktor Np, der Ionisationskammer in einer
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Referenzstrahlqualitit in Wasser bestimmt wird, meist mit einem Cobalt-60 (*°Co) Strahlen-
feld. Fiir die Bestimmung der absorbierten Dosis in allen anderen Strahlqualitdten wird dieser
Kalibrierfaktor mit einem Strahlqualitdtskorrekturfaktor und einer an das Messfeld angepass-
ten Bestimmung der Ladung verrechnet. Dafiir wird, wie in Gleichung (8) im TRS 398 defi-
niert, die absorbierte Dosis Dy,q in Wasser fiir die Strahlqualitit Q bestimmt:

Dy,q = Mg Npw,g, 0,0 ()

Hierbei ist Mq die gemessene und korrigierte Ladung, Np,w,qo der mit dem in der Referenz-
strahlqualitit Qo (meist %°Co-Strahlenfeld) bestimmte kammerspezifische Kalibrierfaktor

und koq,qo der Strahlqualitatskorrekturfaktor fiir die genutzte Strahlqualitét Q.
Die korrigierte gemessene Ladung wird nach TRS 398 mit der Gleichung (9) bestimmt.
M, = M, krp Kelec kpol ks )

Dabei entspricht M; dem untergrundkorrigierten, gemessenen Ladungswert, krp der Luft-
dichtekorrektur unter Beriicksichtigung von Lufttemperatur und -druck (fiir beliiftete lonisa-
tionskammern), keiec dem Korrekturwert fiir das genutzte Elektrometer, kpo1 der Polarititskor-
rektur und ks der Sattigungskorrektur. Ein zusdtzlicher Korrekturfaktor hp ist zur Beriick-
sichtigung der Anderung des Fluenzspektrums nétig, falls statt Wasser ein anderes Aufbau-

material wie zum Beispiel PMMA oder Wasser genutzt wird.

Die im TRS 398 tabellierten Werte fiir ko,go werden mit folgender Gleichung berechnet:

k _ (Wair)Q (Sw,air)Q pQ
QJQO

= 10
(Wair)QO (Sw,air)Qo Pq, 1o

Wobei Wair die mittlere Energie ist, die zur Produktion eines Ionenpaares in trockener Luft
notig ist, swair das Verhiltnis der MassenstoBbremsvermdgen von Wasser zu Luft ist und p
der Korrekturfaktor fiir alle Storeinfliisse (englisch: perturbation), die durch das Vorhanden-
sein der Messkammer im Messvolumen entstehen. Kq o kann dabei von der Energie des lo-
nenstrahls abhédngen. Im TRS 398 sind daher fiir Protonen kq,qo Werte fiir verschiedene Rest-

reichweiten Ries des lonenstrahls tabelliert. Rres berechnet sich dabei folgendermaf3en:

Ryes =Ry — 2z (11)
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Mit R, als praktischer Reichweite, die definiert ist als die Tiefe distal des Bragg-Peaks, bei
der die Dosis auf 10% des Maximalwertes im Bragg-Peak abgesunken ist, und z als Mess-

tiefe.

Das Dosimetrie-Protokoll TRS 398 ist bereits im Jahr 2000 erschienen und hat kleinere Ak-
tualisierungen bis 2006 erhalten. Die angekiindigte groere Aktualisierung (Palmans 2021)
ist noch nicht veroffentlicht. Neuere Daten mit aktualisierten Berechnungen oder experimen-
tellen Bestimmungen der koqo Werte, die in die Neuauflage des TRS Berichts einflieBen,
existieren bereits und deuten je nach Kammer auf leicht reduzierte ko Werte im Bereich -
0.5% bis -1.5% hin (Holm et al. 2022; Palmans et al. 2022; Vedelago et al. 2022; Zink 2020).
Diese Abweichungen liegen innerhalb der Unsicherheit der kq,go Bestimmung, die im TRS
398 mit mindestens 1.7% fiir Protonen und 2.8% fiir schwerere lonen angegeben ist. Aus
Konsistenzgriinden zum Dosimetrie-Protokoll des HIT wird in dieser Arbeit die Dosimetrie
nach Stand TRS 398 aus dem Jahr 2006 mit den entsprechenden kq,qo Werten durchgefiihrt.
Die kombinierte Gesamtunsicherheit nach diesem Protokoll betrédgt fiir Protonen 2.0% und
fiir Kohlenstoffionen 3.0%. Die Gesamtunsicherheit ohne kq betrégt fiir alle lonensorten ca.
1.0%.

2.5.2 Effektiver Messort

Eine in ein Medium, z.B. Wasser, eingebrachte [onisationskammer ersetzt das an dieser Stelle
vorhandene Medium. Selbst wenn die Kammerwand dquivalent zum ersetzten Medium ist,
muss der Effekt beriicksichtigt werden, der durch das Luftvolumen entsteht. Fiir zylindrische
Kompaktkammern liegt der tatsdchliche effektive Messort Pesran einem Punkt, der gegeniiber
der Kammerachse Richtung Strahlenquelle versetzt liegt. Dies lésst sich begriinden mit der
gerundeten Oberflache und dem daraus folgenden unterschiedlichen Energieverlust, den die
Ionen bis zum Eintritt in das Messvolumen erfahren haben. Fiir [onenstrahlen entspricht die-
ser Versatz dem 0.75-fachen des Kammerradius r des Messvolumens. Fir Kammern des
Typs Farmerkammer konnte dieser Faktor experimentell bzw. rechnerisch bestitigt werden.
Fiir planparallele Ionisationskammern befindet sich der effektive Messort innerhalb des
Messvolumens in der Mitte und an der Oberfliche der Elektrode, die der Strahlenquelle zu-
gewandt ist. Die Auswirkungen dieser Messortverschiebung zum effektiven Messort Pefr auf

die Positionierung sind in Abbildung 12 dargestellt.
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Abbildung 12: Veranschaulichung zur Bedeutung des effektiven Messorts einer lonisationskammer. In a) ist die
Kompaktkammer mit dem effektiven Messort Peyin der zu messenden Referenztiefe z,.r positioniert. In b) ist die
Kompaktkammer mit ihrem Bezugspunkt (der Kammerachse) in der zu messenden Referenztiefe z,.rpositioniert.
Falls das Bestrahlungsfeld einen Dosisgradienten in Strahlrichtung besitzt, muss in diesem Falle der Messwert
mit einem Korrekturfaktor fiir die Messortverschiebung korrigiert werden. In c) ist die planparallele lonisati-
onskammer mit ihrem effektiven Messort in der Referenztiefe z,.r positioniert. Abbildung iibernommen aus (Po-
dgorsak, E B, and Kainz, K 2006).

2.6  Dosimetrische Qualitdtssicherung fiir die lonenstrahl-Therapie

Eines der grundlegenden Prinzipien fiir die Qualitdtssicherung von Strahlentherapiegeriten
basiert auf der Empfehlung der ,,International Commission on Radiation Units and Measure-
ments* (ICRU): die verabreichte Dosis in einem Zielvolumen im Patienten soll innerhalb
von -5% bis +7% gegeniiber der verschriebenen Dosis liegen (Jones 1994). Ziel eines Qua-
litdtssicherungsprogramms ist es, alle Parameter so zu iiberwachen, dass diese Vorgabe ein-

gehalten werden kann.

Mit der Erfahrung aus den letzten Jahrzehnten wurden von verschiedenen Einrichtungen
Empfehlungen fiir die Qualitdtssicherung von Protonen- bzw. Ionenstrahl-Therapieanlagen
aufgestellt. Unter anderem sind dies Qualitdtssicherungsprogramme der Gesellschaft fiir
Schwerionenforschung (GSI) in Darmstadt (Karger et al. 2000) und des ,,Centro Nazionale
di Adroterapia Oncologica®“ (CNAO) in Pavia (Mirandola et al. 2015). Eine verallgemeinerte
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Empfehlung fiir die Qualitdtssicherung von Protonenanlagen wird von der AAPM Arbeits-
gruppe 224 (Arjomandy et al. 2019) gegeben. Analog dazu existiert eine Empfehlung fiir
Ionenstrahl-Therapieanlagen von der ICRU (ICRU 2016).

2.6.1 Strahleigenschaften

In den oben genannten Qualititssicherungsprogrammen wird festgestellt, dass fiir aktive Be-
strahlungssysteme mit PBS die Kontrolle der Strahleigenschaften Intensitit, Energie - und
damit Reichweite -, Strahlposition und Strahlbreite von zentraler Bedeutung fiir die Strahl-
applikation sind, da hieraus die dosimetrischen Eigenschaften des SOBP wie geometrische

Feldparameter, Homogenitit und absolute Dosis resultieren.

Wihrend die Toleranzen fiir Reichweite und Strahlposition in den verschiedenen Quellen mit
einer Toleranz von ca. +/-1 mm benannt werden, fillt die Toleranzangabe fiir die Strahlbreite
unterschiedlich aus und liegt zwischen +/-10% (Arjomandy et al. 2019; Mirandola et al.
2015) und -15% bzw. +25% (ICRU 2016). In der weiterfiihrenden Literatur beziiglich Un-
tersuchungen zur Strahlbreitenabweichung gibt es auflerdem Angaben von +/-50% im Rah-
men einer Risikoanalyse (Parodi et al. 2010), +/-25% als mogliche maximale Abweichungen
(Chanrion et al. 2013) und +/-10% bis +/-25%, je nach genutzter nomineller Strahlbreite
(Kraan et al. 2019). In den Berichten wird dabei auch darauf eingegangen, dass die Auswir-
kungen zum einen nicht nur die Feldridnder, sondern auch die Dosisverteilung innerhalb des
Zielvolumens beeinflussen konnen (Arjomandy et al. 2019; ICRU 2016) und zum anderen
die Auswirkungen auf die lateralen Dosisprofile je nach klinischer Anforderung unterschied-
lich relevant sein konnen. In Abschnitt 2.8 soll daher fiir die gegebene Situation am HIT eine
Untersuchung zur Auswirkung der Strahlbreitenabweichung auf die Dosisverteilung von ver-
schiedenen Bestrahlungspldnen durchgefiihrt werden. Dies soll auch als Grundlage dafiir die-
nen, die Anforderungen an die Genauigkeit der Strahlbreitenbestimmung fiir einen in der

Qualitétssicherung einzusetzenden Detektor festzulegen.
2.6.2 Monoenergetische Bestrahlungsfelder

Monoenergetische Bestrahlungsfelder stellen eine Zwischenstufe zwischen Strahleigen-
schaften und 3D Dosisverteilungen dar. Die Dosishomogenitit von monoenergetischen Be-
strahlungsfeldern mit lateral gescanntem Strahl ist eine Voraussetzung fiir die Kalibrierung
und Uberpriifung der Funktionsfihigkeit des Monitoring Systems. Sie ist auch notwendig fiir
eine homogene 3D Dosisverteilung wie sie im nichsten Abschnitt behandelt wird. Durch

Uberlagerung mehrerer Energieschichten fallen die Auswirkungen von Dosisabweichungen

in einzelnen Schichten in der Gesamtdosisverteilung geringer aus. Die Toleranzen fiir die

28



Material und Methoden

Dosishomogenitit von monoenergetischen Bestrahlungsfeldern kdnnen hier also je nach An-

wendungszweck der monoenergetischen Felder unterschiedlich ausfallen.
2.6.3 Dosimetrische Uberpriifung von 3D Dosisverteilungen

Fiir die dosimetrische Uberpriifung von 3D Dosisverteilungen sind sowohl das TPS als auch
das Bestrahlungssystem notwendig, da vor der Applikation zunéchst der Bestrahlungsplan
beziiglich der Teilchenzahl in jedem Rasterpunkt und in jeder Energieschicht optimiert wer-
den muss. Die einfachste Form ist hierbei die Optimierung eines Bestrahlungsplans auf ein
wiirfelformig definiertes Zielvolumen innerhalb eines Bilddatensatzes, der die Simulation
eines Wasserphantoms darstellt. Die Oberfldche der Wasser-Geometrie ist dabei planparallel
und orthogonal zur Strahlrichtung. Der somit erzeugte Bestrahlungsplan kann dann auf ein
im Isozentrum des Behandlungsplatzes platziertes Wasserphantom appliziert werden. Mit
Detektoren innerhalb des Wasserphantoms kann die Dosis gemessen und mit den im TPS
berechneten Dosiswerten verglichen werden. Ein solches Verifikationssystem fiir die lonen-
strahl-Therapie ist von (Karger et al. 1999) entwickelt worden. Durch die Messung an meh-
reren Positionen kdnnen weitere Priifmerkmale wie die laterale FeldgroBe, die Penumbra
(geometrischer Abstand der 80% und 20% Isodose innerhalb eines Profils) und die Dosisho-
mogenitit bestimmt werden. Analog dazu kdnnen entsprechende Parameter in longitudinaler
Richtung (also in Strahlrichtung) ermittelt werden. Innerhalb eines Kommissionierungspro-
zesses werden wiirfelformige Zielvolumina in verschiedenen Tiefen und mit verschiedenen
Kantenldngen des Zielvolumens tiberpriift. AuBerdem sollten ausgehend von der einfachen
Anordnung stufenweise komplexere Situationen iiberpriift werden. Dazu gehdren Anderun-
gen der Zielvolumenform, Anderungen der Einstrahlrichtung hin zu schriigen Einstrahlwin-
keln beziiglich der Phantomoberfldche und das Einbringen von anderen Materialen als Was-
ser bis hin zum Einsatz von anthropomorphen Phantomen, die vor dem Wasserphantom an-

gebracht werden konnen (Jikel et al. 2019).
2.6.4 Dosimetrische Uberpriifung von Patientenplinen

Zur Uberpriifung individueller Patientenpline kann eine zum vorherigen Abschnitt ver-
gleichbare Methode angewandt werden. Hierbei werden die Bestrahlungsfelder des optimier-
ten Patientenplans einzeln auf ein Wasserphantom neu berechnet. Da hierbei das zu bestrah-
lende Medium von Patientenanatomie hin zu Wasser ersetzt wird, dndert sich durch die un-
terschiedliche Reichweiteberechnung die 3D Dosisverteilung. Die somit fiir das Wasserpha-
ntom berechnete 3D Dosisverteilung kann dann wie im oberen Abschnitt beschrieben mit

einer Messung iiberpriift werden.
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2.7 Gammaindex Analyse

In der Qualititssicherung hat sich zur Bewertung von gemessenen oder berechneten Dosis-
verteilungen gegeniiber einer Referenzdosisverteilung die Gammaindex Analyse etabliert.
Die Analyse kombiniert die vorhandene Dosisabweichung und den Abstand zur libereinstim-
menden Dosis in der Referenzdosisverteilung und wird hier im Folgenden vorgestellt. Die
Methode wurde in (Low et al. 1998) vorgeschlagen und in (Low und Dempsey 2003) weiter-
entwickelt. Ziel ist es hier, zur Analyse einer Dosisverteilung nicht nur die Dosisabweichung
zu betrachten, sondern als gleichwertigen Parameter die sogenannte Distance to Agreement
(DTA oder dm) zu nutzen. Dabei wird in der Umgebung (in 2D oder 3D) des Messpunktes
xm nach dem Dosispunkt x. in der Referenzdosisverteilung gesucht, bei dem unter Angabe
der maximal erlaubten Dosisabweichung Dy und dem maximal erlaubten Abstand dum die

folgende Gleichung (12) den minimalen Wert liefert.

X, — %)% (D.—D,,)?
szmjxc) = ( . ;n) + ( : Zrn) (12)
Ady ADy,

Der minimale Wert fiir die Position xm ist dann y, . Per Definition gelten Punkte mit einem

v-Wert < 1 als bestanden und gréflere Werte als nicht bestanden. Abbildung 13 veranschau-
licht die Ermittlung des y-Wertes fiir die Position Xm.

Dm (xm )’xm

Abbildung 13: Eindimensionale Reprdsentation des Gammaindex wie in (Low et al. 1998) illustriert.

Eine hédufig genutzte Variante der Gammaindex Analyse besteht darin, nicht die lokale Dosis
fiir die Normierung der Dosisabweichung zu nutzen, sondern eine Bezugsdosis, meist die

Maximaldosis Dmax der Dosisverteilung. Dies ergibt dann die Gleichung (13).

(xc - xm)2 (Dc - Dm)z 13
F(xm'xc) = 2 + 2 ( )
Ady, ADpax
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Um in Gammaindex Verteilungen noch erkennen zu kdnnen, ob die am Messort xm be-
stimmte Dosisabweichung negativ oder positiv war, wird im Folgenden auflerdem der lokal

bestimmte y-Wert mit dem entsprechenden Vorzeichen behaftet.

Zur Bewertung einer Gammaindex Analyse wird meist ein Histogramm bewertet, in dem
angegeben ist, welcher Gammaindex Wert wie hédufig auftritt. In den meisten Bewertungen
miissen dabei 90% bzw. 95% aller Evaluierungspunkte einen Gammaindex kleiner 1 aufwei-
sen damit eine Gammaindex Analyse als bestanden gilt. Ein Problem hierbei ist, dass bei
dieser Bewertung keine Aussage vorliegt, wie gravierend die nicht bestandenen Evaluie-
rungspunkte von der Referenzdosisverteilung abweichen (also um wieviel grofer als 1 die
Werte sind).

2.8 Auswirkung von Abweichungen der Strahlbreite auf die Dosisverteilung

In Abbildung 14 ist exemplarisch der Einfluss einer Strahlbreitenvariation von +/-10% auf
einen einzelnen Bestrahlungspunkt dargestellt. Die Dosis im Zentrum reduziert sich dabei
um -17% bzw. erhoht sich um +23%. Diese Abweichungen stellen den Extremfall dar, und
der Effekt reduziert sich deutlich, wenn mehrere Bestrahlungspunkte mit unterschiedlichen
Bestrahlungspositionen und -reichweiten zur Bildung einer 3D Dosisverteilung iiberlagert
werden. Auswirkungen von Abweichungen der Strahlbreite auf Patientenpléne sind bereits
in verschiedenen Studien untersucht worden, z.B. in (Parodi et al. 2010), (Chanrion et al.
2013), (Lin et al. 2017) und (Kraan et al. 2019). In diesen Arbeiten sind Strahlbreitenabwei-
chungen als Toleranz genannt, die entweder bestimmte DVH-Parameter einhalten oder eine
Gammaindex Analyse beziiglich der Prozentzahl bestandener Dosispunkte bestehen sollen,
meist 90% der untersuchten Dosispunkte. In (Kraan et al. 2019) wird angemerkt, dass die
Ergebnisse von den klinischen Erfordernissen, der Patientenanatomie und den Planoptimie-
rungsparametern abhingen konnen. Es wird in diesen Studien allerdings nicht betrachtet, in
welchem Mafle die nicht bestandenen 10% der untersuchten Dosispunkte der Gammaindex
Analyse die dosimetrischen Kriterien verfehlen. Lokale begrenzte hohe Dosisabweichungen,
wie sie durch einzelne Rasterpunkte mit sehr hoher Teilchenzahlbelegung entstehen konnen,
werden dann nicht bewertet. In dieser Untersuchung soll daher eine Betrachtung beziiglich
der notigen Strahlbreitentoleranz fiir das Bestehen aller untersuchter Dosispunkte stattfinden.
AulBlerdem wird dies aus der Perspektive der Qualititssicherung durchgefiihrt, also wie in
Abschnitt 2.6.4 zur Uberpriifung von 3D Dosisverteilungen bzw. Patientenplinen beschrie-
ben mit der Neuberechnung des Plans in eine Wasserphantom Geometrie. Wie in (Kraan et
al. 2019) und (ICRU 2016) beschrieben, sollte eine Untersuchung der Auswirkung von

Strahlbreitenabweichungen fiir das betrachtete Bestrahlungsplanungssystem durchgefiihrt
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werden. In diesem Falle ist dies das TPS ,,syngo RT Planning“. Die im Folgenden beschrie-
bene Methode wurde in Teilen bereits in einer Untersuchung von Dosiswiirfeln aus der Qua-
litatssicherung fiir Protonen verwendet (Ackermann et al. 2017) und wird hier um die Unter-

suchung von Kohlenstoffionen und Patientenfeldern fiir beide Ionensorten erweitert.
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Abbildung 14: Veranschaulichung des Einflusses einer Strahlbreitenabweichung von +/-10% auf einen einzel-
nen Bestrahlungspunkt. Auf der linken Seite ist die 2D Darstellung eines Bestrahlungspunktes mit 6 mm FWHM
dargestellt. Auf der rechten Seite ist als griine Linie das dazugehérige horizontale Profil durch das Isozentrum

dargestellt. Zusdtzlich sind die Profile fiir eine Abweichung der Strahlbreite von +/-10% aufgefiihrt.
2.8.1 Dosisberechnung fiir Protonen und Kohlenstoffionen im Wasserphantom

Um zu Ergebnissen zu gelangen, die mit dem klinisch verwendeten TPS vergleichbar sind,
wurde zunéchst der klinisch verwendete Algorithmus zur Dosisberechnung des Planungssys-
tems ,,syngo RT Planning®, in Matlab (Mathworks, 2018b) neu implementiert. Hierbei wurde
eine Vereinfachung dahingehend vorgenommen, dass eine Berechnung ausschlielich im ho-
mogenen Medium Wasser durchgefiihrt wird und somit keine Inhomogenitéten wie Phan-

tommaterial oder CT-Werte beriicksichtigt werden miissen.

Der Algorithmus stellt wie in Abschnitt 2.2.4 beschrieben einen Pencil Beam Algorithmus
mit den Fingangsgroflen einer integralen Tiefendosiskurve (englisch: integral Depth Dose
Distribution, iDDD) und einer relativen lateralen Dosisverteilung mit einer Doppel-GauB3-
Parametrierung dar. Gleichung (14) zeigt die Berechnung der Dosis D am interessierenden
Punkt fiir den Rasterpunkt k mit der Teilchenzahl N. Dabei ist die iDDD abhéngig von der
initialen Energie E und der Wassertiefe d und die relative laterale Dosisverteilung L abhangig
von E, d, dem Abstand z der Eintrittsfliche des Wasserphantoms zum Isozentrum und dem

Abstand r des Zentralstrahls des Rasterpunktes k zum interessierenden Dosispunkt.
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Dk rzae) = Nuy IDDD(g ay * L(r,z.a,5) (14)

Das Integral iiber alle Rasterpunkte ergibt an diesem Dosispunkt die absorbierte Dosis fiir
das gesamte Bestrahlungsfeld. Die relative laterale Dosisverteilung wird iiber eine Doppel-
GauB3-Parametrierung nach Gleichung (15) definiert. Das Gewicht w des zweiten Gaul3-An-

teils ist abhingig von E und d.

—r? —r?

2UiTOT) + (G e(ZUZZ,TOT) (15)

1- W(d,E) e(
2103 o7

LerzaE) = 202 o
1,TOT

Die beiden Sigmawerte 61, tor und 62, toT setzen sich nach Gleichung (16) bzw. (17) aus der
initialen Strahlbreite an der Wasseroberfliche in Abhédngigkeit von z und E und den Doppel-
Gaull Werten o1 und o2 in Abhingigkeit von d und E zusammen. Falls eine zusétzliche Kom-
ponente zur Modifikation des Strahls (z.B. Range-Shifter) in den Strahlweg eingefiihrt wird,

wird noch die zusitzliche Strahlaufweitung tiber den Parameter opm beriicksichtigt.

01,70T(d,z,E) = \/ Oz T Oamee) + Tigan) (16)

02,70T(d,z,E) = \/ Uoz(z,E) + O-BgM(Z,E) + Uzz(d,E) (17)

Die iDDD, beide Sigmawerte und die Gewichtung w der Doppel-GauB3-Parametrierung sind
Teil der in Abschnitt 2.2.3 beschriebenen Basisdaten des TPS ,,syngo RT Planning®.

Innerhalb der o.g. Implementierung in Matlab ist es nun moglich, einzelne Parameter zu va-
riieren und beziiglich ihrer Auswirkung auf die Dosisverteilung in Wasser zu untersuchen.
Fiir die hier vorgenommene Untersuchung des Einflusses der Strahlbreite wird die initiale

Strahlbreite o variiert.
2.8.2  Untersuchte Dosisverteilungen

Alle Dosisverteilungen werden mit einer isotropen Auflésung von 2 mm berechnet. Zunéchst
werden Bestrahlungspldne mit wiirfelformigen Zielvolumina (im folgenden Dosiswiirfel ge-
nannt), die in der Qualitdtssicherung zum Einsatz kommen, fiir beide lonensorten in drei ver-

schiedenen Tiefen mit dem Zentrum des SOBP in 5 cm, 12.5 cm und 20 cm Tiefe berechnet.
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Die Kantenldnge des wiirfelformigen SOBP betrdgt 3 cm in allen drei Raumrichtungen. Die
Dosisverteilungen sind mit einer physikalischen Dosis von 0.5 Gy im Zielvolumen geplant.
Der Abstand der Rasterscanpunkte betrdgt in horizontaler und vertikaler Richtung 2 mm
(Kohlenstoffionen) bzw. 3 mm (Protonen). Die Eigenschaften dieser Dosisverteilungen sind
in Tabelle 1 zusammengefasst. Die Nomenklatur der Pléne ist wie folgt definiert: [[onensorte
c,p] [1 fir 5 cm Tiefe, 2 fiir 12.5 cm Tiefe und 3 fiir 20 cm Tiefe].

Tabelle 1: Eigenschaften der Dosiswiirfel aus der Qualitdtssicherung.

Planname Tiefe Zent- Kantenlinge | Zielvolu- Abstand Ras- | Strahlbreite

rum SOBP  SOBP [cm] mendosis terscan- FWHM [mm]
[em] [Gy] punkte [mm]

p_1 5.0 3 0.5 3 19.0

p_2 12.5 3 0.5 3 12.3

p_3 20.0 3 0.5 3 9.8

c1 5.0 3 0.5 2 6.5

c?2 12.5 3 0.5 2 6.1

c3 20.0 3 0.5 2 8.0

Die initiale Strahlbreite wird fiir diese Bestrahlungspliane mit der Abweichung 0% (Referenz-
verteilung), +/-5%, +/-10% und +/-25% berechnet.

Im néchsten Schritt werden zehn verschiedene Patientenpldne mit nomineller und +/-10%
abweichender Strahlbreite berechnet. Die Eigenschaften dieser Bestrahlungspléne sind in Ta-

belle 2 zusammengefasst.

Tabelle 2: Informationen zu den verwendeten Patientenplinen. Falls ein Plan aus mehreren Feldern besteht,
wird immer das erste Feld fiir die Untersuchung genutzt. Abkiirzungen fiir die Optimierungstechnik im TPS:
Einzelfelder mit homogener Dosisbelegung (englisch: Single Field Uniforrm Dose, SFUD) und Mehrfeldopti-
mierung (englisch: Multi-Field Optimization, MFO).

Plannummer Ionensorte Lokalisation | Anzahl Felder Optimierungs-
technik

pat_1 Proton Kopf 2 | SFUD
pat_2 Proton Kopf 2 | MFO
pat 3 Proton Kopf 3 | MFO
pat 4 Proton Prostata 2 | SFUD
pat 5 Proton Prostata 2 | SFUD
pat_6 Kohlenstoffionen Kopf 1 | SFUD
pat_7 Kohlenstoffionen | Kopf 2 | MFO
pat_8 Kohlenstoffionen | Kopf 4 | MFO
pat 9 Kohlenstoffionen Prostata 1 | SFUD
pat_10 Kohlenstoffionen Prostata 2 | SFUD
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Die Auswertung wird mit der in Abschnitt 2.7 beschriebenen Gammaindex Analyse durch-
gefiihrt. Fiir die Auswertungen wurde eine DTA von 1 mm und eine maximal erlaubte Do-
sisabweichung von 5%, normiert auf das Dosismaximum, gewihlt. Es wird eine 3D
Gammaindex Analyse durchgefiihrt. Fiir die Suche nach dem minimalen y-Wert wird die
Referenzdosisverteilung in einem Wiirfel mit Kantenldnge 4 mm um die zu bewertende Po-

sition Xy mit einer Auflésung von 0.1 mm interpoliert.

Ziel ist es, die Strahlbreitenabweichung so zu bestimmen, dass alle Gammaindexwerte einen
Wert < 1 besitzen. Mit Hilfe der Ergebnisse der Gammaindex Analyse bei den Dosiswiirfeln
wird untersucht, ob die Beziehung angewandte Strahlbreitenabweichung und maximaler
v-Wert ndherungsweise proportional ist. Falls dies der Fall ist, kann fiir weitere Bestrahlungs-
pline die maximal erlaubte Strahlbreitenabweichung zur Einhaltung von y-Wert < 1 aus den
vorhandenen Ergebnissen bei +/-10% Breitenvariation abgeleitet und mit einer entsprechen-

den Dosisberechnung iiberpriift werden.

Fir die Erstellung von Gammaindex Histogrammen und zur Ermittlung des prozentualen
Anteils der bestandenen Punkte (im Folgenden ,,passing rate® genannt) wurden zwei ver-

schiedene Grenzwerte zur Beriicksichtigung von Dosispunkten verwendet:

- Threshold 10%: Nur Dosispunkte, bei denen die lokale Dosis in der Referenzdosis-
verteilung groBer als 10% der Maximaldosis ist, werden berticksichtigt.

- Threshold 80%: Nur Dosispunkte, bei denen die lokale Dosis in der Referenzdosis-
verteilung groBer als 80% der Maximaldosis ist, werden bertiicksichtigt. Hiermit kon-
zentriert sich die Gammaindex Analyse auf den Hochdosisbereich und somit das Ziel-

volumen.
2.8.3 Vergleich TPS-optimierter Plan und Plan mit uniformer Teilchenzahl

In Plénen, die mit einem TPS erzeugt werden, konnen bei Anwendung des Rasterscan-Ver-
fahrens bzw. des PBS-Verfahrens die Teilchenzahl pro Bestrahlungspunkt variieren. Insbe-
sondere konnen IESen berechnet werden, die eine stark modulierte Teilchenzahlbelegung
besitzen, aber dennoch eine (in gewissen Grenzen) homogene 2D Dosisverteilung aufweisen.
Inwieweit diese Modulation der Teilchenzahlen eine Auswirkung auf die Dosishomogenitét
und den lateralem Dosisabfall bei Variation der Strahlbreite hat, soll daher in einem Ver-
gleich eines TPS-optimierten Plans mit einem Plan, der in jeder IES eine uniforme Teilchen-
zahlbelegung besitzt, untersucht werden. Dafiir wird als TPS-optimierter Plan der zuvor ge-
nutzte Bestrahlungsplan mit wiirfelformigem Zielvolumen mit Kohlenstoffionen und einem

SOBP in 5 cm Tiefe herangezogen. Zu diesem Plan wird ein Vergleichsplan mit uniformer
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Teilchenzahlbelegung erzeugt, der beziiglich der lateralen 90% Isodose in der Tiefe des Zent-
rums des SOBP die gleiche Ausdehnung besitzt. Fiir diesen Plan werden ebenfalls Dosisver-
teilungen mit Abweichungen der Strahlbreite berechnet und eine Gammaindex Analyse
durchgefiihrt.

2.9 Validierung lonisationskammerarray Octavius 1600 XDR

Das 2D Ionisationskammerarray Octavius 1600 XDR (PTW Freiburg, Deutschland) besteht
aus einer Anordnung von annihernd 2.5x2.5 mm? groBen', quadratischen beliifteten Kam-
mern mit einem Elektrodenabstand von 2 mm und damit einem Kammervolumen von 0.0125
cm?®. Im Zentrum des Detektors innerhalb eines quadratischen 65x65 mm? Feldes besitzen
diese Messkammern einen Abstand von 2.5 mm, auBlerhalb dieses hochaufgeldsten Bereichs
gibt es einen weiteren Bereich innerhalb des 150x150 mm? Feldes, welcher einen Kammer-
abstand von 5.0 mm besitzt. Die Abstinde der Kammern sind auf der Detektoroberflache
dargestellt, sieche Abbildung 15. Die Spannung zwischen den beiden Elektroden betrigt
+1000 V. Der Detektor kann mit den vier verschiedenen Integrations- bzw. Auslesezeiten
100 ms, 200 ms, 400 ms und 800 ms betrieben werden. Daten konnen entweder als integrierte
Gesamtmessung im Format mcc oder als zeitaufgeloste Messung mit Auflosung entspre-
chend der genutzten Integrationszeit im Format xcc abgespeichert werden. AuBlerdem stehen
zweil unterschiedliche Messbereiche zur Verfiigung. Der empfindliche Messbereich wird
analog zum Benutzerhandbuch des Detektors (PTW 2021a). im Folgenden immer mit der
Bezeichnung ,,low* benannt und der unempfindliche Messbereich mit ,,high*. Die maximale
Dosis pro Messzyklus betrégt hierbei 0.067 Gy im Messbereich low und 6.7 Gy im Messbe-
reich high. Dies entspricht bei kiirzester Auslesezeit 100 ms einer maximalen Dosisleistung
von 0.67 Gy/Sekunde (40 Gy/min) im Messbereich low und 67 Gy/Sekunde (4000 Gy/min)
im Messbereich high. Angesteuert und betrieben wird der Detektor iiber die Software
,BeamAdjust” in der Version 2.3 (PTW Freiburg, Deutschland). Der Detektor basiert auf
einem vergleichbaren Prototypen mit der Kennung Octavius 1000p, zu dem bereits Untersu-
chungen beziiglich seiner Einsatzfahigkeit in der Ionenstrahl-Therapie existieren (Bauer
2018; Doll 2017). Beide Detektoren, 1600 XDR und 1000p, basieren auf den Detektorversi-
onen fiir die Photonentherapie, 1600 SRS und 1000 SRS. Die Modelle fiir die Photonenthe-

rapie besitzen allerdings nicht mit Luft, sondern mit Fliissigkeit befiillte Kammern fiir eine

! Tatsdchlich mit 2.3 mm minimal kleiner zur elektrischen Trennung der einzelnen Pixel.
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hohere Signalausbeute. Der Detektor Octavius 1600 XDR hat im Jahr 2021 die CE-Kenn-

zeichnung erhalten und ist seitdem kommerziell erhiltlich.

upper electrode . electrodes
U=1000V \ air /

o [

2.0 mm

2.5 mm 5mm 2.3 mm

Abbildung 15: Octavius 1600 XDR. Die Anordnung der Kammern ist auf der Detektoroberfliche abgebildet.
Auf der linken Seite ist ein schematisches Schnittbild des Kammeraufbaus dargestellt. Im zentralen Bereich
besitzen die Mittelpunkte der Kammern einen Abstand von 2.5 mm und im dufSeren einen Abstand von 5 mm.
Die Elektroden sind aus Graphit und das Frontmaterial besteht aus verschiedenen Polymeren. Abbildung iiber-

nommen und angepasst aus (Poppe et al. 2013).

2.9.1 Uberpriifung der Untergrundkorrektur

Uber die Routine ,,Zero Balancing® wird in der Detektor-Steuersoftware ,,BeamAdjust® fiir
jede Messkammer eine Untergrundkorrektur durchgefiihrt. Zur Uberpriifung der Stabilitiit
der einzelnen Messkammern nach Anwendung der Untergrundkorrektur wird eine anschlie-
Bende Leermessung ohne Strahl mit drei Minuten Messzeit durchgefiihrt und untersucht, wie
klein das verbleibende Messsignal bzw. Signalrauschen ist. Die Messung wird fiir alle Kom-
binationsmoglichkeiten von Messbereich (low, high) und Integrationszeiten (100 ms, 200
ms, 400 ms, 800 ms) durchgefiihrt. Je nach gewdéhlter Integrationszeit ergibt dies eine unter-
schiedliche Anzahl von Frames (1800, 900, 450, 225 entsprechend den zuvor genannten In-
tegrationszeiten). Vor der Messung wird der Detektor eingeschaltet und die vom Hersteller
angegebene Aufwirmphase von 10 Minuten abgewartet. Die Messung wird im Format xcc
abgespeichert, welches die Information zu jedem Frame enthilt. Zundchst werden die Daten
der zweiten Messminute integriert. Fiir diese Daten mit einer Messzeit von 60 Sekunden wird
ein Dosishistogramm gebildet und die statistischen Parameter maximale Abweichung, oberes
und unteres Quantil sowie Median bestimmt. Dies wird fiir alle 8 Kombinationen von Mess-

bereich und Integrationszeit durchgefiihrt.
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2.9.2 Optimierung der Untergrundkorrektur

In einem néchsten Schritt wird versucht, die Untergrundkorrektur anhand der Messdaten aus
der ersten und letzten Minute der Messung zu optimieren. Daher wurde zundchst aus der
Messung mit Messbereich high und Integrationszeit 800 ms des vorherigen Abschnitts die
Messkammer mit dem kleinsten und groBBten Summensignal gesucht und betrachtet, ob noch
eine unkorrigierte Drift des Messsignals vorhanden ist. Schlielich wird betrachtet, ob die
Messdaten der zweiten Messminute durch eine zusétzliche Driftkorrektur aus den Daten der
ersten und letzten Minute optimiert werden konnen. Diese zusitzliche Korrektur wird dann
fiir alle Messkammern und alle 8 Kombinationen aus Messbereich und Integrationszeit
durchgefiihrt. Die Ergebnisse der zweiten Minute werden, wie im vorherigen Abschnitt be-
schrieben, beziiglich der statistischen Parameter maximale Abweichung, oberes und unteres

Quantil, sowie Medianwert ausgewertet.
2.9.3 Reproduzierbarkeit

Zur Untersuchung der Reproduzierbarkeit wird ein Protonenfeld mit einer Energie von 132.3
MeV/u, einer Strahlbreite von 12.4 mm FWHM und einem Scanrasterabstand von 3 mm in
x- und y-Richtung mit homogener Teilchenzahlbelegung bestrahlt. Die physikalische Dosis
betriagt 0.5 Gy und wird in einer Folge von 5 Rescans appliziert. Das Bestrahlungsfeld ist
somit auf eine mdglichst homogene und reproduzierbare Strahlapplikation ausgelegt und
kann mit dem Octavius 1600 XDR-Detektor sowohl mit Messbereich low als auch high ge-
messen werden. Das Bestrahlungsfeld besitzt eine Feldgrofe von 10x10 cm?. Fiir die Mes-
sung werden beide Messbereiche und die Integrationszeit 800 ms genutzt. Zum einen, da mit
low und 800 ms zu erwarten ist, dass die praziseste Messung im Messbereich low durchge-
fiihrt werden kann, und zum anderen mit high und 800 ms, da diese Einstellung fiir hohe
Dosisleistungen erforderlich ist und mit 800 ms ebenfalls die préiziseste Messung im Mess-
bereich high zu erwarten ist. Die Untergrundkorrektur wird fiir den Messbereich high sowohl
mit der Standardmethode der Detektor-Steuersoftware durchgefiihrt als auch mit der im vo-
rigen Abschnitt beschriebenen optimierten Untergrundkorrektur. Zunéchst werden drei Wie-
derholungen mit dem Messbereich low durchgefiihrt, anschlieBend 5 Messungen mit dem
Messbereich high. Die Variation des Signals jeder Messung wird mit dem Mittelwert aus den
Messungen mit Messbereich low verglichen. Fiir den Messbereich high werden Dosisvertei-

lungen mit und ohne optimierter Untergrundkorrektur betrachtet.
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2.9.4 Bestimmung der wasserdquivalenten Dicke bis zum effektiven Messort

Vor dem effektiven Messort der planparallelen Ionisationskammern des Octavius Detektors
befindet sich nach Spezifikationen des Herstellers ein Materialaufbau aus Graphit mit einer
Dicke von 1.1 mm, Luft mit einer Dicke von 0.97 mm und verschiedenen Polymer-Materia-
lien mit einer Gesamtdicke von 4.83 mm. Die Materialien besitzen in Summe eine Dicke vor
dem effektiven Messort von 6.9 mm und eine Flidchendichte iiber dem effektiven Messort
von 7.3 g/cm?. Unter Beriicksichtigung dieser Materialien und einer Annahme der stopping
power Werte von 6.520 MeV*cm?/g fiir Graphit, 7.140 MeV*cm?/g fiir die Polymere und
7.289 MeV*cm?/g fiir Wasser (ICRU 1994) ergibt sich eine Abschétzung der wasserdquiva-
lenten Dicke bis zum effektiven Messort von 7.0 mm. Diese Abschétzung soll durch eine
Kontrollmessung gegeniiber einer planparallelen Referenzkammer des Typs advanced Mar-
kus Kammer (PTW 2013) mit bekannter wasserdquivalenter Eintrittsfoliendicke von 0.0028
+/- 0.005 mm iiberpriift werden. Die Referenzkammer besitzt zum Schutz der Folie eine ab-
nehmbare Schutzkappe aus PMMA, deren wasserdquivalente Dicke mit Hilfe einer Wasser-
sdule mit 1.01 +/- 0.1 mm bestimmt wurde. Vor der Markuskammer wird zusétzlich eine
PMMA-Platte positioniert, deren wasserdquivalente Dicke mit 5.91 +/-0.1 mm bestimmt
wurde. Nacheinander werden die Referenzkammer und anschlieSend der Octavius Detektor
mit variierenden Dicken von vorgelagerten Festkdrperphantom Platten des Typs RW3 (PTW
2021b) mit einer SPR von 1.025 (Jikel et al. 2001) mit einem monoenergetischen, homoge-
nen Protonenfeld der Grofle 5 x 5 cm? bestrahlt. Der zu priifende effektive Messort des
Octavius Detektors bzw. der Referenzkammer befindet sich jeweils im [sozentrum. Anschlie-
Bend wird iiber die Differenz der Position der jeweiligen distalen 80% Dosis die wasserdqui-
valente Dicke des Eintrittsfensters fiir den Octavius 1600 XDR bestimmt. Zur visuellen Uber-
priifung des gleichartigen Verlaufs beider Tiefendosiskurven werden diese in einem Dia-

gramm {iberlagert dargestellt.
2.9.5 Dosiskalibrierung mit Referenzionisationskammer

Der Octavius Detektor wird vom Hersteller mit einer Kalibrierdatei ausgeliefert, mit deren
Hilfe die gemessene Ladung jeder einzelnen Kammer in Dosis umgerechnet wird. Diese Ka-
librierdatei basiert auf einer Messung mit einem ®°Co Bestrahlungsfeld. Fiir die Messung im
lonenstrahl muss, vergleichbar zu Referenz-Ionisationskammern, noch ein kq bestimmt wer-
den. Dieser ko Wert wird in der Ansteuerungssoftware des Detektors kuser genannt und soll
daher im Folgenden mit diesem Term bezeichnet werden. Zur Bestimmung von Kkuser wird

eine Anschlussmessung (Cross-Kalibierung) an eine Referenz-Ionisationskammer fiir jede
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Ionensorte durchgefiihrt. Als Referenz-lonisationskammer wird eine Farmerkammer vom

Typ PTW-30010 verwendet.

Fiir die Cross-Kalibrierung werden die Farmerkammer und der Octavius 1600 XDR-Detektor
nacheinander mit dem effektiven Messort im Isozentrum positioniert. Das Aufbaumaterial
aus RW3 Platten wird vor dem jeweiligen Detektor in einer Dicke positioniert, so dass sich
der effektive Messort in einer wasserdquivalenten Tiefe von 20.5 mm befindet. Dafiir werden
fiir die Farmerkammer 15 mm RW3 Platten und eine Kammerhalterplatte verwendet, bei der
sich die Farmerkammer in einer wasserdquivalenten Tiefe von 4.8 mm befindet. Fiir den
Octavius Detektor werden dementsprechend 13 mm RW3 verwendet. Mit jeweils drei Wie-
derholungen wird eine mittlere Protonenenergie mit 132.30 MeV/u und eine Kohlenstoffio-
nenenergie mit 250.08 MeV/u als monoenergetisches, homogenes Bestrahlungsfeld mit einer
FeldgroBe von 10x10 cm? bestrahlt. Ryes betrdgt dabei 12.6 cm fiir Protonen und 12.2. cm fiir
Kohlenstoffionen. Das Plandesign entspricht dem des Bestrahlungsplans aus Abschnitt 2.9.3
zur Reproduzierbarkeit. Fiir die Farmerkammer wird die Ladung gemessen und entsprechend
dem Dosimetrie-Protokoll TRS 398 (Internationale Atomenergie-Organisation 2006), wie in
Abschnitt 2.5 beschrieben, die Dosis bestimmt. Die Korrekturfaktoren zur Ermittlung von
Mq werden entsprechend dem TRS 398 Protokoll bestimmt. Der Fluenzkorrekturfaktor
kri,rw3 wird fiir die wasserdquivalente Tiefe von unter 20 mm analog zum Wert kri,pmma aus
der DIN Norm 6801-1 (DIN 6801-1 2019) mit 1.000 angenommen. Die Strahlqualitétskor-
rekturfaktoren kq werden entsprechend TRS 398 fiir Protonen mit einer Restreichweite von
12.6 cm mit 1.029 angenommen und fiir Kohlenstoffionen (im TRS 398 ohne Unterschei-

dung der Restreichweite) mit 1.031.

Mit Hilfe der ermittelten absorbierten Dosis aus der Farmerkammer Messung wird der Kor-
rekturfaktor kuser bestimmt, bei dem der luftdichtekorrigierte Dosiswert des Octavius 1600

XDR dem Dosiswert der Farmerkammer entspricht.
2.9.6 Strahlposition und -breite im Vergleich mit Film

Zur Bestimmung der Genauigkeit von Strahlpositions- und Strahlbreitenmessungen mit dem
Octavius 1600 XDR wird eine direkte Vergleichsmessung mit einem radiochromen Film des
Typs EBT3 durchgefiihrt. EBT3-Filme sind in der Photonen- als auch lonenstrahl-Therapie
zur Untersuchung und Validierung von Detektoren weit verbreitet und gelten als eine Gold-
standardmethode fiir diese Art von Untersuchung. Die Eigenschaften des Vorgéngermodells
EBT wurden von (MartiSikova et al. 2008) fiir Photonenstrahlen und von (MartiSikovéa und
Jékel 2010) fiir Kohlenstoffionen untersucht. Fiir den aktuellen Filmtyp EBT3 existiert eine

Untersuchung fiir Protonen und Kohlenstoffionen von (Castriconi et al. 2017). Fiir die in
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dieser Arbeit durchgefiihrte Messung werden die EBT3-Filme ca. 24 Stunden nach der Be-
strahlung mit einem Vidar Dosimetry Pro Advantage Red (VIDAR Systems Corporation,
USA) mit einer Auflosung von 71 dpi und in portrait Position eingescannt. Die mit dem
Scanner bestimmte optische Dichte jeder Position wird als tiff Datei abgespeichert. Fiir die
Ubersetzung in Dosis wird ein Look Up Table (LUT) Film mit 16 homogenen Feldern un-
terschiedlicher Dosisniveaus bestrahlt und ebenfalls mit dem identischen Protokoll gescannt.
Aus den von diesem Film bekannten Wertepaaren von Dosis und optischer Dichte wird die

LUT erstellt und auf alle anderen Filme angewandt.

Fiir die Strahlposition- und Strahlbreitenmessung werden 8 Punkte verteilt auf die hochauf-
l6sende Fliche des Octavius Detektors mit davor angebrachtem EBT3-Film bestrahlt. Die
Strahlparameter werden aus dem gesamten Spektrum der therapeutisch genutzten Einstellun-
gen fiir Protonen und Kohlenstoffionen gewéhlt. Dies sind fiir Protonen verschiedene Ener-
gien mit der jeweils kleinsten verfiigbaren Strahlbreite und fiir Kohlenstoffionen verschie-
dene Energien und derart gewdhlte Strahlbreiten, so dass eine Mindestbreite von 6 mm
FWHM bzw. 8 mm FWHM eingehalten ist. Die Teilchenzahl jedes Bestrahlungspunktes ist
so angepasst, dass der optische Dichtebereich des EBT3-Films optimal genutzt wird. Fiir
jeden Bestrahlungspunkt werden sowohl fiir die Octavius Daten als auch fiir die EBT3 Daten
Profile in x- und y-Richtung durch das Dosismaximum gezogen und mit Hilfe eines Gauf}
Fits die Strahlposition und -breite ermittelt. Fiir die EBT3 Messung wird dies zunichst mit

der Originalauflosung des Films von 71 dpi durchgefiihrt.

Anschlieend wird fiir den EBT3-Film die Kammergeometrie des Octavius Detektors nach-
gebildet. Dafiir wird die EBT3 Messung mit einer rechteckformigen Ansprechfunktion mit
der quadratischen Grof3e von 2.5x2.5 mm? gefaltet. Es wird aufgrund der Bauweise in erster
Néherung von einer rechteckféormigen Ansprechfunktion ausgegangen, vergleichbar zu den
Arbeiten von (Brodbek et al. 2020) und (Varasteh Anvar et al. 2016) fiir 2D Detektoren mit
dhnlicher Bauart, aber groBBeren Kammern und Kammerabstinden. AnschlieBend wird fiir
diese EBT3 Messung, gefaltet mit der Octavius Geometrie, ebenfalls ein Gaul3 Fit zur Be-

stimmung der Strahlposition- und breite durchgefiihrt.

Die 2D Dosisverteilung der Faltung wird im Vergleich zur 2D Dosisverteilung der Octavius-
Daten beziiglich Anpassungsgiite bewertet. Dafiir wird in jedem Pixel die Dosisabweichung,

normiert auf das Dosismaximum, ermittelt.

Um die Beziehung der aus den anhand der ungefalteten und gefalteten EBT3 Daten ermittel-
ten Strahlbreiten ndherungsweise in einer einfach anwendbaren Funktion abzubilden, wird

sich der Tatsache bedient, dass die Faltung einer GauB3-Verteilung mit einem Faltungskern
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(englisch: Point Spread Function, PSF), der ebenfalls einer GauB3-Verteilung entspricht, wie-
derum eine GauB-Verteilung ergibt. Dabei ist der Zusammenhang der verschiedenen
FWHM-Werte in Gleichung (18) dargestellt.

FWHMgqityng = \/FWHMOTQZ + FWHMpgp? (18)

In dieser Gleichung entsprechen FWHM,r, und FWHMpsr den FWHM-Werten der beiden
Ausgangs-Verteilungen und FWHMFaiung dem FWHM-Wert der gefalteten GauB-Vertei-
lung. Mit Hilfe dieser Funktion wird ein Fit mit FWHMpsF als freiem Parameter anhand der
ungefalteten EBT3 Daten und den mit einer quadratischen Ansprechfunktion gefalteten
EBT3 Daten durchgefiihrt. Der so ermittelte Wert FWHMpsr wird ebenfalls in Gleichung (9)
genutzt, um die anhand der Octavius-Daten ermittelten Strahlbreiten zu korrigieren, wobei
in diesem Falle FWHMFaitung = FWHMoctavius und FWHMorg = FWHMoctavius korr 1St.

2.9.7 Dosishomogenitit im monoenergetischen Feld

Zur Uberpriifung, ob mit dem Octavius Detektor eine Homogenititsauswertung im Plateau-
bereich fiir monoenergetisch bestrahlte Felder durchgefiihrt werden kann, werden Messun-
gen mit dem Octavius und einem davor angebrachten radiographischen Film des Typs ,,On-
cology Portal Pack for Localization (PPL-Film, Carestream Health, USA) durchgefiihrt. Der
PPL-Film wird hier gewaihlt, da er aufgrund der relativ geringen notwendigen Dosis von ca.
0.1 Gy und der dadurch kurzen Bestrahlungszeit bevorzugt in der Routine am HIT eingesetzt
wird. Die Dosis entspricht auBerdem in etwa der Dosis einer typischen IES. Zuvor wurde
iiberpriift, dass fiir den interessierenden Bereich zur Ermittlung der Dosishomogenitét sich

die optische Dichte des PPL-Films ausreichend proportional zur applizierten Dosis verhilt.

Fiir die Messungen zur Dosishomogenitit wird zum einen ein speziell erstelltes Testfeld mit
zu klein gewihlter Strahlbreite genutzt, um zu testen, ob die dabei entstehenden Muster vom
Octavius Detektor erkannt werden konnen. Hierfiir wird ein 10x10 cm? grof3es Feld mit ei-
nem reckteckformigen Rasterpunktgitter mit Rasterpunktabstand 2 mm, mit einer Kohlen-
stoffionenenergie von 299.94 MeV/u und einer bewusst zu klein gewidhlten Strahlbreite von
3.9 mm FWHM bestrahlt. Zum anderen werden die in der klinischen Routine genutzten ho-
mogen Felder fiir Protonen und Kohlenstoffionen genutzt. Diese besitzen Feldgrofen von
72x72 mm? und 48x48 mm? und in der Therapie genutzte Kombinationen von Rasterpunkt-
abstand und Strahlbreite. Hierbei werden 6 Felder mit Kohlenstoffionen und 4 Felder mit
Protonen getestet. Fiir die Auswertung wird im ausgeglichenen Bereich, definiert als zentrale

80% Ausdehnung innerhalb der durch die 80% Isodose bestimmte Feldgrofe, eine

42



Material und Methoden

Homogenitdtsanalyse der gesamten ROI mit dem Kriterium nach Gleichung (19), analog zur

Homogenitdtsbestimmung von Profilen in (Arjomandy et al. 2019) durchgefiihrt.

(Dmax,ZD - Dmin,ZD)
(Dmax,ZD + Dmin,ZD)

Flatness,p(%) = -100 (19)

Dmax,2p entspricht dabei der maximalen Dosis und Dmin2p der minimalen Dosis innerhalb der
ROI. AuBlerdem wird fiir das erste Feld mit reduzierter Strahlbreite eine Gammaindex Ana-
lyse mit den Kriterien DTA 1 mm und maximale lokale Dosisabweichung von 1% innerhalb
der ROI durchgefiihrt. Die Kriterien sind hier enger gewéhlt, da es sich um die Validierung

eines Messsystems gegen ein anderes Messsystem handelt.
2.9.8 Auflosungseigenschaften

Sofern die in Abschnitt 2.9.6 beschriebene Faltung der EBT3 Daten mit dem Ansprechver-
mogen des Octavius Detektors funktioniert, kann dieses Verfahren zur Untersuchung des
Einflusses der rdumlichen Aufldsungseigenschaft des Detektors auf die Messergebnisse ge-
nutzt werden. Zur Untersuchung dieses Einflusses auf die Strahlpositions- und Strahlbreiten-
bestimmung wird das oben beschriebene Verfahren fiir sukzessive Verschiebungen der Kam-
mergeometrie gegen die EBT3 Daten in 0.1 mm Schritten in x- und y-Richtung bis zu einer
maximalen Verschiebung von 2.5 mm durchgefiihrt. Fiir jede dieser Verschiebungen wird
die Strahlposition und -breite ermittelt und die Variabilitit dieser Werte betrachtet. Diese
Methode wird in (Varasteh Anvar et al. 2016) fiir ein 2D lonsiationskammerarray mit einem
Kammerabstand von 7.62 mm und einem Kammerdurchmesser von 4.2 mm behandelt. Da-
mit kann eine Abschétzung der zusétzlichen Unsicherheit zur Bestimmung der Strahlposition

und -breite aufgrund der Auflosung des Octavius Detektors ermittelt werden.

Eine vergleichbare Untersuchung wird fiir eine, mit Hilfe der Basisdaten, berechnete homo-
gene Dosisverteilung mit eingefiigten Storstellen durchgefiihrt. Das dafiir verwendete Be-
strahlungsfeld wird fiir einen Kohlenstoffionenstrahl mit einer Energie von 250.08 MeV/u
und einer Strahlbreite von 6.0 mm FWHM erstellt. Diese Strahlbreite entspricht der kleinsten
in der Therapie genutzten Strahlbreite. Der Abstand der Rasterpunkte in x- und y-Richtung
betrdgt dabei 2 mm. Die Solldosisverteilung mit Storstellen wird mit einer Auflésung von
0.1 mm berechnet. Als Storstelle wird zum einen fiir einen einzelnen Bestrahlungspunkt die
Teilchenzahl reduziert, so dass an dieser Stelle ein Dosiseinbruch von -5% berechnet wird.
Zum anderen wird eine gesamte Rasterscanreihe in vertikaler Richtung verschoben, so dass
eine Homogenitét nach Gleichung (9) von +/-5% berechnet wird. Zur Untersuchung des Ein-

flusses der rdumlichen Auflosungseigenschaften des Detektors auf diese Parameter wird die
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in Abschnitt 2.9.6 beschriebene Nachbildung der Octavius Kammergeometrie genutzt, um
das Ansprechvermdgen des Detektors zu simulieren. Dafiir wird auch hier die Uberlagerung
der Kammergeometrie mit der Solldosisverteilung sukzessive um 0.1 mm in x- und y-Rich-
tung zueinander verschoben und die jeweils zu erwartende Dosisverteilung des Octavius De-
tektors berechnet. Fiir jede dieser berechneten Dosisverteilungen werden die Homogenitéts-
werte fiir die beiden Storstellen im vertikalen Dosisprofil ermittelt und mit den aus der hoch-

aufgeldsten Solldosisverteilung ermittelten Werten verglichen.
2.9.9 Dosismessung im SOBP

Es wird die Machbarkeit einer Messung mit dem Octavius Detektor innerhalb eines mit Pro-
tonen bzw. Kohlenstoffionen erzeugten SOBP getestet. Fiir jede Ionensorte wird dafiir je-
weils ein typischer Dosiswiirfel aus der Qualitdtssicherung und ein Bestrahlungsfeld eines
Patientenplans aus der Patientenplanverifikation gemessen. Vor dem Octavius Detektor wer-
den mit 30x30 cm? groflen und in der Dicke unterschiedlichen RW3 Platten Materialautbau-
ten erzeugt, so dass eine Messung in der Mitte des SOBP vorgenommen wird. Analog zur
berechneten Dosisverteilung wird die Eintrittsfliche des Aufbaus im Isozentrum platziert.
Die Dicke des RW3 Aufbaumaterials betrdgt fiir die beiden Dosiswiirfel 115 mm, fiir das
Patientenfeld mit Protonen 71 mm und fiir das Patientenfeld mit Kohlenstoffionen 41 mm.
Die Auswertung wird mit der Auswertesoftware Verisoft (PTW Freiburg, Deutschland)
durchgefiihrt. Als Parameter werden eine DTA von 1 mm und eine lokale maximale Dosis-
abweichung von 3% genutzt. Als Dosisschwelle zur Beriicksichtigung von Messpunkten ist
10% gegeniiber dem Dosismaximum der Gesamtdosisverteilung gewihlt. Die Octavius Da-
ten werden dafiir beziiglich der Absolutdosis auf das Zentrum des SOBP der jeweiligen be-

rechneten Dosisverteilung normiert.
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3 ERGEBNISSE

3.1

3.1.1

Gammaindex Analyse von Dosiswiirfeln

Auswirkung von Abweichungen der Strahlbreite auf die Dosisverteilung

Die berechnete Dosisverteilung und die Gammaindexauswertung fiir -10% Strahlbreitenab-

weichung ist fiir den Bestrahlungsplan ,,c 1* in Abbildung 16 dargestellt. Zu erkennen sind

Dosisiiberhohungen an den Réndern des Hochdosisbereichs und im kleineren Maf3e Inhomo-

genititen im Zielvolumen. Unterdosierungen treten vornehmlich auerhalb des Hochdosis-

bereichs auf.
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Abbildung 16: Ergebnis fiir Dosiswiirfel ¢_1 mit Kohlenstoffionen mit 3x3x3 cm?® Zielvolumen, Zentrum des

SOBP in 5 cm Tiefe. In der linken Spalte sind die Dosiswerte mit nomineller Strahlbreite, in der mittleren Spalte

die Dosiswerte der Berechnung mit Strahlbreite -10% und in der rechten Spalte die resultierenden Gammaindex

Werte dargestellt. Die dargestellten transversalen Schnittebenen in der ersten Zeile beinhalten den Punkt mit

dem grofsten Gammaindex Wert.
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Abbildung 17: Laterales Dosisprofil des Dosiswiirfel ¢_1 in einer Tiefe von 5 cm. Dargestellt sind die Profile
fiir die nominelle Strahlbreite und fiir die Abweichungen gegeniiber der nominellen Strahlbreite von -15%, -

10%, +10%, +25%.

In Abbildung 17 sind fiir den gleichen Dosiswiirfel die lateralen Profile durch das Zentrum

des SOBP fiir die verschiedenen untersuchten Strahlbreitenabweichungen dargestellt.

Die maximalen Gammaindex Werte (mit den Kriterien DTA = 1 mm und maximaler Dosis-
abweichung 5%) bei jeweils untersuchter Strahlbreitenabweichung fiir die Dosiswiirfel kon-
nen bei den verschiedenen Bestrahlungsplénen unterschiedlich ausfallen. Die auf den maxi-
malen Gammaindex Werte bei -10% Strahlbreite normierten Gammaindex Werte fiir zu
kleine bzw. auf den maximalen Gammaindex Wert bei +10% Strahlbreiten normierten
Gammaindex Werte zeigen allerdings fiir Strahlbreitenabweichungen bis zu +/-15% eine
deutliche lineare Korrelation, sieche Abbildung 18. Somit wird angenommen, dass die ge-
suchte maximal tolerable Strahlbreitenabweichung fiir ein Ergebnis mit maximalem
Gammaindex < 1 als Verhéltnis vom Gammaindex Wert 1 zum maximalen Gammaindex bei
-10% bzw. +10% berechnet werden kann. Die mit dieser Methode berechneten Strahlbrei-
tenabweichungen haben in einer erneuten Dosisberechnung und Gammaindex Auswertung

diese Annahme mit einer ausreichenden Genauigkeit von +/-1% bestétigt.
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Abbildung 18. Links ist der maximale Gammaindex Wert bei der jeweils angewandten prozentualen Strahlbrei-
tenabweichung fiir die Dosiswiirfel aufgefiihrt. Auf der rechten Seite wurden diese maximalen Gammaindex
Werte auf die jeweiligen maximalen Gammaindex Werte bei Strahlbreitenabweichung -10% bzw. +10% nor-

miert.

Die Ergebnisse fiir die maximal erlaubte Strahlbreitenabweichung bei Einhalten des
Gammaindex Kriteriums fiir alle Positionen ist fiir die Dosiswiirfel in Tabelle 3 zusammen-
gefasst. Die kleinste maximal erlaubte Strahlbreitenabweichung ergibt sich fiir den Bestrah-
lungsplan p 1 mit -7% und +9%. Die grofite erlaubte Strahlbreitenvariation besitzt der Be-
strahlungsplan ¢_3 mit Werten von -17% und +24%.

Tabelle 3: Zusammenfassung der Gammaindex Auswertung fiir die Bestrahlungspldine mit Dosiswiirfeln aus
der Qualitdtssicherung. TH: Threshold.

Planname | Toleranz, | Toleranz, Passing rate | Passing rate Passing rate | Passing rate
neg. pos. mit TH 10%, | mit TH 90%, mit TH 10%, | mit TH 90%
FWHM FWHM FWHM -10% FWHM -10% FWHM +10% | FWHM +10%

p_1 -7% +9% 96.80 88.28 99.90 99.13

p_2 -12% -17% 100.00 100.00 100.00 100.00
p_3 -8% +15% 99.76 100.00 100.00 100.00
c1 -8% +16% 97.86 96.27 100.00 100.00
c 2 -16% +23% 100.00 100.00 100.00 100.00
c3 -17% +24% 100.00 100.00 100.00 100.00
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3.1.2  Vergleich TPS-optimierter Plan mit Plan mit uniformer Teilchenzahl

Der Vergleich der beiden Pldne, TPS-optimiert und mit uniformer Teilchenzahlbelegung, ist
in Abbildung 19 dargestellt. Die [ESen des TPS-optimierten Plans zeigen eine deutliche Va-
riation der Teilchenzahl pro Rasterpunkt. Dabei liegen die am hochsten belegten Raster-
punkte am Feldrand bzw. in den Feldecken, um einen steileren Dosisabfall am Rand (i.e.

Normalgewebe oder OAR) zu realisieren.
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Abbildung 19: Vergleich der Gammaindex Auswertung fiir einen TPS-optimierten Plan (Kohlenstoffionen,
SOBP in 5 cm Tiefe) mit stark modulierter Teilchenzahl pro Rasterpunkt und einem Plan mit uniformer Teil-
chenzahlbelegung je IES. In der obersten Zeile sind links und rechts die entsprechenden Teilchenzahlverteilun-
gen einer reprdsentativen Energieschicht veranschaulicht. Die Grofse der Punkte ist proportional zur Teilchen-
zahl. In den weiteren Zeilen ist die Auswirkung bei 10% schmalerer Strahlbreite dargestellt. Der TPS optimierte
Plan zeigt deutlich gréffere Gammaindex Werte, besonders deutlich zu sehen in den 4 Ecken der transversalen

Auswertungsebene.

48



Ergebnisse

Die Dosisverteilung mit -10% Strahlbreite zeigt einige hoher dosierte Bereiche und damit
hohere Gammaindex Werte als der uniform belegte Bestrahlungsplan. Der maximale
Gammaindex Wert bei -10% betrigt bei dem TPS-optimierten Plan 1.32 und bei dem uniform
belegten Plan 0.53. Die jeweils erlaubte maximale Strahlabweichung, um fiir alle untersuch-
ten Dosispunkte einen Gammaindex Wert kleiner 1 zu erhalten, betragt fiir den TPS-opti-

mierten Plan -8% und +16%, filir den uniform belegten Bestrahlungsplan -19% und +28%.
3.1.3 Gammaindex Analyse Patientenplidne

Fiir einen Einzelfeldplan mit Kohlenstoffionen mit Zielvolumen im Kopfbereich ist in Ab-
bildung 20 das Untersuchungsergebnis fiir eine Strahlbreitenvariation mit -10% dargestellt.
Zu erkennen sind Gammaindex Werte groBer 1 aufgrund von Uberdosierungen, vornehmlich
an den Réndern innerhalb des Hochdosisbereichs. In Abbildung 21 ist wiederum ein Einzel-
feld eines 2-Felderplans mit Protonen mit Zielvolumen Prostata fiir die Untersuchung mit -
10% Strahlbreite abgebildet. Hier sind ebenfalls Uberdosierungen am Randbereich des Hoch-
dosisbereichs zu erkennen, aber auch Uber- und Unterdosierungen innerhalb des Zielvolu-

mens.
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Abbildung 20: Ergebnis fiir ein Feld eines Patientenplans mit Kohlenstoffionen. In der linken Spalte sind die
Dosiswerte mit nomineller Strahlbreite, in der mittleren Spalte die Dosiswerte der Berechnung mit Strahlbreite
-10% und in der rechten Spalte die resultierenden Gammaindex Werte dargestellt. In den drei Zeilen sind je-

weils die drei Schnittebenen, die den Punkt mit dem global héchsten Gammaindex Wert beinhalten, dargestellt.
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Abbildung 21: Ergebnis fiir ein Feld eines Patientenplans mit Protonen. In der linken Spalte sind die Dosiswerte
mit nomineller Strahlbreite, in der mittleren Spalte die Dosiswerte der Berechnung mit Strahlbreite -10% und
in der rechten Spalte die resultierenden Gammaindex Werte dargestellt. Die dargestellten transversalen

Schnittebenen in der ersten Zeile beinhalten den Punkt mit dem grofiten Gammaindex Wert.

Die untersuchten Patientenpléne zeigen bei vollstindiger Erflillung des Gammaindex Krite-
riums erlaubte Strahlbreitenabweichungen von -5%/+9% bis -10%/+17%. Die erlaubten
Strahlbreitenabweichungen sind, zusitzlich zu den Werten fiir die Dosiswiirfel, in Abbildung
22 aufgefiihrt. Alle untersuchten Patientenpldne besitzen eine passing rate von mindestens
99.7% (mit Threshold 10%) bzw. 98.3% (mit 80% Threshold).
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Abbildung 22: Maximal erlaubte Strahlbreitenabweichung zur vollstindigen Einhaltung des gewdhlten
Gammaindex Kriteriums (1 mm, 5% global) fiir die Patientenpline. Zusdtzlich sind die Werte fiir die Dosis-
wiirfel aufgefiihrt. Die Tiefe des Zentrums des SOBP ist fiir die Patientenpldine aus der Energie der mittleren
IES abgeleitet. Zur Orientierung ist die Strahlbreitenabweichung von +/-10% mit gestrichelten Linien einge-

zeichnet.
3.2 Validierung Ionisationskammerarray Octavius 1600 XDR
3.2.1 Untergrundkorrektur

In Abbildung 23 ist das Messsignal nach 60 Sekunden Messzeit mit dem Messbereich high
und der Integrationszeit 800 ms zu sehen. Das Histogramm besitzt eine Standardabweichung

von 3.6 mGy mit maximalen Abweichungen von -20.2 mGy bis +11.6 mGy.
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Abbildung 23: Histogramm einer Leermessung mit Messbereich high, 800 ms Integrationszeit. Die Messzeit
betrdigt 60 sec.
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Die Daten aus Abbildung 23 sind Teil der Messdaten bei verschiedenen Detektoreinstellun-
gen in Abbildung 24. Wihrend im Messbereich low fiir 800 ms und 400 ms Integrationszeit
die Variation des Messsignals klein bleibt, mit maximalen absoluten Abweichungen von 1.08
mGQGy (Standardabweichung 0.2 mGy) und 1.46 mGry, ist fiir die anderen Messbereichs- und
Integrationszeitkombinationen eine deutlich hohere Variation des Messsignals zu erkennen,
mit maximalen Abweichungen von 16.30 mGy fiir die Kombination low 200 ms bis 66.68
m@y fiir die Kombination high 200 ms. Die Kombination mit Messbereich 800 ms und 100
ms Integrationszeit zeigt maximale absolute Abweichungen von 151.10 mGy und wurde zur

besseren Lesbarkeit der Abbildung nicht mit der vollstdndigen Skala abgebildet.
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Abbildung 24: Boxplots mit Median, oberes und unteres Quantil, Minima und Maxima fiir das Messsignal einer
Leermessung mit 60 Sekunden Messzeit bei verschiedenen Detektoreinstellungen beziiglich Integrationszeit und
Messbereich. Die Kombination mit Messbereich high und 100 ms Integrationszeit zeigt maximale absolute Ab-

weichungen von 151.10 mGy und wurde zur besseren Lesbarkeit nicht mit der vollstindigen Skala abgebildet.
3.2.2  Optimierung der Untergrundkorrektur

Zunichst wird fiir die Leermessung mit Messbereich high und 800 ms Integrationszeit die
integrale Dosis im Verlauf der dreiminiitigen Messung betrachtet. Dafiir sind in Abbildung
25 exemplarisch die zentrale Kammer, die Kammer mit dem kleinsten integralen Signal und
die Kammer mit dem hochsten integralen Signal dargestellt. Wihrend die zentrale Kammer
hier eher einen dem echten Rauschsignal entsprechenden Verlauf zeigt, besitzen die beiden
anderen Kammern eine kontinuierliche Drift in positive bzw. negative Richtung mit einem

Betrag von +27.9 mGy und -49 mGy nach drei Minuten.
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Die anschlieBend durchgefiihrte optimierte Untergrundkorrektur fiir die zweite Minute, mit
Hilfe der Daten aus der ersten und dritten Minute als zusétzliche Untergrundkorrektur, ist fiir
die Messung mit Messbereich high und 800 ms Integrationszeit in Abbildung 26 als Histo-
gramm und 2D Verteilung dargestellt. Die maximalen Abweichungen konnten hier auf +8.2
mGy gegeniiber den vorherigen +11.6 mGy und auf -6.9 mGy gegeniiber den vorheri-
gen -20.2 mGy reduziert werden. Die Standardabweichung hat sich von 3.6 mGy auf 2.0
mGy reduziert.

Die Ergebnisse fiir alle Kombinationen von Messbereich und Integrationszeit sind als
Boxplot in Abbildung 27 mit Medianwert, oberes und unteres Quantil sowie den Extremwer-
ten aufgetragen. Die maximalen Dosiswerte sind fiir Messbereich high mit 100 ms Integrati-

onszeit am grofiten und betragen +30.5 mGy und -37.4 mGy.

50 T T T
————— Kammer mit kleinster Dosis
Kammer mit gréRter Dosis
Kammer im Zentrum

40t

integrale Dosis [mGy]

50 100 150 200
Messzyklus nr.

Abbildung 25: Integrale Dosis im Verlauf der dreiminiitigen Leermessung mit Messbereich high und Integrati-
onszeit 800 ms. Dargestellt sind exemplarisch die Dosiswerte fiir die Kammer mit der kleinsten und grofiten

integralen Dosis und fiir die zentrale Kammer des Detektor Arrays.
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Abbildung 26: Histogramm einer Leermessung mit optimierter Untergrundkorrektur mit Messbereich high, 800

ms Integrationszeit. Die Messzeit betrdigt 60 sec.
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Abbildung 27: Boxplots mit Median, oberes und unteres Quantil, Minima und Maxima fiir das Messsignal einer
Leermessung und optimierter Untergrundkorrektur mit 60 Sekunden Messzeit bei verschiedenen Detektorein-
stellungen beziiglich Integrationszeit und Messbereich. Zur Optimierung werden die Daten der ersten und letz-
ten Minute der dreiminiitigen Gesamtmesszeit genutzt. Die hier dargestellten Daten beziehen sich auf die somit

korrigierte zweite Minute der Gesamtmessung.

3.2.3 Reproduzierbarkeit

Die Bestrahlungsdauer des Plans zur Untersuchung der Reproduzierbarkeit betrdagt 72 sec.
Die drei Wiederholungsmessungen des homogenen Bestrahlungsfeldes zeigen an den jewei-
ligen Messpunkten im zentralen ausgeglichenen Bereich mit einer Gréf3e von 60x60 mm?
eine maximale Abweichung (Standardabweichung) gegeniiber den lokalen Messpunkten von
1.3 mGy (0.39 mGy). Dies entspricht bei einer Solldosis von 0.5 Gy einer prozentualen Ab-

weichung von 0.26% (0.08%). Die horizontalen Profile durch das Isozentrum sind fiir diese
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drei Wiederholungsmessungen in Abbildung 28 dargestellt. Die entsprechenden Ergebnisse
fiir die Messung des identischen Bestrahlungsfeldes mit Messbereich high und 800 ms Integ-
rationszeit betragen als maximale Abweichung (Standardabweichung) im ausgeglichenen
Bereich +/-26.8 mGy (5.9 mGy) und entsprechend als prozentuale Abweichung 5.20%
(1.18%). Die horizontalen Dosisprofile sind in Abbildung 29 dargestellt. Mit optimierter Un-
tergrundkorrektur fiir die Messungen mit Messbereich high betragen die Werte 11.3 mGy
(2.8 mGy) und damit 2,26% (0.56%). Die zugehorigen horizontalen Dosisprofile sind in Ab-
bildung 30 enthalten.
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Abbildung 28: Messung zur Reproduzierbarkeit mit Messbereich low und 800 ms Integrationszeit.
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Reproduzierbarkeit, Messzeit 72 sec
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Abbildung 29: Messung zur Reproduzierbarkeit mit Messbereich high und 800 ms Integrationszeit. Zum Ver-

gleich ist zusditzlich der Mittelwert der Messungen mit Messbereich low eingetragen.
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Abbildung 30: Messung zur Reproduzierbarkeit mit Messbereich high und 800 ms Integrationszeit bei Anwen-

dung der optimierten Untergrundkorrektur. Zum Vergleich ist zusdtzlich der Mittelwert der Messungen mit

Messbereich low eingetragen.
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3.2.4 Bestimmung der wasserdquivalenten Dicke der Detektoreintrittsflache

In Abbildung 31 sind die Tiefendosiskurvenverldufe fiir die beiden Detektoren advanced
Markuskammer und Octavius 1600 XDR dargestellt. Die wasserdquivalente Dicke der Mess-
punkte fiir die advanced Markuskammer setzt sich zusammen aus den Werten der Eintritts-
folie und Schutzkappe der Kammer, der zusétzlichen PMMA-Platte von 5 mm und den RW3
Aufbaumaterialien von jeweils 110, 120, 129, 130, 131 und 132 mm Dicke. Dies entspricht
einer wasserdquivalenten Gesamtdicke von jeweils 119.70, 129.95, 139.17,140.20 und
141.22 mm. Aus der Kurve ldsst sich durch Interpolation die Position der distalen 80% Dosis
mit 139.90 mm ermitteln. Die wasserdquivalente Dicke der Messpunkte mit Octavius Detek-
tor setzt sich zundchst nur aus den identischen RW3 Aufbaumaterialien mit einer wasser-
dquivalenten Dicke von 112.75, 123.00, 132.23, 133.25 und 134.28 mm zusammen. Die da-
raus mit dem gleichen Verfahren ermittelte Position der distalen 80% Dosis ergibt 132.76
mm. Aus der Differenz der beiden distalen 80% Positionswerte kann somit die wasserdqui-
valente Dicke des Octavius Detektors mit 7.1 +/- 0.3 mm ermittelt werden. Die Unsicherheit
ergibt sich mafigeblich aus der Unsicherheit der Dicken der Schutzkappe und der nur in der
advanced Markuskammer Messung genutzten PMMA-Platte. Die iiberlagerten Messpunkte
von beiden Messungen mit der berechneten wasserdquivalenten Dicke des Octavius Detek-

tors zeigt einen visuell identischen Verlauf.
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Abbildung 31: Bestimmung der wasserdquivalenten Dicke der Detektoreintrittsfliche. Mit Punkten und Linien
dargestellt sind die Signalverliufe bei entsprechendem Aufbaumaterial der beiden Detektoren advanced Mar-
kuskammer und Octavius 1600 XDR, wobei fiir das Octavius zundichst keine Eintrittsfensterdicke verwendet
wird. Aus der passenden nétigen Verschiebung der Kurve fiir den Octavius Detektor (blaue Punkte) kann die

Eintrittsfensterdicke ermittelt werden.
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3.2.5 Dosiskalibrierung mit Referenzionisationskammer

Fiir die Referenzkammer Farmerkammer sind bei den angewandten Kalibrierfeldern die er-
mittelten Korrekturfaktoren kelec, kpol und ks nicht signifikant von 1.000 unterschiedlich. Der
Luftdichtekorrektionsfaktor ktp zum Zeitpunkt der Messreihe betrdgt 1.008. Dieser Wert
wird fiir die Korrektur der Messungen mit beiden Detektoren genutzt. In Tabelle 4 sind die
ermittelten Dosiswerte und daraus bestimmten Strahlqualitdtskorrekturfaktoren fiir die jewei-
ligen Ionensorten zusammengefasst. Der Strahlqualititskorrekturfaktor kuser des Octavius
Detektors betrdgt fiir Protonen mit der Energie 132.30 MeV/u 1.141 und fiir Kohlenstoffio-
nen mit der Energie 221.06 MeV/u 1.144.

Tabelle 4: Bestimmung des Strahlqualititskorrekturfaktors des Octavius 1600 XDR fiir Protonen und Kohlen-

stoffionen fiir monoenergetische Felder in einer wasserdquivalenten Tiefe von 20.5 mm.

lon Energie Ladung Farmer- | Dosis adv. Markus- Dosis Octavius | kq,qo,user
[MeV/u] kammer [nC] kammer [Gy] mit kUser=1.0
Protonen 132.30 9.090 0.507 0.445 1.141
Kohlenstoffionen 250.08 9.051 0.506 0.442 1.144

3.2.6 Strahlposition und -breite im Vergleich mit EBT3-Film

In Abbildung 32 ist die Gammaindex Analyse einer Strahlfleckformmessung mit Kohlen-
stoffionen mit einer Energie 350.84 MeV/u und einer Sollbreite von 9.9 mm FWHM darge-
stellt. Alle untersuchten Messpunkte bestehen die Kriterien 1 mm DTA und 3% lokale Do-

sisabweichung.
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Abbildung 32: Vergleich einer Strahlfleckformmessung mit Octavius 1600 XDR und EBT3-Film. Links oben ist
die Messung mit EBT3-Film dargestellt, links unten mit Octavius 1600 XDR. Rechts oben sind die horizontalen
Profile durch das Isozentrum dargestellt und rechts unten die 2D Gammaindex Auswertung. Screenshots der

Software Verisoff.

In Abbildung 33 ist die identische Strahlfleckformmessung mit den x- und y-Profilen von
Octavius 1600 XDR, EBT3-Film und zusétzlich einer Faltung von EBT3-Film und rechteck-
formiger Ansprechfunktion mit einer GroBBe von 2.5x2.5 mm? dargestellt. Die mit einem
GauB3 Fit bestimmte Strahlbreite in FWHM betrédgt in x-Richtung jeweils 10.52 mm, 10.34
mm und 10.43 mm. In y-Richtung sind die entsprechenden Werte jeweils 9.91 mm, 9.56 mm
und 9.71 mm. Die gleiche Analyse wurde fiir eine Strahlfleckmessung mit moglichst kleiner
und therapeutisch nicht genutzter Strahlbreite durchgefiihrt, siche Abbildung 34. Die be-
stimmte Strahlbreite betrigt hier in x-Richtung jeweils 3.94 mm, 3.33 mm und 3.81 mm. In

y-Richtung sind die Werte jeweils 3.93 mm, 3.28 mm und 3.76 mm.
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Abbildung 33: Auswertung eines Kohlenstoffionen Bestrahlungspunktes mit einer Energie von 350.84 MeV/u

und einer Sollbreite von 9.9 mm FWHM. Die EBT3 Daten sind normiert, so dass Octavius und die Faltung von

EBT3 und dem Ansprechvermégen den gleichen Maximalwert besitzen. Auf der rechten Seite ist oben die 2D

Dosisverteilung der Faltung von EBT3 und Ansprechvermégen des Octavius Detektors und unten die Abwei-

chung dieser Faltung zur Octavius Messung abgebildet.
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Abbildung 34: Auswertung eines Kohlenstoffionen Bestrahlungspunktes mit einer Energie von 350.84 MeV/u

und einer Sollbreite von 3.6 mm FWHM. Die EBT3 Daten sind normiert, so dass Octavius und die Faltung von

EBT3 und dem Ansprechvermogen den gleichen Maximalwert besitzen. Auf der rechten Seite ist oben die 2D

Dosisverteilung der Faltung von EBT3 und Ansprechvermogen des Octavius Detektors und unten die Abwei-

chung dieser Faltung zur Octavius Messung abgebildet.
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Die aus den ungefalteten und gefalteten EBT3 Daten ermittelten Strahlbreiten sind in Abbil-
dung 35 gegeneinander aufgetragen. Fiir grofere Strahlbreiten ist der Unterschied nahezu
unmerklich, fiir Strahlbreiten < 8 mm FWHM nimmt der Unterschied allerdings sichtbar zu.
Bei einer Strahlbreite von 6 mm FWHM betrédgt der Unterschied ca. 4%. Zur Beschreibung
der Daten mit einer Funktion ist die Gleichung (9) mit dem Fitergebnis FWHMpsr = 1.8 mm

eingetragen.

In Tabelle 5 sind die Ergebnisse der Strahlbreitenauswertung fiir alle untersuchten Bestrah-
lungspunkte mit Protonen und Kohlenstoffionen aufgefiihrt. Die maximale Abweichung der
mit dem Octavius Detektor bestimmten und korrigierten Strahlbreite gegeniiber der EBT3
Messung betrigt 6.5% fiir den Bestrahlungspunkt mit 3.3 mm FWHM, der in Abbildung 34
dargestellt ist. Dieser wird allerdings nicht therapeutisch genutzt. Fiir alle therapeutisch ge-
nutzten Bestrahlungspunkte betréigt die maximale Abweichung 4.4%. Die maximale Diffe-
renz betrdgt 0.4 mm, auller fiir Protonen mit kleinster Energiestufe und Strahlbreite 36 mm
FWHM. Hier betrégt die Differenz 1.0 mm.
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Abbildung 35: Verhdltnis der Strahlbreiten, ermittelt aus den EBT3 Messung und der Faltung von EBT3 mit
rechteckformigem Ansprechvermogen der einzelnen Detektorpixel. Im Bild oben auf der Ordinatenachse ist die
FWHM der Faltung aufgetragen, im Bild unten zur besseren Interpretierbarkeit das Verhdltnis von FWHMFa.
wng/FWHMEprs. Zusdtzlich ist das Fitergebnis der Faltung der EBT3 Daten mit gaufsformigem Faltungskern mit

FWHMpsr = 1.8 mm als rote Linie eingezeichnet.
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Tabelle 5: Ergebnisse der Strahlbreitenauswertung fiir alle mit Octavius Detektor und EBT3-Film gemessenen

Bestrahlungspunkte. Abkiirzung Ion p: Protonen und lon c: Kohlenstoffionen.

Ion | Energie Rich- | FWHM, | FWHM, FWHM,  FWHM, Abweichung

[MeV/u] tung | EBT3 EBT3*An- Octaviu | Octavius, Octavius,korr/EBT

[mm)] sprechvermo- s [mm] korrigiert | 3
gen [mm] [mm]

P 48.12 | x 36.55 36.65 35.58 35.53 -2.8%
p 48.12 | y 35.97 36.09 35.73 35.68 -0.8%
P 106.82 | x 16.43 16.49 16.41 16.31 -0.7%
P 106.82 | y 16.47 16.57 16.52 16.42 -0.3%
P 142.66 | x 12.45 12.57 12.62 12.49 0.3%
p 142.66 |y 12.38 12.53 12.67 12.54 1.3%
p 182.66 | x 9.78 9.96 10.16 10.00 2.3%
p 182.66 |y 9.77 9.95 10.16 10.00 2.3%
p 221.06 | x 8.26 8.44 8.60 8.41 1.7%
p 221.06 |y 8.22 8.44 8.61 8.42 2.4%
c 88.83 | x 10.67 10.83 11.07 10.92 2.4%
c 88.83 | y 10.53 10.70 11.07 10.92 3.8%
c 350.84 | x 10.34 10.43 10.52 10.36 0.2%
c 350.84 | y 9.56 9.71 9.91 9.75 1.9%
c 390.75 | x 8.30 8.42 8.51 8.31 0.1%
c 390.75 | y 8.42 8.58 8.71 8.52 1.2%
c 430.10 | x 8.19 8.31 8.42 8.23 0.5%
c 430.10 | y 7.93 8.11 8.33 8.14 2.6%
c 150.42 | x 6.82 7.09 7.22 6.99 2.4%
c 15042 |y 6.56 6.820 7.08 6.85 4.4%
c 200.28 | x 6.65 6.88 7.04 6.80 2.3%
c 200.28 |y 6.79 7.01 7.12 6.88 1.4%
c 270.55 | x 6.58 6.77 6.90 6.66 1.2%
c 270.55 |y 6.24 6.46 6.68 6.43 3.1%
c 180.89 | x 5.61 5.92 6.11 5.84 4.0%
c 180.89 |y 5.52 5.81 6.04 5.76 4.3%
c 200.28 | x 5.14 5.44 5.60 5.31 3.3%
c 200.28 |y 4.99 5.34 5.49 5.19 3.9%
c 226.05 | x 4.68 5.01 5.15 4.83 3.1%
c 226.05 |y 4.56 4.90 5.05 4.71 3.3%
c 270.55 | x 4.22 4.59 4.71 4.35 3.2%
c 27055 |y 3.94 4.34 4.45 4.07 3.3%
c 350.84 | x 3.33 3.81 3.94 3.50 5.2%
c 350.84 | y 3.28 3.76 3.93 3.49 6.5%

Zur Bewertung der Genauigkeit der Bestimmung der Bestrahlungsposition wurde ein Plan
mit 4 Punkten bestrahlt, siche Abbildung 36. Die ermittelte Bestrahlungsposition des

Octavius Detektor stimmt, nach Ausrichtung auf den ersten Punkt, fiir alle weiteren Punkte
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innerhalb von 0.2 mm mit dem EBT3-Film tiberein. Der gleiche Plan wurde mit 180° rotier-
tem Octavius Detektor gemessen. Die Differenz der Bestrahlungsposition flir Detektor in
Originalausrichtung und in 180° rotierter Ausrichtung betrégt fiir alle Bestrahlungspunkte im
Mittel in x-Richtung 0.08 mm und in y-Richtung 0.21 mm. Bei der Annahme einer konstan-
ten Strahlapplikation ergibt sich daraus, dass die Lasermarkierungen auf dem Octavius De-
tektor einen Versatz zum tatsdchlichen Zentrum des Detektors besitzen, der der Halfte der
Differenz der gemessenen Bestrahlungspositionen entspricht. In diesem Falle entspricht dies
in x-Richtung 0.04 mm und in y-Richtung 0.11 mm. Dies liegt innerhalb der Aufbau- und

Positioniergenauigkeit des Detektors.

Octavius 1600 XDR EBT3
50 50
2 2
40 40
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30 30
1.6 1.6
20 20
14 1.4
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Abbildung 36: Bestrahlungsplan mit 4 Bestrahlungspunkten mit Protonen mit einem Abstand von jeweils 40

mmi.
3.2.7 Dosishomogenitdt im monoenergetischen Feld

Die Auswertung des homogenen Feldes mit Kohlenstoffionen, Energie 299.94 MeV/u, recht-
eckigem Rasterpunktabstand in x- und y-Richtung von 2 mm und bewusst zu klein gewéhlter
Strahlbreite von 3.9 mm FWHM ist in Abbildung 37 dargestellt. Die Muster in der Dosisver-
teilung sind in beiden Messsystemen zu erkennen. In Tabelle 6 sind fiir alle gleichzeitig mit
PPL-Film und Octavius Detektor gemessenen homogenen Bestrahlungsfelder die Ergebnisse
der Homogenititsanalyse zusammengefasst. Die jeweiligen Ergebnisse fiir PPL-Film und

Octavius Detektor unterscheiden sich um maximal +/-1%.
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Abbildung 37: Homogenitdit im monoenergetischen Feld fiir Plan mit zu klein gewdhlter Strahlbreite 3.9 mm

FWHM. Oben links ist die Dosisverteilung des PPL-Films und unten links die Dosisverteilung des Octavius

Detektors dargestellt. Die Gammindex Analyse ergibt eine passing rate von 94.1%.

Tabelle 6: Ergebnisse der Homogenitdtsauswertung fiir Octavius Detektor und PPL-Film.

Feld Energie Strahl- Rasterpunktab- Flatness2D Flatness2D PPL- Diffe-
[MeV/u] breitein | stand [mm] Octavius [%] Film [%] renz
FWHM [%]
[mm]
c_dx2_3.9mm 299.94 3.9 2 4.6 4.6 0.0
c_dx2_Feldl 200.28 6.7 2 3.1 3.1 0.1
c_dx2_Feld2 250.08 6.1 2 3.8 3.5 0.3
c_dx2_Feld3 299.94 8.1 2 2.5 3.4 -1.0
c_dx2_Feld4 390.75 7.9 2 29 3.6 -0.7
c_dx3_Feld3 200.28 10.5 3 2.7 3.7 -1.0
c_dx3_Feld2 250.08 10.1 3 2.5 2.7 -0.3
p_dx3_Feldl 106.82 14.8 3 2.1 1.9 0.2
p_dx3_Feld2 132.3 12.4 3 2.5 24 0.1
p_dx3_Feld3 182.66 9.3 3 2.5 24 0.1
p_dx3_Feld4 202.14 8.4 3 3.0 21 0.9

3.2.8 Untersuchung zur Auflosungseigenschaft

Fiir den Bestrahlungspunkt mit Kohlenstoffionen, Energie 350.84 MeV/u und Sollbreite 9.9

mm betrdgt die Variation der ermittelten Strahlposition und -breite in Abhingigkeit von der

Verschiebung der Octavius Detektor Geometrie jeweils +/-0.11 mm und +/-0.5%. Die
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Variationen fiir diesen Bestrahlungspunkt sind in Abbildung 38 visualisiert. Die in den Ab-
bildungen sichtbaren Unstetigkeiten bei ca. 1.0-1.5 mm Verschiebung resultieren aus dem
Wechsel des Detektorpixels mit der hochsten Dosis, durch den dann die evaluierten Profile
gelegt werden. Fiir die gleiche Energie mit moglichst kleiner Sollbreite 3.6 mm FWHM be-

triagt die Variation der ermittelten Strahlposition +/-0.05 mm und der ermittelten Strahlbreite

+/-1.7%.
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Abbildung 38: Abweichung der ermittelten Strahlposition und -breite in Abhdingigkeit von der Verschiebung

der Kammergeometrie in x- und y-Richtung.

Fiir das berechnete homogene Bestrahlungsfeld mit eingefiigten Storstellen in Form von re-
duzierter Teilchenzahl eines einzelnen Bestrahlungspunktes bzw. Verschiebung einer ganzen
Rasterscanreihe ist in Abbildung 39 das vertikale Dosisprofil mit einer Auflosung von 0.1
mm dargestellt. Zusitzlich sind die Auslesepunkte in 2.5 mm Abstand markiert. Als drittes
Profil ist das vom Octavius Detektor zu erwartende Profil mit einer Auflésung von 2.5 mm

und unter Beriicksichtigung des Volumeneffekts dargestellt.

Bei dieser Ausgangsposition ohne Verschiebung der iiberlagerten Octavius Detektor Geo-
metrie, betrdgt die ermittelte Dosisabweichung fiir die punktuelle Storstelle bei Auflosung
0.1 mm -5.0%. Fiir die Storstelle mit verschobener Rasterpunktlinie betragen die Dosisab-

weichungen jeweils -5.0% und +5.0%. Dies ergibt eine 2D Homogenitét nach Gleichung (9)
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von +/-5.0%. Fiir die Simulation des Detektoransprechvermogens mit Auflésung 2.5 mm und
mit Faltung des Volumeneffekts der einzelnen lonisationskammern sind die Ergebnisse der
Dosisabweichungen fiir Verschiebungen zwischen -2.5 mm und +2.5 mm in Abbildung 40
dargestellt. Die Dosisabweichung fiir die punktuelle Storstelle reduziert sich hier auf bis zu
4.0%. Diese Werte werden bei einer Verschiebung von 1.2 mm und 1.3 mm sowohl in x- als
auch in y-Richtung erreicht. Dies entspricht der Situation, in der das Zentrum der Storstelle
genau an der Schnittstelle von 4 benachbarten lonisationskammern liegt. Lokale Dosisab-
weichungen zeigen somit eine bis zu 1.0 Prozentpunkt kleinere Abweichung. Die Dosisab-
weichungen bei linienférmigen Storstellen reduzieren sich ebenfalls auf bis zu -4.0% und
+4.0%. Diese Werte wiirden zusammen einer 2D Homogenitdt von +/-4.0% entsprechen.
Diese Werte werden allerdings in unterschiedlichen Verschiebungsszenarien erreicht. Fiir die
Situation, in der die minimale und maximale Dosis in einem Verschiebungsszenario be-
stimmt wird, reduziert sich die 2D Homogenitit nur auf 4.4%. Die 2D Homogenitét fiir eine
verschobene Linie reduziert sich mit 4.4% auf einen bis zu 0.6% kleineren Wert. Fiir die
Annahme, dass Dosisminimum und -maximum unabhéngig voneinander an beliebiger Stelle
auftreten konnen, ist allerdings mit einer Reduzierung des 2D Homogenitétsergebnisses von

bis 1.0 Prozentpunkt zu rechnen.
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Abbildung 39: Dosisprofile durch das Zentrum der berechneten Dosisverteilung des homogenen und mono-
energetischen Bestrahlungsfeldes mit eingefiigten Storstellen. Diese bestehen aus einem einzelnen Bestrah-
lungspunkt im Isozentrum mit geringerer Teilchenzahlbelegung und zwei Linien mit Verschiebung der y-Koor-
dinate. Dargestellt ist das Profil mit 0.1 mm Auflosung als Referenzkurve. Zusdtzlich aufgetragen sind die Aus-
lesepunkte bei 2.5 mm Auflosung und schliefslich die Auslesepunkte mit 2.5 mm Auflosung gefaltet mit der Kam-
mergeometrie als Annahme des Volumeneffekts. Fiir die Berechnung wird die kleinste in der Therapie genutzte
Strahlbreite von 6.0 mm FWHM verwendet.
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Abbildung 40: Auswertungsergebnisse fiir maximale lokale Dosisabweichung und 2D Homogenitdt bei Anwen-
dung der Kammergeometrie des Octavius Detektors und Verschiebung der Geometrie gegentiber der Dosisver-
teilung zwischen -2.5 mm und 2.5 mm. Oben links: Dosisabweichung fiir die punktuelle Storstelle im Zentrum.
Oben rechts: 2D Homogenititsauswertung fiir die verschobene Rasterpunktlinie. Unten links: Dosisabwei-
chung fiir Unterdosierung der linienformigen Storstelle. Unten rechts: Dosisabweichung fiir Uberdosierung

der linienformigen Storstelle.

3.2.9 Dosismessung im SOBP

Die Messung innerhalb eines SOBP fiir Protonen ergibt mit einer Gammaindex Analyse eine
passing rate von 99.7% fiir den Dosiswiirfel und eine passing rate von 97.8% fiir das Patien-
tenfeld. Die Auswertung mit der Software Verisoft ist entsprechend in Abbildung 41 und
Abbildung 42 dargestellt. Fiir Kohlenstoffionen ergibt sich dazu analog jeweils eine passing
rate von 100.0% fiir den Dosiswiirfel und 99.5% fiir das Patientenfeld. Die Auswertung mit
der Software Verisoft ist entsprechend in Abbildung 43 und Abbildung 44 dargestellt. Zur
Normierung auf das Zentrum des SOBP der berechneten Dosisverteilung ist bei Protonen fiir

den Dosiswiirfel und das Patientenfeld jeweils ein zusétzlicher Korrekturfaktor von 1.015
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und 1.006 noétig. Fiir Kohlenstoffionen sind Korrekturfaktoren von 1.030 fiir den Dosiswiirfel
und 1.030 fiir das Patientenfeld nétig.
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Abbildung 41: Messung eines Dosiswiirfels aus der Qualitdtssicherung mit Protonen, Zentrum des SOBP in
125 mm Tiefe. Die Grifse des SOBP betréigt 3x3x3 cm?®. Passing rate 99.7%. Screenshots der Software Verisofft.

Lo,
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Abbildung 42: Patientenplanverifikation eines Protonenfeldes. Wasserdquivalente Messtiefe 80 mm. Passing

rate 97.8%. Screenshots der Software Verisofft.
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Abbildung 43: Messung eines Dosiswiirfels aus der Qualitditssicherung mit Kohlenstoffionen, Zentrum des
SOBP in 125 mm Tiefe. Die Grofse des SOBP betrdgt 3x3x3 cm?. Passing rate 100%. Screenshots der Software
Verisoft.
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Abbildung 44: Patientenplanverifikation eines Kohlenstoffionenfeldes. FEinzelfeldplan. Wasserdquivalente
Messtiefe 50 mm. Passing rate 99.5%. Screenshots der Software Verisoft.
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4 DISKUSSION

4.1 Auswirkung von Abweichungen der Strahlbreite auf die Dosisverteilung

Die Auswertung der Dosiswiirfel liefert als maximale erlaubte Strahlbreitenabweichung zum
vollstindigen Bestehen der Gammaindex Analyse bei den Parametern 1 mm DTA und 5%
Dosisabweichung in negative Richtung (zu schmaler Strahl) Werte zwischen -7% und -17%
und in positive Richtung +9% und +24%. Auffallend dabei ist, dass die erlaubte Abweichung
in positive Richtung in allen Fallen grofBer ist als die in negativer Richtung. Ein Erklarungs-
ansatz ist die deutlich zunehmende Dosisabweichung im Zentrum eines einzelnen Bestrah-
lungspunktes bei negativer Strahlbreitenabweichung gegeniiber der bei positiver Strahlbrei-
tenabweichung wie in Abbildung 14 dargestellt. Die passing rate aller Dosiswiirfel bei einer
Strahlbreitenabweichung von +/-10% ist bei einer Verwendung des Thresholds von 10% bes-
ser als 96.8%. Bei der Verwendung des Thresholds von 90%, also einer Fokussierung der
Auswertung auf den Hochdosisbereich im Zielvolumen, zeigt der Dosiswiirfel fiir Protonen
in kleiner Tiefe eine passing rate von 88.3%, alle anderen besitzen eine passing rate von iiber
96.3%. Wihrend fiir einzelne Dosiswiirfel kleine Bereiche der Dosisverteilung also signifi-
kante Dosisabweichungen bei Strahlbreitenabweichungen von -7% oder +9% zeigen, besit-
zen bei Threshold 10% alle eine passing rate von iiber 90%, was iiblicherweise zum Bestehen

der Gammaindex Analyse, z.B. bei einer Patientenplanverifikation, ausreicht.

Fiir die Dosiswiirfel mit einer maximal erlaubten Strahlbreitenabweichung kleiner als +/-10%
zeigt der Vergleich mit einem Plan mit uniform belegter Teilchenzahl, dass die Toleranzen
maligeblich davon abhingen, wie stark das Bestrahlungsfeld moduliert ist. Insbesondere in
den Ecken der Dosiswiirfel konnen bei zu kleiner Strahlbreite in stark modulierten Planen
Hotspots auftreten. Der uniform belegte Bestrahlungsplan liefert als maximal erlaubte Strahl-
breitenabweichung -19% bzw. +28%. Diese Werte sind deutlich grofer als die Werte -8%
bzw. +16% des stark modulierten Plans. Wihrend der uniform belegte Plan an dieser Stelle
deutlich robuster ist, geschieht dies auf Kosten der Form der lateralen Randabfille der Do-
sisverteilung, die deutlich flacher sind. Durch die starke Modulation des Feldes erreicht der
Optimierer in der Bestrahlungsplanung, dass die Feldriander einen deutlich steileren Abfall
der Dosisverteilung besitzen. Damit kann z.B. eine bessere Schonung von potentiell an dieser

Stelle vorhandenen Risikoorganen erreicht werden.

Die Ergiinzung der Gammaindex Analyse mit Patientenplédnen liefert vergleichbare Ergeb-
nisse, wobel in einzelnen Féllen maximal erlaubte Strahlbreitenabweichungen von -5% und

+8% auftreten. Auch hier ist fiir jeden Plan die Toleranz fiir die positive Abweichung grofler
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als die fiir die negative Abweichung. Alle Patientenpléne besitzen bei +/-10% Strahlbreiten-
abweichung eine passing rate von besser als 97.5%. Die von (Lin et al. 2017) angegebenen
Toleranzen von +/-10% konnen hier demnach fiir beide Ionensorten bestdtigt werden. Fiir
vereinzelte Fille ist erkennbar, dass auch eine Genauigkeit der Strahlbreite von besser als
+/-10% von Vorteil ist. Es bleibt anzumerken, dass die Gammaindex Analyse mit den Para-
metern 1 mm und 5% durchgefiihrt wurde. Auch in der lonenstrahl-Therapie geht die Ten-
denz allerdings in Richtung kleinerer maximaler Dosisabweichungswerte, meist 2% oder 3%.

Damit wiirden die Strahlbreitentoleranzen dementsprechend etwas kleiner ausfallen.

Aus den Ergebnissen kann schlussgefolgert werden, dass ein in der Qualitétssicherung ein-
gesetzter Detektor die Strahlbreite mit einer Genauigkeit von mindestens +/-5% bestimmen

konnen muss.
4.2 Validierung lonisationskammerarray Octavius 1600 XDR

Wenn man die in Abschnitt 2.2.3 beschriebenen moglichen Dosisleistungen von einzelnen
Bestrahlungspunkten am HIT betrachtet, liegen diese zwischen ca. 1.0 Gy/sec und 15.0
Gy/sec. Nur fiir die kleinsten Protonenenergien liegt die Dosisleistung im Eintrittskanal bei
ca. 0.5 Gy/sec, was an der deutlich groBeren Strahlbreite liegt. Das bedeutet, dass selbst mit
den am Octavius Detektor vorgenommenen Einstellungen von kleinster Integrationszeit 100
ms und empfindlichen Messbereich low und damit einhergehender maximal messbarer Do-
sisleistung von 0.067 Gy pro 100 ms fiir nahezu alle Energien Messbereichstiberschreitungen
auftreten konnen. Fiir das Messen von Patienten- und Qualitatssicherungsplénen, die solch
hohe Dosisleistungen erreichen konnen, muss mit dem Octavius Detektor daher der Messbe-
reich high eingesetzt werden. Alternativ miissen die Pldne bewusst mit einer entsprechend
niedrigeren Intensitdt gegeniiber der iiblichen Anwendung bestrahlt werden. Um mit dem
Messbereich low messen zu konnen, miissen die in der Qualititssicherung eingesetzten Be-
strahlungsplédne also eine entsprechend kleine Dosisleistung von unter 0.67 Gy/sec bei 100
ms Integrationszeit oder 0.084 Gy/sec bei 800 ms Integrationszeit besitzen. Da am HIT fiir
die Beschleunigung der Ionen aktuell mindestens 2 Sekunden bendtigt werden, sind die ein-
zelnen Extraktionszyklen weit genug voneinander getrennt, um sicher in verschiedenen In-
tegrationszyklen des Octavius Detektors verbucht zu werden. Daher besteht auch die Mog-
lichkeit, Bestrahlungsplidne zu erstellen die, unabhédngig von der Dosisleistung, in jeder IES

eine Dosis von 0.067 Gy nicht {iberschreiten.

Die Uberpriifung der Untergrundkorrektur des Octavius Detektors in Form von Leermessun-
gen zeigt einen signifikanten Einfluss der gewédhlten Detektoreinstellungen Messbereich und

Integrationszeit auf die Ergebnisse. Wahrend bei der Kombination von empfindlichem
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Messbereich low und Integrationszeit 800 ms eine maximale Abweichung von 1 mGy und
eine Standardabweichung von 0.2 mGy innerhalb einer Minute gemessen werden, nehmen
diese Werte mit Reduzierung der Integrationszeit zu. Noch deutlicher ist die Zunahme der
Werte beim Wechsel in den Messbereich high. Bei der Kombination von Messbereich high
und 800 ms Integrationszeit steigt die maximale Abweichung auf Absolutwerte von 20.2
mGy und eine Standardabweichung von 3.6 mGy. Diese Ergebnisse, zundchst untersucht
anhand von Leermessungen, sind in Relation zur Bestrahlungszeit und zur erwartenden Dosis
zu setzen, um die mogliche Messwertabweichung aufgrund von Untergrunddrift und -rau-
schen zu bewerten. Beispielsweise betrdgt bei einem Bestrahlungsfeld mit 0.5 Gy verschrie-
bener Dosis und 1 min Bestrahlungszeit bei Anwendung von Messbereich high und 800 ms
Integrationszeit die maximale Dosisabweichung ca. 20 mGy und damit +/-4% Abweichung
bezogen auf die verschriebene Dosis. Bei Solldosis 1 Gy und 0.5 min Bestrahlungszeit be-
tragen die Werte wiederum 10 mGy und +/-1%. Die Anwendbarkeit des Messbereichs high
hingt somit deutlich davon ab, wie lange die Bestrahlungsplidne zur Applikation bendtigen,
wie hoch die geplante Dosis ist und mit welcher Genauigkeit die Dosis pro Messpunkt be-
stimmt werden muss. Typischerweise liegt die bendtigte Reproduzierbarkeit fiir z.B. indivi-
duelle Patientenplanverifikationen bei +/-1% beziiglich verschriebener Dosis, da meist Ab-
weichungen von 3% oder 5% zur geplanten Dosis als Toleranzgrenzen eingehalten werden

miissen (Karger et al. 2010).

Da der benétigte Messbereich high daher auf sehr schnell bestrahlte Felder eingeschrénkt ist,
wurde untersucht, ob und inwieweit die Untergrundkorrektur optimiert werden kann. Bei der
Analyse des Messsignalverlaufs iiber eine dreiminiitige Leermessung ist zu erkennen, dass
einzelne Kanéle eine Drift des Signals besitzen, was fiir eine unvollstindige Untergrundkor-
rektur spricht. Die maximalen Abweichungen betragen dabei -50 mGy in drei Minuten bzw.
-20 mGy 1n der mittleren Minute. Mit einer zusétzlichen Untergrundkorrektur mit Hilfe der
Daten aus der ersten und dritten Minute kann dieser Anteil der kontinuierlichen Drift korri-
giert werden und die maximale Abweichung reduziert sich auf +/- 8 mGy fiir eine Messzeit
von einer Minute. Die mit dieser Methode analysierten Leermessungen zeigen eine reduzierte
Abweichung der Messwerte. Diese fallen fiir Messbereich low mit 400 ms und 800 ms relativ
klein aus, fiir alle anderen Kombinationen sind die Verbesserungen allerdings signifikant.
Fiir die beziiglich einer Messung von Bestrahlungsfeldern von Patientenpldnen besonders
interessierende Kombination von Messbereich high und 800 ms Integrationszeit reduziert
sich die maximale Abweichung bei einer einminiitigen Messzeit auf 8 mGy und die zugeho-

rige Standardabweichung auf einen Wert von 2.0 mGy,
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Die Ergebnisse aus der Priifung der Untergrundkorrektur bestétigen sich in der Untersuchung
der Reproduzierbarkeit durch Messung eines Bestrahlungsfeldes. Wéhrend fiir Wiederho-
lungsmessungen eines Bestrahlungsfeldes mit 0.5 Gy und 72 Sekunden Bestrahlungszeit mit
Messbereich low und 800 ms Integrationszeit die Dosiswerte im Hochdosisbereich maximal
0.3% gegeniiber dem Mittelwert abweichen, liegt die maximale Abweichung bei Messbe-
reich high und gleicher Integrationszeit bei 5.2%. Bei Anwendung der optimierten Unter-
grundkorrektur reduziert sich dieser Wert auf 2.3%. Auerdem streuen die mit Messbereich
high ermittelten Dosiswerte sichtbar um die Werte der Messung mit Messbereich low, was
unter anderem dafiirspricht, dass beide Messbereiche beziiglich der absoluten Dosiskalibrie-

rung gut aufeinander abgestimmt sind.

Fiir die Bestimmung der wasserdquivalenten Dicke bis zum effektiven Messort des Octavius
Detektors zeigen die Kurvenverldufe des distalen Dosisabfalls mit beiden Detektoren einen
vergleichbaren Verlauf, wenn die Kurven beziiglich der distalen 80% Dosis tliberlagert wer-
den. Dies ist fiir das Verwenden von 7.1 mm (+/-0.3 mm) als wasserdquivalente Dicke des
Octavius Detektors bis zum effektiven Messort der Fall. Damit kann der theoretisch be-
stimmte Wert von 7.0 mm aus der Angabe der Materialbelegung fiir das Eintrittsfenster des
Detektors bestitigt werden. Aufgrund der sehr diinnen Eintrittsfolie der Markuskammer und
der mit einer Wassersdulenmessung bestimmbaren wasserdquivalenten Dicke aller anderen
Komponenten wie RW3 Platten und abnehmbarer Schutzkappe der Markuskammer, kann
mit dieser Methode eine hohe Genauigkeit bei der Bestimmung der Eintrittsfensterdicke des

Octavius Detektors oder in Zukunft weiterer Detektoren ermittelt werden.

Die Dosiskalibrierung im Plateaubereich, bestimmt mit Hilfe einer Cross-Kalibrierung mit
der Farmerkammer, ergibt fiir Protonen einen Wert fiir kuser von 1.141 und fiir Kohlenstoffi-
onen einen Wert von 1.144. Der Mittelwert aller Messungen ergibt ionensorteniibergreifend
einen kuser Wert von 1.143. Der Wert fiir Kohlenstoffionen liegt hier 0.3% hoéher als der Wert
fiir Protonen. Dies entspricht in etwa dem Unterschied von 0.2% des Strahlqualitétskorrek-
turfaktors kq der Farmerkammer zwischen Kohlenstoffionen mit 1.031 und Protonen mit
1.029. Die beiden Detektoren besitzen demnach ein relativ dhnliches Verhéltnis zwischen
Kohlenstoffionen und Protonen. Der ermittelte kuser Wert besitzt eine kombinierte Unsicher-
heit aus der Messung mit Farmerkammer und Octavius Detektor. Diese betrdgt unter Aus-
schluss des kq-Wertes fiir die Farmerkammer fiir beide Kammern ca. 1.0% und damit eine
kombinierte Unsicherheit von 1.4%. Der Strahlqualitidtskorrekturfaktor kg besitzt nach TRS
398 eine Unsicherheit von 1.7% fiir Protonen und 2.8% fiir Kohlenstoffionen. Zusammenge-
nommen ergibt sich damit eine kombinierte Gesamtunsicherheit fiir kuser von 2.4% fiir Pro-

tonen und 3.1% fir Kohlenstoffionen. Bei einem konsistenten Wechsel des Dosimetrie-
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Protokolls oder einer Aktualisierung konnte sich diese Gesamtunsicherheit vor allem auf-
grund der kleineren Unsicherheit des ko Wertes reduzieren (Holm et al. 2022; Palmans et al.
2022).

Die Resultate zum Vergleich der gemessenen Strahlbreite zwischen Octavius Detektor und
EBT3-Film zeigen fiir therapeutisch genutzte Strahlbreiten eine maximale Abweichung von
+/-4.4% bzw. eine maximale Differenz von +/-0.4 mm. Diese Ergebnisse konnen demnach
den Anspruch erfiillen, dass die Strahlbreite in der Qualitdtssicherung mit einer Genauigkeit
von moglichst +/-5% gemessen werden konnen soll. Die Gammaindex Analyse eines Be-
strahlungspunktes liefert eine passing rate von 100% und bestiitigt somit auch eine gute Uber-

einstimmung der Strahlfleckform.

Die Nachteile der geringeren Auflosung des Octavius Detektors konnten durch die néhe-
rungsweise Ermittlung eines GauB3-formigen Faltungskerns opsp = 1.8 mm FWHM aus den
originalen EBT3 Daten und einer Faltung der EBT3 Daten mit dem angenommenen An-
sprechvermdgen des Octavius Detektors grofitenteils kompensiert werden. Wie in Abbildung
35 zu sehen ist, konnte trotz einer zur Faltung genutzten rechteckféormigen Ansprechfunktion
das Verhéltnis von Strahlbreite aus originalen EBT3 Daten und Strahlbreiten aus den gefal-
teten EBT3 Daten ausreichend gut mit einem Gauf3-férmigen Faltungskern nachgebildet wer-
den. Die Korrekturfaktoren, die mit Hilfe des GauB3-formigen Faltungskerns genutzt werden,
belaufen sich auf ca. 1.005 fiir groBere Strahlbreiten und bis zu 1.05 fiir die kleinsten genutz-
ten Strahlbreiten mit 6 mm FWHM. Gerade fiir kleine Strahlbreiten konnte damit die Uber-
einstimmung von ermittelter Strahlbreite mit Octavius und EBT3 Daten signifikant verbes-
sert werden. Fiir den Einsatzzweck einer Konstanzpriifung wurde hier ein robuster Einzel-
GauB Fit eingesetzt. Dadurch lassen sich zuverldssig Abweichungen gegentiber einem zuvor
bestimmten Referenzwert feststellen. Fiir eine Kommissionierung oder die Uberpriifung der
Basisdaten sollte allerdings wie zur Erstellung der Basisdaten ein Doppel-GauB3 Fit durchge-
fiihrt werden. Durch die grof3ere Anzahl an Freiheitsgraden mit zwei Standardabweichungen
und einer Gewichtung der beiden Gaul3-Anteile ist hier allerdings eine genauere und zeitauf-
wendigere Begutachtung der Ergebnisse erforderlich, welche Inhalt weiterfithrender Unter-
suchungen sein sollte. Es bleibt aulerdem festzuhalten, dass die 2D Dosisverteilung der Fal-
tung von EBT3 mit dem Ansprechvermdgen des Detektors und die 2D Dosisverteilung der
Octavius Messung gut iibereinstimmen. Maximale Dosisabweichungen pro Pixel, normiert

auf das Maximum der Verteilung betragen 3%.

Die Bestrahlungsposition entspricht fiir den Octavius Detektor innerhalb von +/-0.2 mm der

Position auf den EBT3-Filmen. Dies bezieht sich auf relative Abstidnde, da die beiden
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Messsysteme beziiglich des ersten Bestrahlungspunktes aufeinander ausgerichtet wurden.
Dies wurde in dieser Form durchgefiihrt, da auf dem Film manuell anzubringende Markie-
rungen selbst schon eine Ungenauigkeit von ca. +/- 0.2 mm verursachen. Die Genauigkeit
der absoluten Positionsbestimmung wurde mit einer Methode erzielt, anhand derer der De-
tektor um 180° rotiert wurde. Da alle internen Komponenten fest verbaut sind und z.B. keine
Messdréihte oder dhnliches durchhdngen kénnen, kann somit aus der Messung des identi-
schen Plans mit zwei verschiedenen Detektorrotationen das Zentrum des Detektors bestimmt
werden. Da diese Methode eine hohe Genauigkeit aufweist, kann eine relativ kleine Unsi-
cherheit von +/-0.3 mm fiir die Positionskalibrierung des Octavius Detektors angenommen
werden. Der Detektor bietet sich daher zukiinftig als Referenzsystem fiir die Positionskalib-

rierung anderer Detektoren an.

Die Messung eines homogenen Bestrahlungsfeldes mit bewusst zu klein gewéhlter Strahl-
breite zeigt mit beiden Messsystemen die gleiche Wellenform der Dosisprofile. Die Homo-
genitdtsauswertung von 10 weiteren in der Qualitdtssicherung genutzten homogenen Bestrah-
lungsfeldern liefert innerhalb von +/-1 Prozentpunkt die gleichen Ergebnisse. Fiir beide De-
tektoren werden auBerdem durchgehend Ergebnisse bestimmt, die innerhalb der am HIT ver-
wendeten Toleranzen von +/-5% liegen. Anzumerken ist hierbei, dass radiographische und
radiochrome Filme selbst eine relativ grofle Unsicherheit fiir das homogene Ansprechvermo-
gen Uiber die gesamte bestrahlte Fliche besitzen. Griinde dafiir sind unter anderem eine un-
gleichmiBig aufgetragene, strahlenempfindliche Schicht, der Entwicklungs- und der Einlese-
Prozess. Diese Unsicherheit wird, fiir den hier genutzten Anwendungszweck, mit ca. 2% ab-

geschétzt.

Die Untersuchungen zur Auswirkung der Auflosungseigenschaften des Octavius Detektors
auf die Ergebnisse der Strahlpositions- und -breitenbestimmung zeigen relativ kleine maxi-
male Abweichungen von +/-0.1 mm in der Strahlposition und +/-1.7% in der Strahlbreite.
Die Abweichung in der Strahlbreite von +/-1.7% gehort hier allerdings zum therapeutisch
nicht genutzten kleinsten Bestrahlungspunkt. Fiir therapeutisch genutzte Strahlbreiten belduft
sich die maximale Abweichung auf 0.5%. Damit kann festgestellt werden, dass fiir Strahl-
breiten grofer und gleich 6 mm FWHM die Ungenauigkeit der Bestimmung der Strahlposi-
tion und -breite aufgrund der Auflosung des Detektors als akzeptabel angesehen werden
kann. Kombiniert mit den zuvor genannten Unsicherheiten von +/-4.4.% und +/-0.3 mm
ergibt sich jeweils eine Gesamtunsicherheit von 4.5% fiir die Strahlbreitenbestimmung und

+/-0.3 mm fiir die Positionsbestimmung.
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Beziiglich der Auswirkung der Auflosungseigenschaften des Octavius Detektors auf die Be-
stimmung der Homogenitit eines uniform bestrahlten Feldes muss allerdings festgestellt wer-
den, dass dessen Einfluss nicht vernachléssigbar ist. Eine Storstelle in Form einer Inhomo-
genitdt mit Abweichung von 5% kann je nach Position des Detektors bzw. der Storstelle im
ungiinstigsten Falle mit einer Abweichung von nur 4% erkannt werden. Der nicht erkannte
Prozentpunkt ist ein nicht zu vernachlédssigender Anteil im Vergleich zur angewandten Tole-
ranz von +/-5%. Um der Moglichkeit eines tatsdchlich vorhandenen zusitzlichen Prozent-
punktes Rechnung zu tragen, wird daher fiir die Qualitétssicherung konservativ die Toleranz-
schwelle von +/-5% auf +/-4% herabgesetzt. Falls ein Ergebnis iiber +/-4% liegt, sollte zur
Absicherung eine Messung mit einem hoher auflosenden Detektor durchgefiihrt werden oder
zur Erh6hung der Auflosung weitere Messungen des Feldes mit leicht verschobener Position
des Octavius Detektors erfolgen, z.B. um den halben Kammerabstand von 1.25 mm. Des
Weiteren muss darauf geachtet werden, dass der Auswertungsbereich innerhalb des héher
aufgeldsten zentralen 6.5 x 6.5 cm? Bereichs des Detektors liegt. Im dulleren Bereich mit der
halb so hohen Auflésung von 5.0 mm kdnnen deutlich grof3ere Abweichungen iibersehen
werden, wenn man die gesamte 2D Dosisverteilung bewerten mdchte. Dies gilt fiir Priifungen
mit dem Ziel, die gesamte 2D Dosisverteilung liickenfrei zu liberpriifen. Fiir eine nur im
jeweiligen Messpunkt durchgefiihrte Bewertung, wie z.B. einer individuellen Patientenplan-

verifikation kann der duflere Bereich natiirlich dennoch herangezogen werden.

Fiir die stichprobenartige Messung im SOBP von Dosiswiirfeln aus der Qualitétssicherung
und von einzelnen Felder von Patientenplédnen kann nach Skalierung der Octavius Daten auf
die Dosis im Isozentrum der gerechneten Dosisverteilung in allen Féllen eine hohe
Gammaindex passing rate von iiber 99% erreicht werden. Die Form der gemessenen Do-
sisprofile folgt dabei der Form der Dosisprofile aus der gerechneten Dosisverteilung. Zur
Skalierung mussten allerdings relativ gro3e Skalierungswerte zwischen 1.006 und 1.030 an-
gewandt werden. Der Wert fiir Kohlenstoffionen liegt dabei mit 1.030 fiir beide Felder etwas
hoéher als die Werte fiir Protonen mit 1.015 und 1.006. Dies l4sst vermuten, dass der Octavius
Detektor ein grofleres energieabhdngiges Ansprechvermogen als die typischen Referenzde-
tektoren besitzt oder dass ein erhohtes Mafl an Rekombinationseffekten im Bragg-Peak Be-
reich eine Sattigungskorrektur erforderlich macht. AuBerdem muss beachtet werden, dass
diese Messungen mit Bestrahlungspldnen durchgefiihrt wurden, die eine moglichst kurze Be-
strahlungszeit von ca. einer Minute besitzen und mit der in Abschnitt 2.9.2 beschriebenen
optimierten Untergrundkorrektur gemessen wurden. Die Standardabweichung des Rauschan-
teils belduft sich dabei auf 2 mGy, wihrend die Signalhohe ca. 0.5 Gy betrdgt. Dementspre-

chend ergibt sich aufgrund des Rauschanteils eine Unsicherheit von 0.4%. Mit der
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zusitzlichen Unsicherheit von 2.4% bzw. 3.1% fiir kuser und 1.0% fiir alle weiteren Einfluss-
faktoren ergibt sich damit eine kombinierte Gesamtunsicherheit von 2.6% fiir Protonen und
3.3% fiir Kohlenstoffionen. Fiir lingere Bestrahlungspldne und Messungen mit in der Mess-
software integrierter Untergrundkorrektur ist, wie in Abschnitt 3.2.1 beschrieben, mit grof3e-

ren Einfliissen des Untergrundsignals zu rechnen.
4.3  Schlussfolgerung

Die Untersuchungen von Bestrahlungsplénen aus der Qualititssicherung mit wiirfelformigen
Zielvolumen und individuellen Patientenplanfeldern zeigen fiir die Kombination des Bestrah-
lungssystems HIT und des Bestrahlungsplanungssystems ,,syngo RT Planning®, dass eine
Genauigkeit der Strahlbreite von +/-10% angestrebt werden sollte, um eine genaue Dosisver-
teilung zu erhalten. Die groBBeren Werte -15% bis +25% konnen als du3erste Toleranzgrenzen
fiir die akzeptable Bestrahlbarkeit eines Plans gelten. Bei der Untersuchung hat sich gezeigt,
dass der Einfluss auf die einzelnen Dosisverteilungen unterschiedlich stark sein kann und
dass eine stiarkere Modulation der Teilchenzahlen pro Rasterpunkt zu gréeren Dosisabwei-
chungen fiihren kann. Durch die stirkere Modulation kann allerdings eine konformalere Do-
sisverteilung mit steileren Randabfillen erzielt werden. Fiir besonders stark modulierte Pléne
bzw. sehr kleine Zielvolumina mit nur wenigen sich lateral ergdnzenden Rasterpunkten wird

empfohlen eine Robustheitspriifung beziiglich Variation der Strahlbreite durchzufiihren.

Die Einhaltung einer Genauigkeit der Strahlbreite von +/-10% erfordert einen Detektor, der
die Strahlbreite mit einer Genauigkeit von ca. +/-5% bestimmen kann. Das in dieser Arbeit
untersuchte lonisationskammerarray Octavius 1600 XDR erfiillt diese Anforderung fiir
Strahlbreiten mit einer Mindestgro3e von 6 mm FWHM mit einer Genauigkeit von +/-4.5%.
Zudem kann mit dem lonisationskammerarray die Strahlposition mit einer Genauigkeit von
+/-0.3 mm und die 2D Feldhomogenitét ausreichend genau gemessen werden. Fiir die Mes-
sung der 2D Feldhomogenitdt muss allerdings berticksichtigt werden, dass Aufgrund der
raumlichen Auflosung des Detektors lokale Dosisabweichungen um einen Prozentpunkt un-
terschétzt werden kdnnen. Daher wird fiir den Einsatz in der Qualitdtssicherung konservativ

die Toleranzschwelle von +/-5% auf +/-4% reduziert.

Fiir Dosismessungen mit dem Octavius Detektor im SOBP kann die geplante Dosisverteilung
ausreichend genau wiedergegeben werden. Die im Plateaubereich bestimmten Kalibrierfak-
toren miissen dafiir allerdings um bis zu 3% korrigiert werden. Dies erfordert noch weitere
Vergleichsmessungen mit Referenzionisationskammern im SOBP. Zur Aufnahme von rela-

tiven Dosisverteilungen kann der Detektor allerdings auch hier bereits genutzt werden.
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5 ZUSAMMENFASSUNG

Die lonenstrahl-Therapie bietet durch die Bragg-Peak Charakteristik eine hervorragende
Moglichkeit, die Dosisverteilung auf das Zielvolumen zu konzentrieren. In den letzten Jahr-
zehnten wurden hauptsichlich Therapien mit Protonen, aber auch anderen lonensorten wie
Kohlenstoffionen mit unterschiedlichen Formen der Bestrahlungstechnik entwickelt und
etabliert. Dabei nehmen sogenannte Pencil Beam Scanning Systeme eine zunehmend domi-
nierende Rolle ein. Insbesondere fiir diese ist eine genaue Einstellung und Kontrolle der
Strahlparameter noétig. Die Strahlbreite stellt dabei eine herausfordernde Gréfle sowohl be-
ziiglich der Auswirkung von Abweichungen der Strahlbreite auf die Dosisverteilung als auch
beziiglich der ausreichend genauen Messbarkeit dar. Die Auswirkungen von Abweichungen
der Strahlbreite wurden beziiglich der Gegebenheiten des Heidelberger Ionenstrahl-Thera-
piezentrums einschlieflich des verwendeten Bestrahlungsplanungssystems untersucht. Als
Toleranzen werden daraus folgend als maximal erlaubte Abweichung -15%/+25% und als
Aktionsgrenze zur Uberarbeitung der Strahlbreiteneinstellungen +/-10% empfohlen. Ein-
zelne Bestrahlungsfelder konnen selbst bei +/-10% Abweichung noch in kleinen Bereichen
signifikante Abweichungen der Dosisverteilung zeigen. Daher wird empfohlen, fiir kleine
bzw. stark modulierte Bestrahlungsfelder die Plane auf Robustheit beziiglich Unsicherheiten
der Strahlbreite zu iiberpriifen. Um die Strahlbreite ausreichend genau zu tiberpriifen, wird
daher ein Messsystem bendtigt, welches die Strahlbreite mit einer Genauigkeit von besser als
+/-5% bestimmen kann. Aufgrund der Vielzahl an zu messenden Stiitzstellen ist es aulerdem

erforderlich, dass die Strahlbreite zeiteffizient gemessen werden kann.

Zu diesem Zwecke und fiir weitere Priifungsparameter wie Strahlposition und Feldhomoge-
nitdt wurde der Detektor Octavius 1600 XDR validiert. Untersuchungen zur Untergrundkor-
rektur des Detektors zeigen fiir eine Messzeit von einer Minute im empfindlichen Messbe-
reich kleine Dosisabweichungen von maximal 1 mGy. Im zweiten, unempfindlicheren Mess-
bereich, der fiir Bestrahlungsfelder aus Patientenplédnen bendtigt wird, treten allerdings gro-
Bere Abweichungen von bis zu 20 mGy auf. Durch eine Optimierung der Untergrundkorrek-
tur kann dieser Wert auf 10 mGy reduziert werden. Fiir eine Weiterentwicklung des Detek-
tors wird empfohlen, einen etwas kleineren Messbereich mit maximaler Dosis pro Auslese-
zyklus von ca. 1.0 Gy statt 6.7 Gy einzusetzen, um das Signal-Rausch-Verhéltnis zu reduzie-
ren. Mit der aktuellen Messbereichskonfiguration miissen die Bestrahlungspldne und Mess-
bereiche gut aufeinander abgestimmt werden, z.B. entsprechend geringe Strahlintensitit oder
geringe Dosisbelegung, um mit dem empfindlichen Messbereich messen zu konnen. Die

Qualitatssicherungsmerkmale Strahlposition und -breite konnen fiir Strahlbreiten groBer als
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6 mm FWHM trotz der Aufldsung des Octavius Detektors von 2.5 mm im Vergleich zu einem
Referenzsystem jeweils mit einer Genauigkeit von +/-0.3 mm bzw. +/-5% ermittelt werden.
Fiir die Dosishomogenitit eines 2D Bestrahlungsfeldes stimmen die Ergebnisse gegeniiber
dem Referenzsystem innerhalb von +/-1 Prozentpunkt iiberein. Untersuchungen zur rdumli-
chen Auflosungseigenschaft zeigen, dass vorhandene Abweichungen in der Feldhomogenitét
um einen Prozentpunkt unterschétzt werden konnen. Dies kann durch das konservative An-
passen der Toleranzschwelle fiir dieses Priifmerkmal von +/-5% auf +/-4% beriicksichtigt
werden. Erste Messungen innerhalb eines Spread-Out Bragg Peaks zeigen eine gute Uber-
einstimmung der Form der Dosisverteilungen. Allerdings musste sowohl fiir Protonen als
auch fiir Kohlenstoffionen die Dosisverteilung um 0.6% bis 3.0% hochskaliert werden. Dies
konnte darauf hindeuten, dass der Detektor trotz des Einsatzes von luftgefiillten Ionisations-
kammern ein stirker ausgeprigtes energieabhéngiges Ansprechvermogen besitzt als Detek-
toren fiir die Referenzdosimetrie. Dieser Punkt bendtigt daher noch weitere Untersuchungen.
Fiir die Priifungen der Merkmale Strahlposition, Strahlbreite und Feldhomogenitét spielt dies
keine Rolle, da hier monoenergetische Bestrahlungsfelder genutzt und die Messungen im
Plateaubereich durchgefiihrt werden. Diese Priifparameter konnen daher in der Qualitdtssi-

cherung mit dem Octavius 1600 XDR gemessen werden.
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