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Zusammenfassung

Untersuchung des Einflusses der Patientenkdrperanatomie auf die Dosimetrie und
Entwicklung eines analytischen Dosisberechnungsmodells fir die **Ir HDR
Brachytherapie

Fir die Durchfihrung der konformalen *®Ir HDR Brachytherapie ist eine genaue
Dosisberechnung im Patientenkdrper unerlésslich. Die Brachytherapieplanungssysteme (BPS)
berticksichtigen in ihren Dosisberechnungen gegenwaértig die inhomogene Korperanatomie
und die endlichen Korperdimensionen nicht. Diese Arbeit beschéftigt sich mit der
Untersuchung des Einflusses der vom als Dosisreferenzmaterial Wasser abweichenden
Korperinhomogenitaten und der endlichen Kérperdimensionen auf die Dosisberechnung und
mit der Entwicklung eines schnellen analytischen Dosisberechnungsmodells fur die Korrektur
der Dosisverteilung in der Umgebung von **?Ir Strahlern.

Hierzu wird anhand der Unterscheidung der Primér- von der Streuphotonendosis und der
Sievert Integrationsmethode ein neues Dosisberechnungsmodell entwickelt und in einer Reihe
von homogenen, inhomogenen und endlichen Testphantomgeometrien auf seine
Rechengenauigkeit verglichen sowie mit Monte Carlo (MC) Simulationsberechnungen
Uberprift.

Die Einsatzgrenzen des Modells werden in zwei Kklinischen Fallbeispielen durch den
Vergleich mit BPS- und MC- Dosisberechnungen jeweils in homogenen und inhomogenen
Patientenphantomgeometrien untersucht. Die fur die Brachytherapieplanung erwinschte
Rechengeschwindigkeit wird von der Fahigkeit des Modells zur Korrektur der
Dosisverteilung in inhomogenen patientdquivalenten Phantomgeometrien nicht begrenzt.
Zusétzlich  wird  die  BPS-Rechengenauigkeit  verglichen, mit den  MC-
Simulationsberechnungen im dritten klinischen Fallbeispiel mit endlichen Kérperdimensionen
untersucht und der potentielle Einsatz des vorgestellten Modells diskutiert.

Abstract

Analysis of the the influence of patient body anatomy on the dosimetry and development
of an analytical dose calculation model in the ***Ir HDR brachytherapy

For the implementation of the conformal '**Ir HDR brachytherapy is the accurate dose
calculation in the patient body essential. The brachytherapy treatment planning systems (BPS)
currently do not account for body inhomogeneities and the bounded geometry of the patient
body in their dose calculations. This work deals with the analysis of the impact of patient
inhomogeneities and the bounded patient dimensions on the dose calculation and the
development of a fast analytical dose calculation modell for the correction of the dose
distribution in the vicinity of %Ir sources.

Based on the method of separating the primary from scatter dose and the Sievert integral a
new analytical dose calculation model is developed and evaluated in comparison with Monte
Carlo (MC) calculations in a number of homogeneous, inhomogeneous and bounded
geometry mathematical test phantoms.

Its clinical application limits are studied in comparison with the corresponding BPS- and MC-
dose calculation results in homogeneous and inhomogeneous patient anatomy-adapted
phantoms. It is found that the ability of the presented model to correct the dose calculation in
inhomogeneous patient-equivalent geometries does not limit its high dose calculation time
efficacy. Furthermore the BPS dose calculation accuracy in comparison with MC calculation
results is investigated in a patient bounded anatomy phantom and the potential application of
the presented model is discussed.
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Kapitel 1

Einleitung

Die Anzahl der Krebserkrankungen hat sich in den letzten Jahren erhoht und zu einem der
grofiten Gesundheitsprobleme unserer Gesellschaft entwickelt. Nach Studienangaben
[NCCIC98] haben die Tumorerkrankungen in der westlichen Welt den ersten Platz als
Ursache zur Reduktion der mittleren Lebensdauer eines Menschen eingenommen. Diesen
Berichten zufolge wird mehr als ein Drittel der heutzutage lebenden Menschen wihrend
ihrer Lebenszeit an einer Tumorart erkranken und ein Viertel der Menschheit daran
sterben. Im Jahr 1990 wurde abgeschitzt, dass jéhrlich weltweit mehr als neun Millionen
neue Krebsfille entstehen, mehr als die Hélfte davon in den Entwicklungslindern
[IAEA98]. Wihrend die Wahrscheinlichkeit an der Tumorentstehung zwischen Frauen und
Mainnern gleichverteilt ist, steigt die Verteilung der Tumorerkrankungen als Funktion vom
zunchmenden Alter erheblich an [TAEA98]. Weltweit bleibt weiterhin der Brustkrebs bei
Frauen und der Prostatakrebs bei Méinnern die am héufigsten diagnostizierten
Tumorleiden. Die Héaufigkeit fiir das Auftreten verschiedener Tumorarten, die eine
unterschiedliche Prognose [Win98] und somit eine unterschiedliche Lebenserwartung fiir
den Patienten aufweisen, ist auch von Region zur Region in der Welt stark unterschiedlich.

Von den an einer Tumorart leidenden Patienten wird anndherungsweise die Hélfte mit
Strahlentherapie behandelt, die als eine der drei etablierten Methoden bei der Behandlung
von Tumorerkrankungen angewendet wird, sowohl als einzige Therapiemdglichkeit als
auch in Kombination mit den anderen zwei etablierten Verfahren, der Chirurgie und der
Chemotherapie. Die Wirkung der Strahlentherapie besteht darin, das behandelte
Tumorgewebe durch die Anwendung von ionisierender Strahlung abzutoten. Zielsetzung
bei dem kurativen Strahlentherapieansatz ist die Verabreichung einer hinreichend hohen
Dosis im Zielvolumen zur Eliminierung des Tumors und somit zur Heilung des Patienten
und bei dem effektiven palliativen Strahlentherapieansatz die Linderung von Schmerzen
und die Verbesserung der Lebensqualitdt des Patienten. In der westlichen Welt sind die an
Krebs leidenden Patienten, die mit einer kurativen und diejenigen die mit einer palliativen
Strahlentherapie behandelt werden, gleichmiBig verteilt. Von grofler Bedeutung ist es,
dass die Anwendung von Strahlung bei der Strahlentherapie unter maximaler Schonung
von dem umliegenden gesunden Gewebe zu erfolgen hat, insbesondere wenn in der
unmittelbaren Nédhe des Zielvolumens strahlensensible Organe liegen, weil in diesem Fall
mit potentiellen Nebenwirkungen gerechnet werden muss. Die Einhaltung dieser Vorgaben
ist ausschlaggebend fiir den Erfolg der Strahlentherapie.
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1.1. Brachytherapie als Bestandteil der Strahlentherapie

Die Fundamente fiir die Anwendung und die Entwicklung der Brachytherapie als eine
Strahlentherapiemodalitit wurden im vorletzten Jahrhundert einerseits durch H.A.
Becquerel im Jahre 1896 mit der Entdeckung der Eigenstrahlung von Uranerzen [Bec896]
und mit der Entdeckung des Radionuklids Radium in Dezember 1898 durch Marie und
Pierre Curie [Cur898] gelegt. Die Methode der Brachytherapie (Vorsilbe: ,Brachy’,
griechisch: fpayvc bedeutet nah/kurz) erlaubt die Bestrahlung von Tumoren, indem
Strahlerquellen in den Tumor selbst oder in Kontakt mit dem Tumor gebracht werden.
Obwohl in den ersten Jahren der Brachytherapiegeschichte die Tumorbehandlungen fast
ausschlieBlich mit der Applikation von Radiumstahlerquellen in der Tumorregion erfolgte,
finden in der Gegenwart fast alle mit Brachytherapie durchgefiihrten Tumorbehandlungen
durch die Anwendung von im Kernreaktor erzeugten kiinstlichen Radionukliden statt.

Eine erste Unterteilung der Brachytherapie in die vier angewendeten
Therapiemoglichkeiten kann in Abhingigkeit von der anatomischen Tumorlokalisation und
der Positionierung des Strahlers im Verhiltnis zum Tumor erfolgen [Bus96] [Kri99]. Bei
der:

¢ Kontakttherapie wird die umschlossene Strahlenquelle oder ein Applikator mit
einer inneren oder dufleren Korperoberfliche des Patienten in Kontakt gebracht
(z.B. Hauttumoren, intraoperativ mit der Verwendung von Flabs).

e Intrakavitiren Brachytherapie werden die Strahlerquellen durch natiirliche
Korperoffnungen in eine priaformierte Korperhohle eingefiihrt (z.B. im
Osophagus, im Rektum, in der Cervix Uteri).

e Interstitiellen Brachytherapie werden die umschlossenen Strahlerquellen mit
oder ohne Applikatoren unmittelbar in das Gewebe implantiert (z.B. in dem
Prostata, in der Mamma, bei HNO-Tumoren).

¢ Intraluminalen/intravasalen Brachytherapie werden die Strahlerquellen
durch eine kiinstliche Offnung in ein Hohlorgan oder eine préaformierte
Korperhohle eingefiihrt (z.B. in der Urethra, im Osophagus, in den Blutgefi3en).

Fast jede tumorbefallene anatomische Korperregion ist mit Brachytherapie behandelt
worden. Die Aufzdhlung der klinischen Brachytherapieanwendungen in jeder einzelnen
Tumorkategorie, ist nicht im Sinne dieser Dissertation. Detaillierte Hinweise iiber die
Behandlung von verschiedener Tumoren sowie die bedeutenden Schritte der technischen
Entwicklung der Brachytherapieanwendungen kann man u.a. in den Biichern von Perez
und Brady [Per98], von Hillaris, Nori und Anderson [Hil88], sowie auch in den Biichern
von Nag [Nag94] [Nag97] und von Zamboglou und Flentje [Zam95] finden.

1.2. Die Rolle der Dosisberechnung in der Brachytherapie

Nach der Indikation zur Behandlung eines Tumors mit der Brachytherapie und der
Festlegung des Planungszielvolumens [DIN6814-8] und der zu schonenden
Korperstrukturen und/oder der Risikoorgane [DIN6814-8] von dem Arzt, erfolgt die
Implantation der Behandlungskatheter in Kontakt zu oder in dem Zielvolumen, wo sich
spater der radioaktive Strahler authalten wird. In dem Ablauf der Behandlungsprozedur
kommt der Dosisberechnung eine zentrale Rolle zu (siche Abb. 1.1).
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Abbildung 1.1: Der Ablauf der Brachytherapiebehandlung

Durch die Variation der Bestrahlungsparameter bei der mit dem Computer
durchgefiihrten Brachytherapiebestrahlungsplanung kann die Dosisverteilung im
Zielvolumen und in den Risikoorganen optimiert werden [Lah00][Karo02][Lah99]. Solche
Parameter sind die Benutzung von bestimmten Strahlerhaltepositionen und die Auswahl
der Bestrahlungszeiten an jeder Halteposition des Strahlers in den jeweiligen ausgewahlten
Kathetern. Jeder Schritt der Brachytherapie kann, genauso wie bei der perkutanen
Strahlentherapie, als ein Glied einer Kette betrachtet werden, das Einfluss sowohl auf die
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Tumorkontrolle als auch auf mogliche Komplikationen im gesunden Gewebe hat.
Weiterhin muss man jedes Glied dieser Kette als eine potentielle Fehlerquelle betrachten,
welche die Genauigkeit der gesamten Strahlenbehandlung beeinflusst. Das ALARA-
Prinzip [ICRP60-90][ICRP55-90] (abgekiirzt aus dem Englischen: as low as reasonably
achievable), das seit einigen Jahren die Grundlage der Strahlenschutzphilosophie bildet,
darf bei der Durchfiihrung der Strahlentherapie in das AAARA-Prinzip (abgekiirzt aus dem
Englischen: as accurate as reasonably achievable) libersetzt werden [Dyk99]. Dabei ist zu
verstehen, dass bei der Anwendung von Strahlung in der Medizin, die VerhéltnisméBigkeit
zwischen verbessertem Behandlungsergebnis und zusdtzlichem Aufwand angestrebt
werden muss, um die bestmoglichen Erfolgsaussichten der Therapie mit den geringst
moglichen Nebenwirkungen fiir den Patienten zu verwirklichen. Der letzte Satz ist auch
ein Bestandteil der Gesetzgebung [SSV02] und stellt somit eine erforderliche
Voraussetzung fiir die Erstellung und die Durchfiihrung eines Behandlungsplanes dar.

Die technologischen Entwicklungen, wie beispielsweise die modernen bildgebenden
Verfahren und die darauf basierte Brachytherapieplanung [Mil01][Mil00][Bal00][Gia00],
das Konzept der automatisierten Strahlernachladetechnik (engl. Source Afterloading)
[Hen63] und die Entwicklung der Dosisoptimierungsmethoden in der Brachytherapie
[Lah00][Kar02][Lah99] haben dazu beigetragen:

e die Genauigkeit bei der Tumorlokalisation zu erhhen
e die Bestrahlung ohne Strahlenbelastung des Personals durchzufiihren
e die Forderungen an verbesserten Dosisverteilungen zu erfiillen

Trotz der Implementierung dieser neuen Techniken, basieren die heutzutage
verwendeten  Dosisberechnungsalgorithmen in den  kommerziell verfligbaren
Bestrahlungsplanungssystemen der Brachytherapie immer noch auf den mit Monte Carlo
(MC) Simulationen vorberechneten  Tabellenwerten, mit Dosisparametern, die in
bestimmten Dosimetrieprotokollen [Nat95] explizit definiert sind. Die Ergebnisse dieser
MC  Berechungen werden jedoch in  mathematischen = wasserhomogenen
Standardphantomgeometrien [Wil95a][Ang00] durchgefiihrt, die die Existenz von
Korperinhomogenititen im Patienten und dessen endliche Abmessungen nicht
beriicksichtigen. Diese Tatsache stellt die wesentliche Motivation dieser Arbeit dar, deren
Zielsetzung ist:

1. Den Einfluss von Koérperinhomogenitdten und der endlichen Abmessungen der
Kérperanatomie auf die Dosimetrie in der '*Ir HDR (aus dem Englischen: High
Dose Rate, hohe Dosisleistung) Brachytherapie zu untersuchen und ein schnelles
analytisches Dosisberechnungsmodell fiir die Berlicksichtigung dieser
Eigenschaften zu entwickeln.

2. Den @iiltigkeitsbereich  dieses Modells in  Testgeometrien und
patientendquivalenten mathematischen Phantomen zu iiberpriifen.
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Material und Methoden

2.1 Radionuklide in der Brachytherapie

Die Entdeckung von **Ra von Marie und Pierre Curie in 1898 hat den Weg fiir die
Brachytherapie erdffnet. Dieser Weg wurde mit der Entdeckung der kiinstlichen
Radioaktivitit von Iréne Curie und Fréderic Joliot in 1934 erweitert. Seitdem sind durch
die Entwicklung von Kernreaktoren und Teilchenbeschleuniger mehr als 2500
Radionuklide hergestellt worden, von denen etwa 300 Halbwertszeiten zwischen 10 Tagen
und 100 Jahren aufweisen. Zehn Radionuklide von dieser Gruppe sind in der klinischen
Praxis der Brachytherapie eingesetzt worden. Das sorgfiltige Auswihlen eines kiinstlichen
Radionuklids stellt ein Kompromiss zwischen seiner physikalischen Eigenschaften, seiner
Produktionskosten und des erwiinschten therapeutischen Resultates dar. Die Pridsentation
dieser physikalischen Eigenschaften in der vorliegenden Arbeit beschriankt sich auf
Radionuklide in der Onkologie, die Photonen emittieren. Deren Einsatz macht den Grofteil
der Brachytherapieanwendungen aus. Die wichtigsten physikalischen Eigenschaften eines
Radionuklids, die seine FEinsatzfdhigkeit und Einsatzform in der klinischen Routine
bestimmen, sind:

a. Energie

Der wichtigste Faktor fiir die Bewertung eines Radionuklids in Bezug auf seine
klinische Verwendbarkeit ist die Energie der emittierten Photonenstrahlung. Diese
bestimmt ihre Durchdringungsfahigkeit im Gewebe, die durch den linearen
Schwichungskoeffizienten p quantifiziert werden kann. Ubertragen auf die klinische
Praxis ist fir die notwendigen Abschirmungsmalnahmen die GroBe der
Halbwertsschichtdicke (engl. HVL= Half Value Layer) quantifiziert worden. Im
Allgemeinen steigt die Durchdringungsféhigkeit der Strahlung mit zunehmender Energie
an, die mit der Homogenitit der Dosisverteilung im Zielvolumen verbunden ist. Dies
betrifft die Anforderungen an Strahlenschutzmafinahmen und somit die Kosten des
Autbaus einer Brachytherapiestation.

In der Abbildung 2.1 ist die Dosisverteilung im Wasser gegen den radialen Abstand als
Funktion der emittierten Energie dargestellt. In dieser Abbildung werden die Dosiswerte
mit dem Quadrat des radialen Abstandes multipliziert um den groBen Einfluss des
Geometriefaktors aufzuheben und anschlieBend auf die Dosis in einem Abstand von lcm
normiert. Man kann den steilen Abfall der Energiedosis mit zunehmendem Abstand bei
den niedrigen Energien beobachten, der durch die erhebliche Schwéchung der Strahlung
aufgrund des tiberwiegenden Photoeffektes in diesem Energiebereich zustande kommt. Bei
den hohen Photonenenergien nimmt die Energiedosis mit zunehmendem Abstand nur
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geringfiigig ab, da die Schwéchung der Strahlung durch die Streuung kompensiert wird.
Die Abbildung zeigt, dass bei den mittleren Photonenenergien (50-100keV) der Effekt der
Schwichung in iibersteigertem Mall von der Photonenstreuung ausgeglichen wird und eine
breite Region der graduellen Erhohung der Energiedosis (Aufbaubereich) entsteht. Nicht
zuletzt reduziert der Anstieg der Photonenenergie die Ionisationsdichte per Einheit
zuriickgelegter Weglidnge im Gewebe, d.h. den linearen Energietransfer (engl. LET) auf
geladene Sekundairteilchen, von dem die biologische Wirksamkeit der Strahlung abhédngig
ist.
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Abbildung 2.1: Die mit dem Quadrat des radialen Abstandes multiplizierte Energiedosis
monoenergetischer, punktformiger Photonenstrahler als Funktion des radialen Abstandes
von der Strahlenquelle. Alle Dosiswerte wurden auf den Dosiswert im Abstand von Icm
normiert

b. Halbwertszeit

Ein zweiter wichtiger Faktor fiir die Auswahl eines Radionuklids im klinischen Einsatz
ist seine physikalische Halbwertszeit. Die Radionuklide, die einen geringen Wert der
Halbwertszeit aufweisen, von einigen Tagen (‘**Pd) bis etwa zwei Monate ('*I), sind gute
Kandidaten fiir die klinische Anwendung der sogenannten permanenten Implantationen im
Gewebe. Hingegen Radionuklide mit relativ langen Halbwertszeiten, von wenigen
Monaten ('**Ir) bis wenigen Jahren (®°Co) sind fiir tempordre Implantationen fiir die
Brachytherapie gut geeignet.

c. Spezifische Aktivitit

Weiterhin ist die spezifische Aktivitdt der Radionuklide, die als das Verhiltnis der
Aktivitdt pro Masseneinheit definiert wird von groer Bedeutung. Diese physikalische
Eigenschaft bestimmt die Minimalgrofe einer Strahlenquelle fiir das Erreichen einer
vorgegebenen Dosisleistung oder umgekehrt die Maximaldosisleistung, die von einer
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bestimmten Strahlenquellegréfe erreicht werden kann. Wiinschenswert ist natiirlich eine
moglichst kleine Strahlenquellengrofe.

d. Massendichte und Ordnungszahl

Zusitzlich spielen die Massendichte, p, sowie die Ordnungszahl Z des Radionuklids und
seiner Kapselung eine zweifache Rolle. Zum einen bei der Bestimmung ihrer Lage im
Gewebe mit Hilfe der Bildgebung (Rontgen, Computertomographie (CT),
Magnetresonanztomographie (MRT), usw.) nach einer permanenten Implantation, die
wichtig fiir die Brachytherapiebestrahlungsplanung als auch fiir die Homogenitidt der
Dosisverteilung in der Strahlerumgebung sind. Zum anderen beeinflussen sie - in
Zusammenhang mit der Energie der emittierten Photonen - das aus dem Strahler
austretende Energiespektrum, das aufgrund unterschiedlicher Schwichungs- und
Streuungseigenschaften oder wegen der Produktion von charakteristischen
Rontgenstrahlung von Strahler zu Strahler stark variieren kann.

In der Tabelle 2.1 sind die wichtigsten Radionuklide aufgelistet, die entweder in der
Vergangenheit, wie z.B. *°Ra eingesetzt wurden, oder heutzutage in der klinischen Praxis
ihren Einsatz finden.

Radionuklid Energiebereich Mittlere HVLp, Halbwertszeit Anwendungs-  Agpesifische
E (keV) Energie (mm) T art (GBq/g)
<E>
(keV)
“Ra 47-2450 830 8.0 1620y temporér 37
ALV W— 60 0.125 432y temporér 125.8
L © S — 662 5.5 30y temporir  295.8 x 10’
%Co 1170, 1330 1250 11 5.26y temporar ~ 40.7x 10°
1921y 136-612 380 2.5 73.9d temporir  340.4 x 10
125 27-35 28 0.025 59.6d permanent  62.9 x 10
"Yb 10-308 93 0.2 32d permanent  88.8 x 10
10%pg 20-23 21 0.008 17d permanent  277.5 x 10*
07\ E— 412 2.5 2.7d permanent 88.8 x 10°

Tabelle 2.1: Physikalische FEigenschaften der in der Brachytherapie benutzten
Radionuklide

Die Gruppe, der fiir temporére Strahlerimplantationen eingesetzten Radionuklide, endet
bei '’Ir in der Liste der Tabelle 2.1. Obwohl seine Halbwertszeit mit der von '*I hnlich
ist, weist '“Ir einen weitaus hoheren Energiebereich auf. Dies wiirde
Strahlenschutzprobleme fiir das gesunde Gewebe im Patienten sowie auch fiir das Personal
und die Mitmenschen im Falle einer permanenten Implantation von 'Ir Strahler
hervorrufen. Das **°Ra ist nur aus geschichtlichen Griinden in der Tabelle 2.1 aufgelistet.
Der Einsatz wird heutzutage wegen erheblicher Strahlenschutzprobleme und erhéhten
Kosten vermieden. Radium wurde durch 137Cs, Co und °Ir ersetzt. Als im Laufe der Zeit
zusitzlich die Herstellung von Strahlenquellen mit erhdhter spezifischer Aktivitdt moglich
wurde, verbesserte sich auch die Verfligbarkeit an Strahlerquellen mit erhohter
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Dosisleistung. Heutzutage besteht eine Gruppierung der Strahler in Abhéngigkeit von der
resultierenden Dosisleistung. Diese Gruppierung ist in der Tabelle 2.2 [ICRU38-85]
dargestellt, wobei zu beachten ist, dass die Dosisleistung sich auf den Punkt oder die
Region bezieht, wo die Dosis spezifiziert ist.

Dosisleistung c¢Gy/’h c¢Gy/min
Niedrige (LDR) <200 <4
Mittlere (MDR) 200- 1200 4- 20

Hohe (HDR) > 1200 >20

Tabelle 2.2: Unterteilung der Dosisleistung der Strahler in der Brachytherapie

Heutzutage wird *’Ir in den meisten klinischen Fillen hauptsichlich sowohl fiir die
HDR- als auch fiir die LDR- Brachytherapie auf der Basis der Afterloadingtechnik
verwendet, die das automatische Nachladen der Strahlenquelle vom Strahlerquellentresor
mit einem Schrittmotor in die im Patienten implantierten Katheter nach dem
Bestrahlungsplanungsschema ermoglicht. *’Cs und ®°Co sind aufgrund ihrer niedrigeren
spezifischen Aktivitdt durch '“Ir ersetzt worden und werden nur noch in wenigen
gynikologischen ~ Applikationen eingesetzt. '*I hat '"Au  bei permanenten
Strahlerimplantationen im Patientengewebe wegen eines zu hohen Energiespektrums bei
der Emission ersetzt. 'Pd stellt ebenso eine Alternative zu '>’I fiir die permanente
Strahlerquelleimplantation im Tumorgewebe aufgrund seiner geringeren Halbwertszeit im
Vergleich mit '>I dar. Dieses Nuklid erzielt eine hohere Dosisleistung zu Beginn ihrer
Aufenthaltszeit im Tumorgewebe. Dieser Effekt wird fiir die Vernichtung von sich sehr
schnell entwickelnden Tumorzellen erwiinscht. Vor kurzem ist der Einsatz von ' Yb fiir
die permanente Strahlerimplantationen in der Brachytherapie aufgrund der kleineren
Halbwertszeit im Vergleich zu '*I sowie auch seiner verbesserten und homogeneren
Dosisverteilung im Zielvolumen im Vergleich zu '*°I und '"Pd getestet worden. Dies
begriindet sich darin, dass in dem von '®Yb emittierten Energiebereich der Abfall der
Photonenfluenz mit zunehmendem Abstand durch die Streuung der Photonen ausgeglichen
wird. Ursdchlich hierfiir ist die erhohte Anzahl von Compton-Streuung, wie in Abbildung
2.1 deutlich wird.

2.1.1 Iridium 192

Die vorliegende Arbeit wird hauptsichlich auf die '**Ir Strahler fokussiert, deren Einsatz
den Grofiteil der Anwendungen sowohl fiir die HDR- als auch fiir die LDR-
Brachytherapie abdeckt. '**Ir wird durch die Absorption eines Neutrons von dem "°'Ir Kern
erzeugt. AnschlieBend zerfillt '*Ir in Pt durch B Zerfall mit einer
Zerfallswahrscheinlichkeit von 95.4% und in '"?Os unter Elektroneneinfang mit einer
Wahrscheinlichkeit von 4.6%. Sowohl '"*Pt als auch '"*Os werden in angeregten
Energiezustdnden erzeugt und erreichen ihren Energiegrundzustand durch Emission von y-
Strahlung, wie in der Abbildung 2.2 dargestellt ist.
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Abbildung 2.2: Das Zerfallsdiagramm von '’ Ir

Die wichtigsten Energielinien des '*’Ir Energiespektrums, das in Anhang A dargestellt
ist, unter dem Aspekt ihrer Emissionshdufigkeit sowie auch ihrer Energiewerte sind
diejenigen von 295.6keV (28.72%), 308.46keV (29.68%), 316.51keV (82.71%),
468.07keV (47.81%), 588.58keV (4.52%), 604.41keV (8.2%) und 612.46keV (5.34%).
Hierbei werden von einem '*Ir Kern pro Zerfall 2.33 Photonen und ein p- Teilchen
emittiert. Das 3~ Energiespektrum weist eine mittlere Energie von etwa 200keV und eine
Maximalenergie von 670keV auf.

2.2 Grundlagen der Dosimetrie in der Brachytherapie

Der Ausgangspunkt der Dosimetrie fiir Strahler in der Brachytherapie stellt die Ermittlung
der Strahlerstirke dar. In der Vergangenheit wurde die Aktivitdt als Kenngrofe zur
Ermittlung der Strahlerstirke [DIN6809-93] verwendet. Dabei war jedoch die effektive
Aktivitdt A,y (engl. apparent activity) eines realen Strahlers zu verstehen. Diese wurde als
die Aktivitdt eines hypothetischen Punktstrahlers ohne Strahlerkapselung des gleichen
Radionuklids wie der vorgegebene Strahler definiert, der die gleiche lonendosisleistung in
einem Abstand von 1 Meter frei in Luft wie diejenige von dem realen Strahler ergibt. Die
Messeinheit war 1 Curie oder 1 Becquerel [Wil95b]. Dieser Messgrofle folgte die
dquivalente Radiummasse, die in Einheiten von Milligramm der Radiummasse oder
abgekiirzt mgRaeq gemessen wurde. Sie wurde definiert als die Masse von dem
Radionuklid **°Ra in einer aus Platinum (Pt) bestehenden Kapselung mit einer Wanddicke
von 0.5mm, welche die gleiche Ionendosisleistung wie der real vorgegebene Strahler des
jeweiligen Radionuklids in einem Abstand von einem Meter von dem Strahler ergeben
wiirde. Ein mgRaeq von ***Ra ergibt eine Tonendosisleistung in einem Meter Abstand von
0.825mRh™. Wie man von diesen Definitionen entnehmen kann, musste man fiir die
Angabe der &dquivalenten Radiummasse und der effektiven Aktivitdit immer die
Ionendosisleistung in einem bestimmten Abstand ermitteln. Zwei unmittelbar mit der
dquivalenten Radiummasse und der effektiven Aktivitdt verbundene MessgroBen sind die
Ionendosisleistungskonstante I'x und die Luftkermaleistungskonstante I'x [Wil95b], die fiir
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Punktstrahler eines bestimmten Radionuklids ohne Strahlerkapselung gegeben werden
durch:

2. X

r, = y 2.1)
1> K

I, = y (2.2)

wobei X die Ionendosisleistung und K die Luftkermaleistung in einem Abstand von / von
dem Punktstrahler der Aktivitat A sind. I'x wird nur fir Photonenstrahler definiert.
Gemessen wird [I'x in der Einheit mRm?h'mCi!.  Ahnlich wird die
Luftkermaleistungskonstante I in der Einheit Gym*h'mCi"' gemessen. Der ICRU Bericht
19 [ICRU19-71] enthélt auch das Symbol, o, bei der Definition von I'x um zu
verdeutlichen, dass Photonen mit einer Energie kleiner als & in der Strahlerkapselung
geschwicht werden und dass sie moglicherweise nicht zur Dosis im Patienten oder bei der
Strahlerkalibrierung beitragen werden.

In den meisten Fillen ist es schwierig, die Aktivitét eines Strahlers zu bestimmen und
durch unterschiedliche Messtechniken unterschiedliche Ergebnisse kdnnen sich einstellen.
Zusitzlich bedarf ihr Einsatz der genauen Kenntnis entweder der lonendosisleistungs- oder
der Luftkermaleistungskonstante, die auch fiir gekapselte und ein breites Energiespektrum
emittierende Strahler schwer zu ermitteln sind. Dies wurde schon mit der Einbeziehung des
Symbols 6 im ICRU Bericht 19 [ICRU19-71] angedeutet. In der Brachytherapie jedoch ist
die genaue Kenntnis von beiden Konstanten nicht von Bedeutung, wenn man die
Ionendosisleistung oder die Luftkermaleistung an einem Punkt P in einem bestimmten
Abstand vom Strahler bestimmt hat. In der Regel beruhen fast alle Kalibrierungen von
Brachytherapiestrahlern auf die Messung der Dosisleistung in einem definierten Abstand
vom Strahler. Gibt der Hersteller die Strahlerstirke als effektive Aktivitdt an, muss der
Anwender die gleiche lonendosisleistungs- oder Luftkermaleistungskonstante wie der
Hersteller des Strahlers benutzen. Dies stellte jedoch eine potentielle Fehlerquelle dar.
Ahnliches galt auch fiir die Angabe der Strahlerstiirke als dquivalente Radiummasse.

Aufgrund der Tatsache, dass sowohl die &dquivalente Radiummasse als auch die
effektive Aktivitdt als Kenngroflen zur Ermittlung der Strahlerstirke implizit potentielle
Fehlerquellen beinhalteten und dass im Grunde die gemessene Grofle vom Hersteller oder
in den Standardlabors die lonisation in der Luft in einem bestimmten Abstand von dem
Strahler ist, wurde eine andere physikalische MessgroBe von der Amerikanischen
Gesellschaft der Medizinphysiker AAPM [AAPMS87] empfohlen. Diese ist die
Luftkermastérke, Sy, die gegeben ist durch:

S, =K, I (2.3)

wobei K, die Luftkermaleistung, “frei in Luft“ in einem Abstand / von dem Strahler ist, in

einer Ebene, die senkrecht zur Strahlerlingsachse durch die geometrische Mitte des
Strahlers verlduft. “Frei in Luft“ bedeutet: In Luftumgebung unter Ausschaltung
vermeidbarer Photonen-Streustrahlung. Die Einfliisse der Schwichung und Streuung der
Strahlung im Strahler sind jedoch in diesem Wert enthalten [DIN6809-93].

Im Gegensatz dazu wird der Einfluss der Schwéchung und Streuung der Photonen in der
Luft auf die gemessene Luftkermaleistung durch den Einsatz von Korrekturfaktoren

aufgehoben. Diese GroBe ist fast identisch mit der Kenndosisleistung K., (engl.
reference air kerma rate) die in Europa von CFMRI [CFMRI83], DIN [DIN6809-93] sowie
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auch von ICRU 1985 [ICRU38-85] empfohlen wurde. Der einzige Unterschied zur Sy ist,
dass die Kenndosisleistung immer im Abstand von einem Meter von der Strahlermitte
entlang seiner Mittelsenkrechte angegeben wird. Die Messeinheit fiir die Luftkermastirke
S ist 1U=1pGym*h'=1cGycm?h™ und 1 pGyh™ fiir die Kenndosisleistunglfa,mo. Die

Kenndosisleistung kann entweder direkt durch Messungen in der Luft, oder durch
Benutzung in dafiir kalibrierten Schachtionisationskammern oder Messungen der
Dosisleistung in Festkorperphantomen ermittelt [Bal99] werden.

2.3 Physikalische Grundlagen der Dosisdeposition

Die ionisierende Strahlung ruft eine Reihe von physikalischen und biologischen Prozessen
im Gewebe hervor. Der biologische Effekt im Gewebe entsteht unter Berlicksichtigung der
relativen biologischen Wirksamkeit der jeweiligen Strahlenart und Strahlenenergie
[Rei90]. In dieser Arbeit wird nur auf den physikalischen Wirkungsablauf der Photonen
eingegangen, der im Energiebereich von 20keV bis 1MeV liegen, die fiir die Strahler der
Brachytherapie relevant sind.

Angenommen ein Brachytherapiestrahler sei in einem bestimmten Medium positioniert
und eine bestimmte Anzahl von Photonen wiirde in jede Richtung in Abhingigkeit von der
Strahlerstirke emittiert werden. Die Anzahl der Photonen pro Flidche definiert man als

Photonenfluenz @ :Z—Z. Da die Abstinde vom dosimetrischen Interesse bei der

Brachytherapie in der cm-GroBenordnung liegen, wird @ in cm™ angegeben. Der lineare

Schwichungskoeffizient u =%-2—N, der die Abnahme der Fluenz eines schmalen
X

Photonenbiindels durch ein Material der infinitesimalen Schichtdicke dx beschreibt
[Kri98], wird in cm” angegeben. Der lineare Schwichungskoeffizient bestimmt die
Wechselwirkungswahrscheinlichkeit eines Photons per Einheit seiner Weglédnge in einem

bestimmten Material. Die Wahrscheinlichkeit dass ein Photon in einem Medium einen
Abstand r zuriicklegt ohne eine Wechselwirkung zu erfahren, ist dann gegeben durch:

P(r) =exp(=p-r) (2.4)

Die Wegliange, die durchschnittlich ein Photon in einem Medium ohne Wechselwirkung
zurlicklegt, nennt man mittlere freie Weglidnge (aus dem Englischen: mean free path)
[Att86]. Sie wird liblicherweise mit dem Symbol A charakterisiert und wird berechnet
durch:

o0 0 1
/1:.[r-P(r)dr:J.r-exp(—,u-r)dr:— (2.5)
0 H

0

In dem relevanten Energiebereich von 20keV (fiir niederenergetische Strahler wie z.B.
2T und '"°Pd) bis etwa 1 MeV (fiir die hoherenergetische Strahler wie z.B. "*?Ir, *’Cs und
das selten benutzte °°Co) nimmt die mittlere freie Weglinge Werte von 1cm bis etwa 13cm
im Weichteilgewebe an.

Ein idealer punktformiger, monoenergetischer Strahler strahlt Photonen isotrop ab. Die
Photonenfluenz in einem Abstand r von diesem Strahler ist e™ /4nr2. Der Term 4mr?
entspricht der Kugelfldche bei der gleichmiBigen raumlichen Verteilung der Photonen. Der
Faktor 1/4nr*> wird Geometriefaktor genannt und beriicksichtigt die Reduktion der
Photonenfluenz mit zunehmendem Abstand aufgrund der Geometrie und in Abwesenheit
jeglicher Form von Wechselwirkung. Der Term e®' bestimmt den Anteil der primir
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emittierten Photonen, der diesen Abstand r erreichen. Die Energiefluenz der
Primérphotonen in einem Abstand r von diesem idealen, monoenergetischen Strahler kann
wie folgt bestimmt werden:

W(E.r) o exp(—4-1r) . _ exp(Hu/pl-p-1r) 2.6)
472 47>

In kleinen Abstinden iiberwiegt der r* Faktor den exponentiellen Term und folglich

bestimmt der Geometriefaktor die Energiefluenz in der unmittelbaren Umgebung eines

Strahlers. Dabei ist p die Dichte des Umgebungsmaterials und wp der

Massenschwichungskoeffizient fiir dieses Material und flir die Photonenenergie des
Strahlers.

Photonen in dem Energiebereich von 20keV bis 1MeV, treten mit dem Gewebe iiber
drei Mechanismen in Wechselwirkung ein:

a. Photoeffekt
b. Rayleighstreuung (Klassische Streuung)
c. Comptonstreuung

Die Paarbildung, die einen Schwellenwert von 1.022 MeV aufweist, spielt in der
Brachytherapie sogar fiir die hherenergetischen ®*Co Strahler praktisch keine Rolle. Der
Massenschwichungskoeffizient in der Gleichung 2.6 wird als p/p bezeichnet und fiir ein

bestimmtes Element als Summe der verschiedenen Massenschwichungskoeffizienten
errechnet [Sel93], d.h.:
T Oy O
Ho_H e e =—4+R4Z Q27
ptaml p Photoeffek t pRayl@igh —Streuung pCompton —Streuung p p /0

Fiir eine chemische Verbindung oder eine Mischung wird w/p nach der Formel 2.8

errechnet [Sel93]:
Hi_s, |4 2.8
(p] ZP: (p],- o

wobei p; das Gewichtsanteil und (p/p); der Massenenergieschwéichungskoeftizient des i-ten
Elementes in der chemischen Verbindung oder Mischung ist.

Diese Koeffizienten sind sowohl material- als auch energieabhidngig. Insbesondere in
dem niederenergetischen Bereich der Photonen sind Anderungen in den Werten dieser
Koeffizienten von vier Gro3enordnungen in Abhingigkeit von der Energie zu beobachten.
Die Vorherrschaft der individuellen Wechselwirkungsprozesse bei verschiedenen Energien
kann man unter Verwendung von Niherungsformeln, welche die Abhdngigkeit der
individuellen Schwichungskoeffizienten von der Energie und dem Material angeben,
abschétzen.

a. Photoeffekt

Der Photoeffekt ist der vorherrschende Wechselwirkungsprozess bei niedrigen Energien
und Materialien mit einer hohen Ordnungszahl Z. Fiir den Massenschwéchungskoeffizient
gilt die Proportionalitit:

— o —— (2.9)
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mit Z als Kernladungszahl und E als Photonenenergie. In der Abbildung 2.3 ist der Verlauf
der Schwichungskoeffizienten als Funktion der Photonenergie fiir Wasser,
Weichteilgewebe und Luft dargestellt. In dieser Abbildung ist auch der
Massenschwichungskoeffizient fiir zwei oft in der Dosimetrie der Brachytherapiestrahler
verwendeten Phantommaterialien, Solid Water [ChiO3][Ana02] und VIPAR Gel
[Mar93][Kip01][Kip03] présentiert. Die Schwichungskoeffizienten von Wasser sind fast
gleich mit denjenigen von Weichteilgeweben [17]. Dies erkldart auch die breite
Einsatzmoglichkeit von Wasser als Phantommaterial. Die sprunghaften Anstiege bei
Edelstahl, Wolframlegierung und Knochen kommen bei solchen Photonenenergien vor,
welche die Ionisation weiterer Elektronen aus inneren Schalen hervorrufen. Diese
plotzlichen Anstiege der Schwichungskoeftizienten, die durch Ionisation in der K- Schale
oder L- Schale entstehen, nennt man K- Kanten oder L-Kanten usw. In dieser Abbildung
werden die Energien markiert, bei denen die K- Kanten fiir diejenigen chemischen
Elemente im Knochen [ICRU44-89], in einer Wolframlegierung (DENSIMET 17) und im
Edelstahl [Ana03] auftreten. Materialien mit einer groBBen effektiven Ordnungszahl Z.g
werden entweder fiir die Herstellung von  Strahlerkapselungen, oder als
Abschirmungsmaterialien verwendet und beeinflussen signifikant das Energiespektrum der
emittierten Photonen.
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Abbildung 2.3: Die Photoeffekt Massenschwdchungskoeffizienten, t /p, fiir bestimmte
chemische Verbindungen und Gemische in Abhdngigkeit von der Photonenenergie. Die
Energien fiir die K-Kanten sind auf der Abszisse markiert. Der niedrige Energiebereich
von lkeV bis 10keV ist vergrofert in dem Inset rechts oben fiir Wasser, Weichteilgewebe
und Solid Water

b. Kohirente Streuung

Als kohidrente (Rayleigh) Streuung wird die elastische Streuung von Photonen an
Atomen genannt, bei der das einfallende Photon nur gestreut und das Atom weder ionisiert
noch angeregt wird. Die Rayleighstreuung verlauft zweistufig. Das in das Targetmaterial
einfliegende Photon wird von einem gebundenen Elektron absorbiert und das Elektron
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wird auf einen hoheren Energiezustand angeregt. Anschliefend kehrt das Elektron auf
seinen Grundenergiezustand zuriick, unter Abstrahlung eines Photons der gleichen Energie
wie die des einfallenden. Fiir den Massenschwichungskoeffizient, or/p gilt die
Proportionalitit:
Ir o 7 (2.10)
P

Die Abbildung 24 zeigt die Energie-Abhéngigkeit des
Massenschwichungskoeffizienten fiir die Rayleigh Streuung fiir bestimmte chemische
Elemente, Verbindungen und Gemische. Wie man aus dieser Abbildung ersehen kann, ist
die kohdrente Streuung nur bei sehr niedrigen Energien und groBem Z von Bedeutung.
Wegen der vorherrschenden Abhédngigkeit des Photoeffekts jedoch bei niedrigen Energien
von ~Z3, ist der Massenschwéchungskoeffizient fiir die Rayleigh Streuung um zwei bis
drei Groflenordnungen niedriger als beim Photoeffekt. Somit ist die Rayleigh Streuung im
Vergleich mit dem Photoeffekt nur bei Materialien mit kleinem Z von Bedeutung. Fiir
Wasser ist sie die vorherrschende Wechselwirkungsart bei etwa 60keV.

ol p (cmig)

. L . L . L]
1 10 100 1000 2000

Energie, E(le)

Abbildung 2.4: Die Massenschwdchungskoeffizienten fiir die Rayleigh Streuung, o /p, fiir
bestimmte chemische Elemente, Verbindungen und Gemische in Abhdngigkeit von der
Photonenenergie

Die kohérent gestreuten Photonen werden in kleinen polaren Winkel in Bezug auf die
Einflugsrichtung des Photons gestreut und mit zunehmender Energie des priméren Photons
sehr deutlich vorwirts gerichtet. Diese Tatsache wird anhand der Abbildung 2.5 belegt, wo
die Polarwinkelverteilung der kohdrent gestreuten Photonen pro Flidcheneinheit im Wasser
bei Primdrphotonenergien von 20keV, 60keV und 662keV gegen den polaren Winkel 6
dargestellt ist.
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Abbildung 2.5: Die Winkelverteilung der kohdrent gestreuten Photonen im Wasser fiir
20keV, 60keV und 662keV Primdrphotonenergie. Jede Verteilung ist pro Fldicheneinheit
dargestellt

Relative Haufigkeit

c. Comptoneffekt

Der Comptoneffekt ist die Streuung eines Photons an einem Atom, wobei das Photon
einen Teil seiner Energie und seines Impulses auf ein Atomelektron iibertragt, das
freigesetzt wird. Das Photon wird mit einer reduzierten Energie unter einem Winkel 0 in
Bezug auf seine urspriingliche Bewegungsrichtung gestreut. Die Wahrscheinlichkeit, dass
ein Photon der Energiec E von einem schwach gebundenen, &ulleren, quasi freien
Hiillenelektron in einen Polarwinkel 6 gestreut wird, ist durch die Klein-Nishina (KN)
Formel [Kl1e29] gegeben:

d(eaKN):d(eaTh)_ 1 (14 a’(1-cosé)’ @.11)
dQ do 1+ a(l-cosé) (1+cos? )1+ a(l - cosd)) '

wobei o'", der elektronische Wirkungsquerschnitt von Thomson (=0.662 barn/e)
[Tho906] ist und o=E/m.c* das Verhéltnis der Energie des Primarphotons und der
Ruheenergie des Elektrons (m.c>=511keV) angibt. Bei hohen Energien wird ein groBer
Teil der Primirphotonenergie auf das gestreute Elektron iibertragen. Umgekehrt erfahrt ein
niederenergetisches Photon viele Compton-Streuungen bis es vollstindig absorbiert wird,
da bei niedrigen Energien nur ein sehr geringer Teil seiner Energie an das gestreute
Elektron  abgegeben  wird. Der totale elektronenbezogene  Klein-Nishina
Wirkungsquerschnitt kann durch Integration von Gleichung 2.11 iiber den Raumwinkel,
dQ, berechnet werden:

Th
d,oc

79)

z
KN _
eo- _I

0

.2ﬁsin&m=%eam.{l+a.{2(l+a)_1n(1+2a)}_ln(1+2a)_ 1+3a

2} (2.12)
1+2a a 2a (1+2a)

(24

Der atombezogene Compton Wirkungsquerschnitt wird unter der Annahme der gleichen
Teilnahme aller Elektronen im Atom bei der Streuung durch Gleichung 2.13 berechnet:

o=z o™ (2.13)
und folglich verdndert sich der Klein-Nishina Massenschwéchungskoeffizient zu:
KN N Z
H :(_A j ok (2.14)
o A

Das Verhiéltnis von Z/A ist fiir Materialien mit kleinem Z gleich 0.5 und nimmt mit
zunehmender Kernladungszahl ab (0.4 fiir Blei). Die Tatsache, dass dieses Verhiltnis quasi
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konstant bleibt fiihrt zu der Schlussfolgerung, dass der Massenschwichungskoeffizient der
Compton Streuung und generell das Auftreten einer Compton Wechselwirkung fast nicht
von Z abhingt. Die Klein-Nishina Formel stiitzt sich auf die Annahme, dass das
Hiillenelektron ungebunden ist und seine Energie der Ruheenergie gleicht. Diese Annahme
ist giiltig fiir Photonenenergien wesentlich hoher als die Bindungsenergie der Elektronen.
Fiir niedrigere Energien und Streumedien mit groem Z bricht diese Annahme zusammen
und der Klein-Nishina Wirkungsquerschnitt wird durch den Einsatz der Streufunktion S
korrigiert [Sel93]. In der Abbildung 2.6 ist sowohl der Klein-Nishina
Massenschwichungskoeffizient als auch der durch die Streufunktion korrigierte Compton
Massenschwichungskoeffizient fiir Blei (Z=82) und Wasser dargestellt. Die
zugrundeliegende Annahme fiir den Klein-Nishina Massenschwichungskoeffizient fiir
Wasser ist giiltig bis ungefahr 10keV, jedoch fiir Materialien mit grolem Z wie Blei, bricht
sie bei 100 keV zusammen. Im Bereich von 200keV bis 2MeV kann die Klein-Nishina
Formel mit der Funktion E™"* angenihert werden.

10 ¢ T T T
3 —— Compton
— ~ Klein-Nishina ||

oo (crmig)

107 . L . L . L
1 10 100 1000 2000

Energie, EtkeV)

Abbildung 2.6: Die Massenschwddchungskoeffizienten fiir die Comptonstreuung, o /p, und
die entsprechenden auf der Basis der Klein-Nishina Formel berechneten
Massenschwichungskoeffizienten, 1*"/p fiir Wasser und Blei in Abhdingigkeit von der
Photonenenergie

Weiterhin zeigt die Abbildung 2.7 die differentiellen Wirkungsquerschnitte, d.h. die
Wabhrscheinlichkeit, dass ein Photon im Wasser unter einem Polarwinkel 0 in Bezug auf
seine urspriingliche Bewegungsrichtung flir Primarphotonenergien von 20keV, 60keV und
662keV gestreut wird. Dargestellt sind sowohl die durch die Anwendung der Streufunktion
korrigierten Werte als auch die Werte von der Klein-Nishina Formel. Alle Werte sind pro
Flacheneinheit = dargestellt. ~ Fir  hoch  energetische = Photonen in  dem
brachytherapierelevanten Energiebereich ist die Winkelverteilung stark vorwérts gerichtet.
Jedoch wird sie bei niedrigeren Energien, wo die Abweichungen von der Freielektron
Klein-Nishina Streuung sichtbar werden, isotroper.
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Abbildung 2.7: Die Winkelverteilungen der inkohdrent gestreuten Photonen und die
entsprechenden auf der Basis der Klein-Nishina Formel im Wasser fiir
Ursprungsphotonenergien von 20keV, 60keV und 662keV. Jede Verteilung ist pro
Flicheneinheit dargestellt

Der Massenschwichungskoeffizient stellt ein makroskopisches Mall  der
Wabhrscheinlichkeit fiir die Wechselwirkung eines Photons mit der Materie dar. Hierbei
wird ein Teil der Energie E des primdren Photons auf die Elektronen des Materials
{ibertragen. Von der im Durchschnitt auf die Elektronen iibertragene Energie E, wird nur

ein Teil lokal deponiert. Hochenergetische Elektronen konnen ihre Energie weiter
transportieren oder in dem Feld eines Atomkerns abgebremst werden und dadurch wird

Bremsstrahlung  erzeugt, die nicht lokal deponiert wird. Der lineare
Energietlibertragungskoeffizient wird definiert als [Sch02]:
E,
My =u-7t (2.15)
Multipliziert man den Massenenergieiibertragungskoeffizient p./p mit der

Energiefluenz der Photonen W(E,r) entsteht die Grole KERMA (engl. Kinetic Energy

Released per unit MAss). Der Anteil der Energie der Sekundirelektronen, die als
Bremsstrahlung den Wechselwirkungsort verldsst, wird mit dem Symbol g bezeichnet
[ICRU33-80]. Der Massenenergieabsorptionskoeffizient p.n/p, der die Energiedeposition
der Sekundirelektronen in dem betrachteten Materialvolumen bestimmt und seine
Multiplikation mit der Energiefluenz der Photonen W(E,r) die Energiedosis ergibt, leitet

sich von dem Massenenergieiibertragungskoeffizient durch die folgende Gleichung ab:

M (2.16)

Lo (1-g)
P

Der Bremsstrahlungsanteil g im Wasser hat einen Maximumwert von 0.002 bei 1MeV
[Joh71]. Somit und fiir die Energiespektra (20keV-1MeV) der Brachytherapiestrahler kann
der Massenenergieabsorptionskoeffizient dem Massenenergietibertragungskoeffizient mit
einem maximalen Fehler von 0.2% gleichgesetzt werden. Weiterhin betrégt die Reichweite
der Sekundirelektronen im Wasser [Joh71] in dem brachytherapierelevanten
Energiebereich maximal 1.4mm. Das Sekundirelektronengleichgewicht ist somit
gewihrleistet [KarOla] und Kerma ist in Abstdnden grofer als Imm von der AuBenflidche

der realen Brachytherapiestrahler praktisch gleich mit der Energiedosis [Bal01][Wan00].
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Alle in dieser Arbeit fiir die analytischen Dosisberechungen eingesetzten Werte zur
Berechung von Massenenergieabsorptionskoeffizienten und Schwichungskoeffizienten
sind den Tabellen der XCOM Datenbank [Hub95] entnommen. Diese Tabellen enthalten
die Werte der Photoeffektwirkungsquerschnitte von Scofield [Sco73], die
Wirkungsquerschnitte fiir die kohdrente Streuung von Hubbell und @verbe [Hub79] und
die Wirkungsquerschnitte flir die Comptonstreuung von Hubbell et a/ [Hub77].

2.4 Monte Carlo Dosimetrie in der Brachytherapie

Die Monte Carlo (MC) Simulation [Rae76][And91] hat sich in der Brachytherapie als eine
der wertvollsten Methoden zur Dosisermittlung etabliert. Uber die fiir die Brachytherapie
speziell von individuellen Forschungsinstituten entwickelten und verifizierten Monte Carlo
Codes [Wil91a][Dask0O1a][Ang00][Kar99] hinaus, stehen auch die allgemeinen MC
Programmpakete wie beispielsweise EGS [Nel96] und MCNP [Bri00][Hen02] zur
Verfiigung. Die Simulation des Photon- und Elektrontransportes in der Umgebung eines
Brachytherapiestrahlers ldsst sich in drei wesentliche Schritte einteilen. Der erste Schritt ist
die Simulation der von dem aktiven Strahlercore emittierten Photonenfluenz. Der zweite
Schritt ist der Transport der Photonen und der durch die Wechselwirkung der Photonen mit
der Materie erzeugten Elektronen innerhalb des Strahlercores und der Strahlerkapselung.
Der letzte Schritt ist die Simulation des Teilchentransports in dem den Strahler
umgebenden Medium und die Bestimmung der deponierten Energie in vordefinierten
geometrischen Volumenelementen, den Scoring Voxels.

Heutzutage wird die Monte Carlo Simulationsmethode entweder fiir die Ermittlung
bestimmter Dosisparameter fiir die kommerziell verfiigbaren Brachytherapiestrahler
[Ball97][Ball01][Che01][Dask01b][Wil93a] oder zur Berechnung von physikalischen
Parameter, die fiir die Dosisberechnung in analytischen Dosisberechnungsmodellen
[Ana03][Kir97][Dask98a] und fir die auf die Dosiskerne  basierten
Superpositionsmethoden [Wil91a][Car00] eingesetzt. Im Gegensatz zur perkutanen
Strahlentherapie mit hochenergetischen Photonen, wo der Beitrag der Sekundérelektronen
die Dosisverteilung in dem jeweiligen Medium glitten, dominiert in der Brachytherapie die
steile =~ Abnahme der  Primérphotonenfluenz  aufgrund des  geometrischen
Abstandsquadratgesetzes in der Umgebung des Strahlers, der in der unmittelbaren Néhe
des zu bestrahlenden Volumens liegt. Die Dichte der Photonen in einem Abstand r von
dem Strahler nimmt somit als Verhiltnis zu der Anzahl der emittierten Photonen rasch ab.
Dies hat zur Folge, dass eine erhohte Zahl von gestarteten Photonen bei der Monte Carlo
Simulation erforderlich wire, um eine bei dem Einsatz der Monte Carlo Simulation in der
perkutanen  Strahlentherapie = [KawO0O0][HarO1][Fip03]  vergleichbare  statistische
Genauigkeit zu erreichen. Dies geht jedoch nur auf Kosten der in der klinischen Routine
nicht hinnehmbaren Dosisrechenzeit. Die Integration der Monte Carlo Simulation in die
Bestrahlungsplanung als Werkzeug fiir die Dosisberechnung der Brachytherapie ist bis zu
diesem Zeitpunkt deshalb nicht realisiert worden. Ein Versuch zur Beschleunigung der
Monte Carlo Simulation fiir die Bestrahlungsplanung in der Brachytherapie hat die Arbeit
von Hedtjarn et al/ [Hed02] mit der Benutzung von “fixed-collision correlated sampling*
Methoden [Lux91] unternommen, in der die Anwesenheit von Inhomogenititen als eine
Feldstorung des homogenen Strahlenfeldes betrachtet werden. Bei der in der Arbeit von
Hedtjarn et al [Hed02] durchgefiihrten Monte Carlo Simulation ist ein einfaches
Physikmodell auf der Basis der Klein-Nishina Streuungsformel verwendet worden. Dieses
Modell kann unter Einbeziehung der Rayleigh-Streuung und der Streufunktionen zur
Korrektur der Klein-Nishina Formel erweitert werden, jedoch mit einem Verlust an seiner
Rechenzeit. Der signifikante Zuwachs an der Rechenzeit der Monte Carlo Simulation fiir



2.4 Monte Carlo Dosimetrie in der Brachytherapie 19

kleine Inhomogenitéiten geht bei groBeren Feldstorungen allerdings verloren und das wire
im Fall der Prdsenz von groBvolumigen Kd&rperinhomogenititen wie beispielsweise der
Lungen oder der Wirbelkorper nicht erwiinscht.

2.4.1 Die MC Programmpaketen MCNP4c und MCNPX 2.4.0

Die in dieser Arbeit verwendeten MC Programmpakete MCNP4c [Bri00] und MCNPX
2.4.0 [Hen02] werden an dem Los Alamos National Laboratory in Los Alamos entwickelt.
MCNP4c und MCNPX 2.4.0 werden von der OECD/ Nuclear Energy Agency in Europa
den Forschungsinstituten, Universitdten, Firmen und Kliniken zur Verfiigung gestellt.
MCNP gewinnt mit der Zeit in der Medizinischen Strahlenphysik an Bedeutung wegen
seiner Fahigkeit zur gleichzeitigen Simulation des Neutronen-, Photonen- und
Elektronentransports in komplexen Geometrien, seiner Vielseitigkeit in der Ermittlung von
Energiespektren, der Teilchenfluenz und der Energiedosis mit einer umfangreichen
statistischen Auswertung der Ergebnisse, seiner PC Windows-, PC Linux- und UNIX-
Betriebskompatibilitit sowie auch der Moglichkeit fiir Parallelprocessing auf
Rechnerclustern.

Der Quellcode von MCNP4c basiert zum Grofiteil auf Fortran 77 sowie auch auf C
Routinen. MCNPX 2.4.0 stellt eine Erweiterung von MCNP4c dar und wurde fiir die
Simulation des Teilchenschauers in der Hochenergiephysik auf der Basis von Fortran 90
Routinen entwickelt. Obwohl in dem brachytherapierelevanten Energiebereich und fiir den
Photonen- und Elektronentransport die Routinen von den beiden Codes identisch sind,
wurde die Flexibilitit von MCNPX 2.4.0 zur Aufstellung von Gitternetzgeometrien und
der Dosisermittlung in den Gitterelementen unabhéngig von der Problemgeometrie
ausgenutzt. Die Aufstellung der Problemgeometrie, die Strahlerquellenkonfiguration, die
Eingabe des Energiespektrums sowie auch die Bestimmung der statistisch zu ermittelnden
physikalischen GroBen, ihre Modifikation und der Ausdruck der statistischen Analyse in
Echtzeit konnen als einzelne Eintrdge in eine ASCII-Datei definiert werden und es ist nicht
notwendig die Definition von Variablen und die Form der einzelnen Quellencoderoutinen
zu dndern und erneut den Code zu kompilieren. Die Visualisierung der Problemgeometrie
erfolgte mit dem SABRINA™ fiir den MCNP Code entwickelten Softwarepaket [Rip00].
Eine genaue Beschreibung von MCNP4c und MCNPX 2.4.0 ist hier aus Platzgriinden nicht
moglich und im folgenden wird die Simulationstechnik der MCNP Codes in einem kurzen
Uberblick beschrieben. Eine detaillierte Beschreibung findet sich in den Handbiichern von
MCNP4c [Bri00] und MCNPX2.4.0 [Hen02].

e Bestimmung der urspriinglichen Teilchenflugrichtung

Unter der Annahme der gleichmifligen Teilchenemission muss die gleiche
Teilchenanzahl pro Raumwinkelelement dQQ=dpd(cosO) abgestrahlt werden. Die
Stichprobenerhebung fiir den Azimutwinkel ¢ und den Polarwinkel 6 erfolgt mit der
Bestimmung einer Zahl x in einem Intervall [a, b] unter Verwendung einer
gleichmédfligen Verteilung von Zufallszahlen & in dem [0, 1] Intervall und der
Gleichung x= a+(b-a) & Der Azimutwinkel liegt in dem [0, 27t] und der Kosinus des
Polarwinkels 6 in dem [-1, 1] Intervall. Der Wert £ der Verteilungsfunktion wird mit
Hilfe des Zufallszahlengenerators festgelegt und der Wert des Azimut- und
Polarwinkels wird durch die folgenden Gleichungen erhoben:

p=2r-& (2.17)
cosfd=2-&-1 (2.18)

e Bestimmung der zuriickgelegten Wegldnge
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Die Dichtefunktion fiir ein Photon der Energie E, das eine Wegldnge zwischen r und
r+dr ohne Wechselwirkung mit dem umgebenden Medium zuriicklegt, wird durch
die folgende Gleichung angegeben:

S(r)=p-exp(-u-r) (2.19)

wobei u der lineare Schwéchungskoeftizient abhdngig von der Photonenergie E und
dem Umgebungsmedium ist. Die Wahrscheinlichkeit, dass ein Photon eine
Weglédnge kleiner gleich als R vor seiner ersten Wechselwirkung hat, bestimmt man
durch Integration der zugehorigen Dichtefunktion iiber die Weglédnge dr, wie folgt:

R

F(R)= j F(r)dr = j s-exp(—p - r)dr =1—exp(—p- R) (2.20)

0

Der Wert & der Verteilungsfunktion F(R) wird von dem Zufallszahlgenerator
festgelegt und bei der Auflosung der Gleichung (2.20) nach R ergibt sich die
zuriickgelegte Weglénge:

R= —(lj In(1-¢&) (2.21)
Y7

e Bestimmung der Wechselwirkungsweise

Am Ende der zuriickgelegten Weglinge muss die Wechselwirkungsart des
Teilchens bestimmt werden. Die  Wahrscheinlichkeit jeder einzelnen
Wechselwirkungsart pro FEinheit zurlickgelegter Weglinge wird durch die
Wirkungsquerschnitte — quantifiziert. =~ Die  Wahrscheinlichkeit, dass eine
Wechselwirkungsart a vorkommt, ist gleich mit:

Wa=P =—2—=2 (2.22)

n

wobei n die Anzahl der potentiellen Wechselwirkungsweisen ist, die fiir Photonen in
der Brachytherapie der Photoeffekt, der Comptoneffekt sowie auch die Rayleigh
Streuung sind und somit die Zahl n den Wert drei annimmt. Der Zufallsgenerator
erzeugt eine Zufallszahl & in dem [0,1] Intervall und wird mit dem Verhiltnis des
jeweiligen Wirkungsquerschnittes der Wechselwirkungsart a zu dem totalen
Wirkungsquerschnitt fiir diese Energie verglichen. Die Wechselwirkungsart wird
dann durch die Bedingung W(a-1)< £<W(a) festgelegt.

Die Bestimmung der weiteren Wechselwirkungsparameter bedarf der Nutzung von
differentiellen Wirkungsquerschnitten, auf deren theoretischen Grundlagen in dieser Arbeit
nicht eingegangen wird. Es steht jedoch fest, dass die Genauigkeit der Monte Carlo Codes
unmittelbar von der Auswahl verschiedener Wirkungsquerschnitten und ihrer genauen
physikalischen Ermittlung abhéngt.

In den MCNP Codes werden die Wirkungsquerschnitte fiir den Photonentransport in der
mceplib02 Datenbank des DLC-200 Datasets tabelliert [BriOO] fiir Photonenergien von
lkeV bis 100GeV. Die Wirkungsquerschnitte fiir den Photoeffekt stammen aus der Arbeit
von Storm und Israel [Sto67]. Die Wirkungsquerschnitte fiir die Compton- und die
Rayleigh- Streuung sowie die kohdrenten Formfaktoren und die Compton Streufunktionen
sind der Arbeit von Hubbell ef a/ (ENDF Tabellierung) [Hub79] [Hub77] entnommen. Bei
der Simulation des Photonentransportes mit den MCNP Codes und der Absorption eines
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Photons von dem Atom, wird der charakteristischen Rontgenstrahlung nur fiir die auf die
K- und die L- Schale springenden Elektronen Rechnung getragen.

Im MCNP wurde der MC Elektrontransportcode von ITS 3.0 (Integrated Tiger Series)
[Hal92] integriert, der eine Sammlung von Codes auf der Basis des ETRAN Codes
(Electron TRANsport) [Sel91] ist. Das Merkmal von ITS 3.0 ist der Transport der
Elektronen in einer kondensierter Form, indem nicht die einzelne Wechselwirkung jedes
Elektrons mit dem Medium, sondern die mittlere Auswirkung mehrerer
Elektronwechselwirkungen beriicksichtigt wird [Sel91]. Fiir den Elektronentransport im
MCNP wird die e/03 Datenbank in dem DLC-200 Dataset fiir Elektronenenergien von 1
keV bis 1 GeV benutzt. Der kondensierte Elektronentransport beruht auf die Methode von
Berger [Ber63] und wird mit einer Sequenz von Energieschritten des Elektrons mit
vorbestimmten Elektronpfadldngen von s, implementiert. Die sogenannten Hauptschritte
werden so gewdhlt, dass der mittlere Energieverlust des Elektrons pro Schritt im MCNP
etwa 8.3% seiner Energie betrdgt [Scha02] und so entstehen bestimmte Energiegruppen. Es
gilt:

" g (2.23)

wobei k gleich 2* und E, die Elektronenergic am Ende des n-ten Hauptschrittes ist.
Dieser Wert ist in dem MCNP Elektronentransportalgorithmus festgehalten. Fiir jeden
Hauptschritt wird aufgrund der Gleichung 2.22 eine durchschnittliche Energieverlustrate
unterstellt. Jedoch reprédsentiert jeder Hauptschritt den kumulativen Effekt von
individuellen zufilligen Elektronstdfen im Medium und es ist mit einer Schwankung des
Energieverlustes pro Hauptschritt s zu rechnen. Diesen Effekt nennt man Elektron Energie
Aufstreuung (aus dem Englischen: electron energy straggling). Aufgrund dessen muss der
Elektronenergieverlust nicht als ein Mittelwert betrachtet werden, sondern als eine
Verteilungsfunktion, die im MCNP von der Theorie von Landau [Lan44], Blunck und
Leisegang [Blu50], Blunck und Westphal [Blu51] sowie von Seltzer [Sel91] bestimmt
wird. Weiterhin werden diese Energiehauptschritte in eine Anzahl von m Teilschritte mit
Pfadldngen von s,/m unterteilt, um den Elektronenpfad genauer zu simulieren. Typische
Werte fur m erstrecken sich von 2 fiir Materialien mit Z.;<6 bis 15 fiir Materialien von
Ze>91 [Scha02]. Fiir jeden Teilschritt wird der Ablenkwinkel des Elektrons von der
Winkelverteilungsfunktion von Goudsmit und Saunderson [Gou40] simuliert. Da diese
Verteilungsfunktion nur gering mit der Energie variiert, wird sie nur einmal pro
Energiegruppe von MCNP fiir den energetisch am zentralsten Teilschritt berechnet und
dieser Wert wird auch fiir die anderen Teilschritte eingesetzt. Fiir Elektronen mit einer
Energie kleiner als 0.256 MeV werden die mikroskopischen differentiellen
Wirkungsquerschnitte do/dQ2 in der Goudsmit und Saunderson Theorie der numerischen
Tabellierung von Riley [Ril75] entnommen. Fiir die hoherenergetischen Elektronen werden
sie als Kombination der Mott [Mot29] und der Rutherford [Rut911] mikroskopischen
Wirkungsquerschnitte mit dem Elektronscreenringkorrekturfaktor von Seltzer [Sel88]
berechnet. Die Bremsstrahlung von energiereichen Elektronen wird auch von MCNP
simuliert, allerdings ist sie in dem Elektronenenergiebereich fiir die Brachytherapie
praktisch von keiner Bedeutung.

Die MCNP Programmstruktur und der Simulationsablauf lasst sich generell in die
folgenden Stufen unterteilen [Bri00], die durch die Namen der FORTRAN Routinen in
Klammern gekennzeichnet werden:

a. Initialisierung (IMCN)
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e Erstes Einlesen der Input Datei (INP) um die Geometriedimensionen zu
bestimmen (PASS1)

e Zweites Einlesen der Input Datei (INP) um die Simulationsparameter zu
laden (RDPROB)

o Festlegung der Strahlerdaten (Position, Ausdehnung, Energie usw.)
(ISOURC)

e Festlegung der, mit der Simulation zu ermittelnden GroBBen (ITALLY)

e Festlegung der Materialien in der Simulationsgeometrie (STUFF) ohne
die Werte der Wirkungsquerschnitte zu laden

e Berechnung von Zellenvolumina und Flacheninhalt (VOLUME)
b. Verarbeitung der Wirkungsquerschnitte (XACT)
e Einlesen der Wirkungsquerschnitte (GETXST)

e Verarbeitung der Elektronendatenbank und Berechnung der Tabellen fiir
die Elektronenreichweite, fiir die Energieaufstreuung der Elektronen und
die Verteilung der Elektronen Ablenkwinkel (XSGEN)

¢. Simulation des Teilchentransportes (MCRUN, TRNSPT, HSTORY)

e Initialisierung der Sequenz der Zufallszahlen und Kontrolle des
Zufallszahlgenerators (RANDOM)

e Teilchenemission von der Quelle und Start des Transportes (STARTP)

e Ermittlung des Abstands zu der nichstliegenden Grenzfliche (TRACK),
Durchqueren der Grenzfliche (SURFAC) und Eintritt in die néchste
Geometriezelle (NEWCEL)

e Berechnung des totalen mikroskopischen Photonwirkungsquerschnittes
(PHOTOT) und der vorkommenden Wechselwirkungen der Photonen in
dem relevanten Medium (COLIDP). Erzeugung von Sekundérelektronen
(EMAKER)

e Berechnung der Bahnspuren der Elektronen im Medium (ELECTR)

e Berechnung der zu ermittelnden GroBen in bestimmten Zellen und an
vordefinierten Flichen (TALLY)

e Periodische Ausgabe der Ergebnisse und deren statistischen Analyse in
die Output Datei (OUTPUT)

e Graphische Darstellung der zu ermittelnden Groflen und der benutzten
Wirkungsquerschnitte (MCPLOT)

Die Aufstellung der MCNP Simulationsgeometrie in der Input Datei erfolgt als
Kombination von Ebenen, Zylindern, Kegeln und Kugeln auf der Basis der Booleschen
Algebraoperatoren. Durch die Konjunktion, die Disjunktion und die Negation von
bestimmten Flichen bilden sich die in MCNP genannten Zellen, die von den
entsprechenden Fliachen eingeschlossen sind und als explizite Eintrdge in die ASCII Input
Datei eingegeben werden miissen. Deren Massen- oder Atomdichten sowie die
Kennzeichnung des enthaltenden Materials miissen auch in diesem fiir jede Zelle
bestimmten  Eintrag  erfolgen. Die  Definition der Flichen und der
Materialzusammensetzung muss auch explizit als Eintrag in der Input Datei erfolgen.
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Die Definition des emittierten Teilchentyps, der Strahlerquellenposition, ihrer
rdumlichen Ausdehnung und Ausrichtung im Raum erfolgt in dem SDEF Eintrag. Im
SDEF Eintrag wird auch auf das Vorhandensein eines Energiespektrums hingewiesen,
dessen  Energiespektrallinien in dem SI FEintrag und die zugeordneten
Haufigkeitsverteilungswerte in dem SP Eintrag definiert werden. Das in dieser Arbeit
verwendete Energiespektrum von '*’Ir fiir die Berechnung der Dosisparameter in dem
analytischen Dosisrechenmodell wird der Arbeit von Glasgow und Dillman [Glas79]
entnommen. Das Energiespektrum von '] fiir den Vergleich von MCNP mit den
experimentell anhand der TLD Messungen gewonnenen Dosiswerten wird der Arbeit von
Dillman und Von der Lage [Dil75] entnommen. Beide Energiespektren sind in Anhang A
dargestellt.

In den MCNP Codes werden auch die zu ermittelnden Grofen als Eintrdge in der Input
Datei festgelegt. Sie werden als Tallies aus der englischen Sprache bezeichnet und
entweder in Zellen oder an Flachen berechnet und statistisch analysiert. In MCNP sind
sieben Tally Kategorien vorhanden und es lassen sich bis 99 Tallies von der gleichen
Kategorie in der Input Datei festlegen. Fiir die Ermittlung der Anzahl der Teilchen, die
eine Fliache durchqueren, wird das F1 Tally benutzt. Das F1 Tally ist gleich mit dem
Teilchenstrom:

J = [dE| dAde‘ﬁ A7, QE) (2.24)

wobei 7 der Ortsvektor, Qder Richtungsvektor und E die Energie des Teilchens ist. Die
Integration der richtungs- und energieabhéngigen Energiefluenz erfolgt numerisch iiber das
Flachenintervall dA, das Energieintervall dE und das Richtungsintervall dQ. Um die
Energiespektren an gewissen Flichen als Funktion der Teilchenenergie zu berechnen,
definiert man allerdings die oberen Energiegrenzen der je nach erwiinschten
Energicauflosung angegebenen Energiestufen mit Hilfe des E Eintrages in der MCNP
Input Datei. Das gleiche ist moglich fiir die Ermittlung des Spektrums als Funktion des
Kosinus des Winkels 6 zwischen dem Richtungsvektors des Teilchens und der
Flachennormale 7 unter Benutzung des C Eintrages in der Input Datei auf die gleiche Art
und Weise wie bei der Segmentierung der Energieintervalle. In der Abbildung 2.8 ist das
Energiespektrum eines '**Ir Punktstrahlers in einem Wasserphantom mit einem Radius von
I5cm in einem Abstand lcm, S5cm und 10cm dargestellt. Der graduelle Autfbau der
Photonen in dem Energiebereich von 50keV bis 100keV entsteht durch die Compton-
Streuung.
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Abbildung 2.8: Das normierte Energiespektrum eines '*’Ir Punktstrahlers als Funktion
der Photonenergie in verschiedenen Abstinden von dem mit dem MCNP simulierten "’ Ir
Strahler
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Zur Dosisermittlung bestehen unter Verwendung der Energiefluenz als Ausgangspunkt
zwei indirekten Methoden. Das *F4 Tally berechnet die Energiefluenz in einer Zelle der
Problemgeometrie in Einheiten von MeV/cm? als Mittelwert des folgenden Verhéltnisses:

E-W-T,
v

wobei E die Teilchenenergie, W das Teilchengewicht in der MC Simulation und T, die
Spurbahnlénge des jeweiligen Teilchens in dem Zellenvolumen V ist. Da in dieser Arbeit
nur analoge MC Simulationen durchgefiihrt wurden, betrug W immer eins. Die
Spurbahnldngen jedes einzelnen die Zelle durchquerenden Teilchens multipliziert mit
seiner Energie werden praktisch aufsummiert und nach Division durch das entsprechende
Zellenvolumen wird der Mittelwert gebildet. Das *F4 Tally lasst sich anhand der in der
Input Datei eingetragenen DE und DF Multiplikationsfaktoren weiter modifizieren. In
dieser Arbeit wurden unter dem DF Eintrag die von der NIST Datenbank [Hub95]
entnommenen Massenenergieabsorptionskoeffizienten des jeweiligen Mediums in
Zusammenhang mit dem bestimmten *F4 Tally eingegeben. Die Energiewerte an denen
die Koeffizienten eingegeben wurden, befanden sich in der Liste unter dem DE Eintrag.
Die Eingabe beschrinkte sich dabei fiir Photonen immer auf den Energiebereich bis 1 MeV
fir "?Ir und fiir '*°I Strahler. MCNP fiihrt eine bilogarithmische Interpolation zwischen
den Energie- und den Koeffizientenwerten, um dadurch den energieabhéngigen Koeffizient
als Multiplikationsfaktor fiir die jeweilige Energiefluenz einzusetzen. Unter DF wurden die
Massenenergieabsorptionskoeffizienten, in Einheiten von cm?/g, zur Bestimmung der
Dosis in MeV/g eingesetzt. Der Ausgangspunkt war das im Brachytherapienergiebereich
existierende Sekundirelektronengleichgewicht und die Gleichheit zwischen Kerma und
Energiedosis.

Y= (2.25)

Das zweite Verfahren zur Ermittlung der Energiedosis an bestimmten kleinen
Flachenelementen stammt aus der Ermittlung der planaren Energiefluenz mit dem *F2
Tally. Dieses Tally stellt den Grenzfall des *F4 Tallys dar, wenn der Abstand zwischen
zwei ein Zellenvolumen umfassenden Fliachen gegen Null wandert. Diese Situation ist in
der Abbildung 2.9 dargestellt.

Abbildung 2.9: Schema zur Beschreibung des Fldchen *F2 Energiefluenztallys

Die mittlere Energiefluenz an einer Fliche A, y(*F2), ergibt sich aus der mittleren

Energiefluenz im Volumen einer Zelle y, (*F4) durch die folgende Gleichung:

wo _ /4
Ayl

T,
v, =limy, tim 11— fim

< (2.26)
50 50 50 Aé"Qﬁ
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wobei O die Zellenschichtdicke ist. Fiir Teilchenspuren die quasi tangential zur Fliche A
verlaufen, wiirde der Wert 1/|u| gegen unendlich wandern mit dem Ergebnis dass auch die
statistische Varianz gegen unendlich ginge. Das wiirde jedoch die Grundlage des Central
Limit Theorems fiir die Bildung von statistischen Konfidenzintervallen bei der Monte
Carlo Simulationsmethode verletzen und aus diesem Grund wird in MCNP fiir Werte von
In|<0.1 der Wert 0.05 gesetzt. Das Tally *F2 kann genauso wie das Tally *F4 mit den DE,
DF Eintrdgen in Kerma modifiziert werden.

Uber die *F2 und die *F4 Tallies hinaus, gibt es noch zwei weitere Methoden zur
Dosisberechnung von MCNP. Die eine berechnet die in einem Volumen von Elektronen
und Photonen deponierte Energie in MeV mit Hilfe des *F8 Tallys, das eine Bilanz der
Energien E;, und E von der in die Zelle hineintransportierten und der Zelle verlassenden
Elektronen und Photonen darstellt. Die Energiedosis kann dann als Division der
abgegebenen Energie in der Zelle mit der Zellenmasse bestimmt werden. Dieses Verfahren
setzt allerdings voraus, dass in der relevanten Zelle Wechselwirkungen stattfinden und
erweist sich als zeitaufwendiger im Vergleich mit den beiden obenbeschriebenen
Methoden, die nur auf die Anzahl der durch eine Fliche oder ein Volumen durchquerenden
Teilchen beruht. Um die gleiche statistische Genauigkeit zu erreichen bendtigt man die
Simulation von mehreren Teilchen und dies geht zu Lasten der Simulationsdauer.

Das zweite direkte Verfahren zur Bestimmung der Energiedosis - begrenzt auf
Photonen- wird mit der Auswahl des F6 Tallys realisiert. Das F6 Tally berechnet die in
einer Zelle der Problemgeometrie abgegebene Energie pro Masseneinheit in Einheiten von
MeV/g als Mittelwert der folgenden Gleichung:

P

a
m

H =W-T,-0/(E) -H(E)

(2.27)

Dabei ist das Photongewicht W=1 und T; ist die Photonbahnlinge in der Zelle wie oben
beschrieben. p, ist die Atomdichte des Materials in der jeweiligen Zelle in Einheiten von
Atom/barn'cm und m die Zellenmasse in g. o¢(E) ist der totale mikroskopische
Wirkungsquerschnitt in barn fiir die Photonenwechselwirkungen bei der urspriinglichen
Photonenergie E. Die Funktion H(E) wird als Heating Nummer bezeichnet [Bri00] und fiir
die Photonen nimmt sie die folgende Form an:

H(E)=E - Zpi (E)-[E, ., (E)] (2.28)

, die mittlere Energie der

wobei E die urspriingliche Energie des Photons und E,,
Wechselwirkungen bei den drei in der Brachytherapie dominierenden Prozessen ist. Sie ist
gleich Null fiir den Photoeffekt und nimmt den Wert der urspriinglichen Photonenergie bei
der Rayleigh-Streuung an. Zuletzt ist pi(E) die relative Auftrittswahrscheinlichkeit der i-ten
Wechselwirkung und sie ist gleich mit dem Verhéltnis des mikroskopischen partiellen
Wirkungsquerschnittes fiir den Photoeffekt, die Compton Streuung oder die kohirente

Streuung zum totalen Wirkungsquerschnitt bei der Energie E.

Sowohl das F6 als auch das modifizierte *F4 Tally sind volumenabhéngige Tallies und
werden im Falle der Dosisberechnung in Abstinden von weniger als 0.4 cm von dem
Strahler aufgrund der steilen Fluenzgradienten und der endlichen Zellenabmessungen nicht
benutzt. In diesem Fall werden die modifizierten *F2 Tallies verwendet, deren Einsatz
auch auf die Monte Carlo Simulationen bei Anwesenheit einer spharischen Symmetrie
ausgedehnt wird. Die getrennte Berechnung von Dosisbeitrdgen von ungestreuten und
gestreuten Photonen erfolgt durch die Verwendung der FT INC und FU Eintriage, die eine
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Trennung der Dosisbeitrdge von ungestreuten, einfach gestreuten (1. Generation), zweifach
gestreuten (2.  Generation) etc., ermoglicht. Der Dosisbeitrag  sdamtlicher
Streuphotongenerationen wird als Subtraktion [Ana03] des Dosisbeitrages der ungestreuten
Photonen von der errechneten Gesamtdosis berechnet.

Obwohl die Bestimmung der verabreichten Energiedosis in MCNP4c in komplizierten
Gittergeometrien moglich ist, erwies sich die explizite Definition der Scoring Zellen im
Falle von zylinder- oder kugelsymmetrischen Geometrien als zeitaufwendig, weil jede
Zelle als einzelner Eintrag in der Inputdatei hitte definiert werden sollen. Beispielsweise
muss man 18*10° Zelleneintrige als Kombination von Ebenen in der Inputdatei einzeln
festlegen, will man die Dosis bis zu einem Abstand von 10cm von der Strahlenquelle in
radialen Schritten von 0.1cm und eine Polarwinkelauflosung von einem Grad mit der MC
Simulation bestimmen. Dieser Engpass wurde mit der Simulation des Photon- und
Elektrontransportes mit MCNPX2.4.0 {iberwunden. In MCNPX2.4.0 [Hen02] besteht die
Moglichkeit ein sphérisches, zylindrisches oder wiirfelformiges Scoringgitter mit Hilfe der
tmesh/endmd Input Dateieintrige unabhingig von der MC Simulationsgeometrie zu
erstellen und die Energiefluenz oder die in den Gittervoxeln abgegebene Energie zu
berechnen. Fiir die MC Simulationen der patientendquivalenten Geometrie des
Osophaguskarzinoms erfolgte die Berechnung der abgegebenen Energie in einem
Wiirfelgitter mit dem RMESHn:P pedep [Hen02] Eintrag. Ahnlich erfolgte die MC
Dosisberechnung im Falle der HDR Brachytherapie eines Mamakarzinoms. Beide
Gittertallies entsprechen dem F6 Tally von MCNP4c¢ und berechnen die abgegebene
Energie pro Volumeneinheit in MeV/cm?, weil das iiber die Problemgeometrie gelegte
Gitter in dem gleichen Gittervoxel Regionen von unterschiedlichen Materialien enthalten
kann. Die deponierte Energiedosis in MeV/g errechnet man durch Teilung des MC Wertes
mit der Massendichte in g/cm? des jeweiligen Scoring Voxels.

Fiir die gekoppelte Simulation des Elektron- und Photontransports wurde der MODE P
E als Eintrag in die MCNP Input Datei eingegeben. Die Simulation des Photontransportes
auf der Basis des Sekundirelektronengleichgewichtes wird mit dem MCNP Input Datei
Eintrag MODE P festgelegt und erwies sich um einen Faktor von 3 bis 4 schneller als der
gekoppelte Photonelektrontransport. Zu beachten ist die Einschaltung des Parameters IDES
mit IDES=1 in dem PHYS:P, um die Energie der Elektronen lokal zu deponieren und den
Transport von Elektronen auszuschalten. Falls der Modus MODE P aktiviert und der
Parameter IDES=0 ausgeschaltet ist, werden zwar die Elektronen erzeugt, aber ihr
Transport wird nicht simuliert und es wird angenommen dass an dem
Wechselwirkungspunkt Bremsstrahlungsphotonen entstehen. In dem Energiebereich der
Brachytherapie jedoch und bei Materialien von niedrigen effektiven Kernladungszahlen
erwartet man keine Bremsstrahlungsdosisbeitrige und der Parameter IDES wurde fiir
Photontransportsimulationen IDES=1 gesetzt.

Fiir die statistische Analyse der durch die Monte Carlo Simulation gewonnenen Werte
werden die ermittelten Tallyergebnisse von MCNP zehn statistischen Priifungen unterstellt.
Fiir diesen Zweck wird nicht nur die relative Standardabweichung R des Mittelwertes eines
Tallys X, berechnet durch:

N

i -
R_&_\/N-(N—l)’;(xf_x)

X X

(2.29)

mit der Anzahl N der gestarteten Teilchen fiir die MC Simulation, sondern auch die
Varianz der Varianz, die Pareto-Steigung der unterliegenden Verteilungsdichtefunktion
und es wird ein Giiteindex berechnet. Dieser wird als FOM (engl. Figure Of Merit)
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bezeichnet und stellt ein Mal} der Effizienz der Monte Carlo Simulation dar. Er wird durch
die folgende Gleichung angegeben:

1
R>-T

wobei T die Simulationsdauer ist. Da R? umgekehrt proportional zu der Anzahl N (der bei
der MC Simulation gestarteten Teilchen) und T proportional zu N ist, muss FOM
unabhidngig von der Anzahl der simulierten Teilchen und konstant mit dem
Simulationsverlauf sein. Es wurde darauf geachtet, dass alle von den unten aufgelisteten
zehn statistischen Priifungen bestanden waren, bevor ein MC Ergebnis graphisch
dargestellt oder in Berechnungen weiterverwendet wurde. Die zehn Tests lauten [Bri00]:

FOM =

(2.30)

1. Der Mittelwert der zu ermittelnden GroBe darf keine groen Schwankungen und
ein relativ konstantes Verhalten mit zunehmender Teilchenzahl N aufweisen.

2. Der Wert der relativen Standardabweichung des Mittelwerts, R, muss kleiner als
0.1 sein.

3. Der Wert der relativen Standardabweichung des Mittelwerts, R, muss mit
zunehmender Anzahl N der transportierten Teilchen sinken.

172

4. Die Sinkrate von R muss ungeféahr proportional zu N™'“ sein.

5. Die Varianz der Varianz muss kleiner als 0.1 sein.

6. Der Wert der Varianz der Varianz muss mit zunehmender Anzahl N der
transportierten Teilchen sinken.

7. Die Abnahmerate der Varianz der Varianz muss ungefihr proportional zu N™' sein.
8. Der Wert des Giiteindex FOM muss ungefahr konstant bei zunehmender N bleiben.

9. Das Verhalten von FOM darf keinen klaren Anstiegs- oder Abstiegstrend
aufweisen, sondern zufillige Werte nehmen.

10. Der Wert der Pareto-Steigung muss grof3er als 3 sein.

Die in dieser Arbeit angegebene relative Standardabweichung des Mittelwerts fiir die
Dosis oder die Energiefluenz ist der von den MCNP Codes errechnete Wert, R.

2.5 Dosisberechnungsmodelle in der Brachytherapie

Die Dosisverteilung in der Umgebung der Brachytherapiestrahler ist eine komplexe
Funktion der emittierten Energiespektren, des Strahleraufbaus und seiner Geometrie sowie
auch des Umgebungsmaterials. Durch die bis heute nicht direkt anwendbare Monte Carlo
Simulation in  der  Brachytherapiebestrahlungsplanung  wurden  analytische
Dosisberechnungsmodelle und Dosimetrieprotokolle entwickelt, die sowohl Vorteile als
auch Nachteile in Bezug auf ihre Genauigkeit an der Dosisermittlung, die damit
verkniipften physikalischen Annahmen und nicht zuletzt ihre Rechengeschwindigkeit
aufweisen. Im folgenden wird auf diese Dosisberechnungsmodelle und die
Dosimetrieprotokolle eingegangen und auf das Sievert Integral und die Streu- und
Primérphotonendosisseparationsmethode fokussiert, die den Ausgangspunkt dieser Arbeit
darstellen.
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2.5.1 Das AAPM TG-43 Dosimetrieprotokoll

Das am weitldufigsten etablierte Dosimetrieprotokoll in der modernen Brachytherapie ist
von der Arbeitsgruppe 43 der Amerikanischen Gesellschaft fiir Medizinische Physik (Task
Group 43, American Association of Physicists in Medicine) im Jahre 1995 fiir die
Dosimetrie in der Umgebung einer einzelnen Strahlerquelle entwickelt worden [Nat95].
Dieses Protokoll wurde von der internationalen Gesellschaft der Medizinphysiker
anerkannt und die meisten Arbeiten fiir die Ermittlung der Dosisleistung in der Umgebung
eines in den Markt neueingefiihrten Brachytherapiestrahlers prasentieren ihre Ergebnisse
auf der Basis dieses Dosimetrieprotokolls. Das AAPM TG-43 Dosimetrieprotokoll stiitzt
sich auf eine zweidimensionale Geometrie, da die Brachytherapiestrahler eine
zylinderformige Symmetrie aufweisen, wie es in der Abbildung 2.10 dargestellt ist.

Abbildung 2.10: Polares (sphdrisches) Koordinatensystem und geometrischer Aufbau
eines realen zylinderformigen Strahlers mit der Strahlerscorelinge L. Der
Koordinatenursprung liegt in der geometrischen Mitte des Strahlercores und die z-Achse
ist in die longitudinale Richtung des Strahlers gerichtet

Links: 3D Fall. Ein Punkt im Raum P ist definiert durch den radialen Abstand r, den
Polarwinkel 6 und den Azimutwinkel ¢: P=P(r, 6, ¢)

Rechts: Fast alle kommerziell verfiigbaren Strahler weisen eine zylinderformige Symmetrie
auf (Symmetrie rund um die z-Achse, ¢ unabhdngig) und somit wird der 3D Fall in eine
2D Geometrie in der y-z Ebene reduziert mit P=P(r, 6)

Die Dosisleistung in dem Umgebungsmaterial eines Brachytherapiestrahlers in einem
Abstand r von dem geometrischen Mittelpunkt des Strahlers und an einem Polarwinkel 6 in
Bezug auf seine Langsachse wird durch die folgende Gleichung berechnet:

G(r,0)

D(r,0)=S, -A-——""—
G(lem, 7 /2)

-g(r)-F(r,0) (2.31)

wobei A, die Dosisleistungskonstante ist. Sie gilt als die einzige in diesem
Dosimetrieprotokoll in Einheiten absoluter Dosisleistung per Einheit Luftkermastirke Sy
angegebene Grofe. Sie wird definiert durch:
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D(lem, 7 /2)
Sk

A= (2.32)

mit (lecm, 7/2) als Referenzpunkt des Dosimetrieprotokolls. Die Dosisleistungskonstante
verkorpert die Einfliisse des Strahlergeometriefaktors, der Selbstabsorption und der
Streuung sowohl in dem Strahlercore als auch in der Strahlerkapselung sowie der Streuung
in dem umgebenden Medium (iiblicherweise Wasser). IThr Wert hdngt unmittelbar von der
Luftkermastirke des Strahlers, Sy, ab.

In der Gleichung 2.31 wird als G(r,0) die Geometriefunktion des Strahlers bezeichnet,
die die Photonenfluenz im Vakuum nur aufgrund der rdumlichen Verteilung der Aktivitét
im Strahlercore beschreibt. Sie wird als Integration der Aktivititsdichte, p(#") an einem
Punkt 7' innerhalb des Strahlercores iiber alle infinitesimalen aktiven Volumenelementen
dV'berechnet, die dem Ortsvektor 7' zugewiesen sind. Die Gleichung wird wie folgt
angegeben:

(7 )dV’

G(F) = G(r,0) = j P (2.33)

In der Tat werden bei der Berechnung der Geometriefunktion Anndherungen der
Gleichung 2.33 verwendet. Das Abstandsquadratgesetz (G(r,0)=G(r)=1/r?) ist eine gute
Anndherung fiir radiale Abstinde, r, an denen der Strahler als geometrischer Punkt
betrachtet werden kann. Diese Voraussetzung wird fiir r>2L [Kar(0Oa] erfiillt, wobei L die
aktive Strahlercorelénge ist (siche Abbildung 2.10). In Abstinden von r>L [Kar0Oa] wird
ein realer Strahler als ein Linearstrahler betrachtet und die Geometriefunktion an dem
Punkt P(r, ) wird berechnet durch:

G(r,0) = p___ . _91| (2.34)

L-r-sinf L-r-siné
B ist der Betrachtungswinkel der aktiven Strahlercoreldinge L von dem Dosispunkt
P(1,0) (siche Abbildung 2.11). Die Gleichung 2.34 geht in das Abstandsquadratgesetz fiir
r>2L tiiber. Ihre Anwendung fiir radiale Abstinde kleiner als die aktive Strahlercorelénge,
r<L, ruft signifikante Fehler in der Dosisbestimmung hervor, die von dem Verhéltnis der

Querschnittsabmessung, d, zur Lange, L, des Strahlercores abhéngen. Dieser Fehler kann
fiir die liblichen HDR Brachytherapiestrahler bis 50% betragen [Kar0Oa][Riv99].

Der Term g(r) in der Gleichung 2.31 wird als radiale Dosisfunktion bezeichnet. g(r)
beschreibt die Verdnderung der Dosis beziehungsweise der Dosisleistung in Abhdngigkeit
von dem radialen Abstand, r, bei 6=n/2 als Ergebnis nur der Schwichung und Streuung der
Photonen in dem Umgebungsmaterial und ist gleich mit:

D(r,7/2)
G(r,m/2)
D(em,z/2)
G(lem, 7 /2)

g(r)= (2.35)

Dabei wird der starke Einfluss der Geometriefunktion auf die Dosisleistung aufgehoben.
Die radiale Dosisfunktion wird auf dem Referenzabstand von 1c¢m normiert.
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Y A P(r!e)

Abbildung 2.11: Geometriekonventionen des AAPM TG-43 Dosimetrieprotokolls. Der fiir
die Berechnung der Geometriefunktion in der Anndherung des Linearstrahlers
eingesetzten Winkel, 8; und 6, werden gezeigt

Der letzte Term der Gleichung 2.31, F(r,0), beschreibt die Anisotropie der
Dosisverteilung in der Umgebung eines Brachytherapiestrahlers, verursacht durch die
Schwiéchung und Absorption der Strahlung sowohl im Strahlercore als auch in der
Strahlerkapselung. Die Anisotropiefunktion, F(r,0) wird gegeben durch:

D(r,0)

F(r,0) = _G(r,0)
’ D(r,7/2)
G(r,m/2)

(2.36)

Es ist notwendig zu erwidhnen, dass in den Bestrahlungsplanungssystemen der
Brachytherapie ein Punktstrahler angenommen wird. Fiir viele implantierte
Brachytherapiestrahler, die eine willkiirliche Anordnung im Zielvolumen aufweisen, kann
die Anisotropie anndherungsweise durch den folgenden nur von dem Abstand r abhingigen
Anisotropiefaktor ¢, (r)oder seinen Mittelwert, die Anisotropiekonstante ¢

beriicksichtigt werden. Es gilt:

j D(r,0)sin 6d0
P (1) =~

2D(r,z/2) @37)

Die Einfilhrung dieses Dosimetrieprotokolls erfolgte um die Kalibrierung der
Brachytherapiestrahler zu standardisieren und sie mit der GroBle der Luftkermastirke zu
verkniipfen. Weiterhin soll auch um die genaue Interpolation zwischen den durch Monte
Carlo Simulationen und/oder Messungen verfligbaren Daten mit Ausnahme der
Geometriefunktion ermoglicht werden. Die Geometriefunktion wird wie oben beschrieben
separat behandelt und angendhert. Zu ihren Vorteilen zdhlen die Aufspaltung der
Dosisleistung in Faktoren zur Ermdglichung der genauen manuellen Berechnung und
Kontrolle der Dosis in der Umgebung des Strahlers. Die Einfachheit der Ermittlung der
dosimetrischen Eigenschaften des Strahlers mit Hilfe der obenerwidhnten Faktoren tragt
nicht nur zu einer besseren Ubersichtlichkeit der Dosisberechnung gegeniiber der
Anwendung von kartesischen Dosisleistungsmatrizen bei, sondern auch zur Erhéhung der
Zeiteffizienz bei der Dosisberechnung in den Bestrahlungsplanungssystemen.

Die Nachteile dieses Dosimetrieprotokolls sind in der Funktionsweise zu finden
[Son03]. Die Dosisleistung um einen Brachytherapiestrahler wird in Faktoren aufgespaltet,
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um von diesen Faktoren im nachhinein wieder berechnet zu werden. Die Aufspaltung der
Dosisleistung in die Terme des TG-43 Dosimetrieprotokolls ist fiir die separate
Untersuchung der Eigenschaften eines Brachytherapiestrahlers von wesentlichem Vorteil.
Jedoch die Eingabe der Datensitze in der Form der Tabellen von G(r,0), g(r) und F(r,0) in
die Bestrahlungsplanungssysteme ist unndtig raffiniert [Son03], wenn dreimal
Interpolationen in den Tabellen von G(1,0), g(r) und F(r,0) zur Dosisleistungsberechnung
in einem Punkt (r,0) durchgefiihrt werden miissen, wenn zur Dosisberechnung eine einzige
Interpolation in der entsprechenden Tabelle der Dosisleistung ausreichend wire. Dies
konnte zur Beschleunigung der Dosisrechenzeit in den Brachytherapieplanungssystemen
beitragen.

Bei der Berechnung der Dosis beziehungsweise der Dosisleistung anhand dieses
Dosimetrieprotokolls muss die Geometriefunktion G(r,0) beriicksichtigt werden, die auch
bei der Ableitung der g(r)- und der F(r,0)- Funktionswerte angewendet wurde. Es ist
hierbei zu beachten, dass obwohl die Extrapolation auflerhalb der Tabellenwertebereiche
fiir kleine r fiir die Funktionen g(r) und F(r,0) kein besonderes Risiko darstellen, konnte sie
bei der Berechnung der Geometriefunktion grof3e Fehler verursachen. Dies liegt zum Teil
daran, dass die tblicherweise angewendete Gleichung 2.34 eine Approximation der
Geometriefunktion G(r,0) (siche Gleichung 2.33) ist, die desto groBere Fehler hervorruft,
je kleiner der radiale Abstand, r<2L, und je groBer das Verhéltnis von d/L ist.

Letzter und fiir die Entstehung dieser Arbeit wichtigster Nachteil dieses etablierten und
in die klinischen Bestrahlungsplanungssystemen integrierten Dosimetrieprotokolls ist die
Tatsache, dass die Ermittlung der obenbeschriebenen Faktoren mit Hilfe der Monte Carlo
Simulationen in mathematischen wasserhomogenen Standardphantomen stattfinden. Die
Monte Carlo Berechnung der Dosisleistung fiihrt dann zur Aufstellung der Tabellen, die
von dem Dosimetriealgorithmus der Bestrahlungsplanungssysteme verarbeitet werden. Die
mathematischen Phantome sind iiblicherweise kugelféormig und weisen entweder quasi
unendliche =~ Abmessungen oder einen externen Radius von 15cm  auf
[DaskOla][Ang00][Kar99][Wil95a]. Daraus abzuleiten ist, dass heutzutage die
Abweichung der Patientendosis von der Dosis im Wasser wegen der Inhomogenititen im
Patienten sowie der unterschiedlichen Korperdimensionen von diesem Dosimetrieprotokoll
in den Bestrahlungsplanungssystemen der Brachytherapie nicht beriicksichtigt wird.

2.5.2 Dosiskern Superpositionsmethoden

Die Dosiskern Superpositions-/Faltungsalgorithmen wurden urspriinglich fiir die
Dosisberechnung in der perkutanen Strahlentherapie entwickelt [Mac85][EkI90]. Das
Konzept dieser Methode erfordert die genaue Kenntnis der rdumlichen Verteilung der
Gesamtenergie, die durch die Primdrphotonen per Masseneinheit an einem durch den
Ortsvektor s gegebenen Punkt in dem dreidimensionalen Raum freigesetzt wird
(TERMA=engl. Total Energy Released per MAss [Ahn99]), 7, (s). Zusédtzlich wird bei
diesem Verfahren eine Ubertragungsfunktion, /4, (7,5) berechnet, die die Dosisverteilung
am Punkt, 7, in der Umgebung des Primarphotonwechselwirkungspunktes, s, beschreibt.
Diese Ubertragungsfunktion, /,(7,5), wird auch als Energiekern oder Dosiskern

bezeichnet (engl. dose spread array [Mac85] oder energy deposition kernel [Ek190]) und
mit Hilfe von Monte Carlo Simulationen berechnet [Mac85][Ahn87]. Die Energiedosis fiir
Photonen der Energie E an einem Punkt P, gegeben durch den Ortsvektor 7, ldsst sich aus
der TERMA durch die folgende Gleichung berechnen:

D, () = [[[T )y (F5)d’s (2.38)
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Die durch die Primdrphotonen freigesetzte Energie wird in den Dosiskern
Superpositionsmethoden  durch  die  Berechnung  der  Schwichung  des
Primarphotonenbiindels in dem dreidimensionalen Raum anhand von Ray-Tracing
Algorithmen berechnet, die das Vorhandensein von Inhomogenitéten beriicksichtigen. Die
Adaption der Superpositionsmethode in der Dosisberechnung der Brachytherapie erfolgte
zundchst mit der Berechnung der Energiedosis von gestreuten Photonen in der Umgebung
von '®I- und "*’Cs-Brachytherapie-Punktstrahlern [Wil91b]. In der vorliegenden Arbeit
wird auf ihre Prinzipien nur soweit eingegangen, wie es zum Verstindnis ihres Potentials
und ihrer Grenzen in der Brachytherapie erforderlich ist. Ihre Entwicklung zur Berechnung
der Dosis von gestreuten Photonen ldsst sich in die folgenden drei Gruppen unterteilen:

a. Direkte Superposition

In diesem Losungsansatz wird die Dosis von allen im Medium erzeugten Streuphotonen
mit der folgenden Gleichung [Ahn99] berechnet:

D (r) = ”jS(aESq?—E,e)d% (2.39)

wobei 0 der Winkel zwischen der Primédrphotonflugrichtung und dem Vektor von dem
Wechselwirkungspunkt s zum Dosispunkt 7, sowie S(s5) der Streuphotonenanteil von
TERMA ist. S(5 ) wird nach Russell und Ahnesjo [Rus96] als SCERMA bezeichnet. Der
Energiekern fiir Streuphotonen ist auf die mittlere an die Streuphotonen {ibertragene
Energie E(1-pen/p) gemittelt und wird berechnet durch:

deg(r,0)

h r,0)=
O B, T wd'r

(2.40)

wobei deg, die in dem Volumenelement d’r an dem Punkt P(r,0) durch die in dem
Energiekernursprung erzeugten Streuphotonen deponierte Energie ist. Der Einsatz der
energiekernbasierten direkten Superpositionsmethoden in inhomogenen Regionen und ihre
detaillierte Dichteskalierung erfordert eine Anzahl von N’ Berechnungen fiir die
Dosisberechung in N* Voxeln [Ahn99] und erwies sich als eine sehr zeitaufwendige
Methode. Die Verwendung schneller Fourier Transformations- Methoden (engl. FFT= Fast
Fourier Transformation methods) zur Beschleunigung der Energiekernfaltung bedarf
ortsinvarianter Energiekerne. Diese Voraussetzung ist jedoch durch die Skalierung der
Energiekerne in inhomogenen Regionen und deren Ausrichtung entlang der
Primdrphotonflugachse nicht erfiillt und dadurch wiren noch zeitaufwendigere
Superpositionsmethoden erforderlich.

b. Sukzessiv-Streuung Superposition

Dieses Verfahren behandelt die in einem Medium durch die Wechselwirkungen erzeugten
Streuphotonen, als Mitglieder unterschiedlicher Generationen [Car0Oa]. Die durch die
Wechselwirkung der Primérphotonen erzeugten Photonen gehdren zu der ersten
Generation (engl. 1sc= first scattering [Car0Oa]), die ihrerseits die Erzeugung der zweiten
Streuphotonengeneration (engl. 2sc= second scattering [Car0Oa]) hervorrufen. Alle
darauffolgend erzeugten Streuphotongenerationen werden als Mitglieder derselben Gruppe
der mehrfach gestreuten Photonen (engl. msc= multiple scattering [Car0Oa]) betrachtet.
Diese Methode beginnt mit der Berechnung der Streudosis der ersten Photonengeneration,
Dis, unter Verwendung des durch MC Simulationen fiir die erste Streuphotongeneration

errechneten Energickernes 4

Isc *

Die Dosisverteilung Djs wird dann als Basis fiir die

Berechnung der von den einfach auf die zweifach gestreuten Photonen iibertragene Energie
pro Masseneinheit, Sy, benutzt. Die Berechung der Energiedosis erfolgt durch
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Superposition von Sy, mit einem Energiekern l?ms um den Wechselwirkungspunkt der

c

einfach gestreuten Photonen. Diese Reihenfolge ist in der Abbildung 2.12 graphisch

~

dargestellt. Der Energiekern 4, . wird durch eine monoexponentielle und der Energiekern

Lsc

h  durch eine biexponentielle Funktion angefittet, um die statistische Fluktuation der

msc

Monte Carlo Ergebnisse aufzuheben und den fiir die Berechnungen erforderlichen
Speicherraum zu reduzieren. Der Energiekern fiir alle Streuphotongenerationen 4, wird

durch Summation von Zm und gmsc berechnet und infolge der exponentiellen

Anniherungen fiir /4, und %, auch als eine biexponentielle Funktion angegeben
[Car00a].

Verglichen mit dem Verfahren der direkten Superposition erwies sich die Methode der
Sukzessiv-Streuungs-Superposition als genauer [Car0Oa] fiir die Dosisermittlung in der
Néhe der Wasser-Luft Grenzflichen in kugelférmigen Phantomen, die halb gefiillt mit
Wasser und an deren Mittelpunkten monoenergetische Punktstrahler mit mittleren
Energien von 28.4keV, 100keV, 350keV und 662keV positioniert waren. Dies leitet sich
aus der Tatsache ab, dass die einfache Superposition die Energieiibertragung von den
einfach auf die zweifach gestreuten Photonen nicht explizit modellieren kann. Weiterhin
hat der Vergleich mit den durch Monte Carlo berechneten Werten in homogenen mit
Wasser  gefiillten =~ Phantomen  gezeigt, dass die Sukzessiv-Streuungs-
Superpositionsmethoden die Gesamtdosis aller Streuphotonen fiir den monoenergetischen
Punktstrahler von 350keV um etwa 3% in einem 9cm Abstand von der punktférmigen
Quelle und um 10% bei 15cm {berschitzen. Diese Methode liefert jedoch bessere
Dosisergebnisse als die direkte Superposition fiir die Streudosis und gilt als
Ausgangspunkt fiir die Collapsed Cone Superposition Algorithmen.

¢. Collapsed cone Superpositionsmethode

Dieses Verfahren wurde entwickelt, um die Effizienz der Dosisberechnungen der
Dosiskern-Superpositionsmethoden zu verbessern und wird gegenwértig bei der
Bestrahlungsplanung der perkutanen Strahlentherapie mit Photonen eingesetzt. Diese
Superpositionsmethode setzt sich aus drei wichtigen Elementen zusammen [Ahn89]:

e Die Dosiskerne werden mit exponentiellen Funktionen der Form
h(r,s)=B, -exp(-b,, -|77 —§|) /|77 —§|2 angefittet, wobei B, und b, die
Fitvariablen fiir den m-ten diskreten Kegel sind, in dem die von dem
Photonwechselwirkungspunkt, s, freigesetzte Energie transportiert wird.

e Die Anndherung der Collapsed Cones, bei der die in den diskreten
Kegeln des Raumwinkels dQ freigesetzte Energie nur entlang der
Kegelachse transportiert wird.

e Das Energietransportgitter, das sich aus den Kegelachsen zusammensetzt
und die Streugenerationszentren- und Dosisberechnungvoxels abdeckt.
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I1.

I11. Do

I\";. D=D =D

prim lso s

Abbildung 2.12: Die Energiezweigstellen fiir die Berechnungsschritte der sukzessiv-
Streuung Superpositionsmethode. 1. Berechnung der Primdrphotonendosis und der
SCERMA; II. Berechnung der Dosis und der SCERMA der ersten Streuphotongeneration;
IIl. Berechnung der Dosis der vielfach gestreuten Photonen, IV. Summation der
Dosisergebnisse aller Schritte zur Berechnung der Gesamtdosis (aus [Car00a])

Dieses Verfahren stiitzt sich auf die sukzessive Streuungs-Superpositionsmethode. Die
Zentren der ersten Photonstreuung sind auch die Spitzen von diskreten Kegeln, entlang
deren Achsen die freigesetzte Energie transportiert wird. Die von den einfach gestreuten
Photonen in den Kegel transportierte Energie wird durch die folgende Gleichung
angegeben [Ahn89]:

R, = SO)p(0)AVAQ, f 20 exp(-b, Y nAr) (2.41)

m

In dieser Gleichung ist S(0) die SCERMA an dem Energiekernursprung (Kegelspitze).
p(0) ist die Massendichte und AV das Volumenelement des Voxels der ersten
Photonstreuung. B, und b, sind die Fitvariablen des exponentiellen Fits des Energiekerns.
Der y(0) Korrekturfaktor beriicksichtigt die Erzeugung der Streuphotonen in einem
heterogenen Medium im  Verhdltnis zum Wasser und ist gleich mit
(Mo rse—rer ! Brse—pipr ) (Han vse—wasser | Hise—wasser ) - EXY Wird an der Stelle des Streuzentrums

appliziert, wahrend der Korrekturfaktor n;, der die unterschiedliche Schwichung der
Photonen in den inhomogenen Regionen im Verhiltnis zum Wasser beriicksichtigt, im
ganzen dreidimensionalen Raum eingesetzt wird. Dieser Korrekturfaktor ist gleich mit dem
Verhdltnis 22, ,or / 1 prasser - A2 und Ar sind der elementare Raumwinkel und die

Schichtdicke der kegelformigen Schalen, in die der dreidimensionale Raum segmentiert
wurde. Die Dosis von den einfach gestreuten Photonen wird berechnet durch:

nimelsc,m (7")

D _ (r)= 2.42
lsc,m( ) pil"zAQm ( )
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Der erste Vorteil der Collapsed Cone Algorithmen zur Beschleunigung der
Dosisberechnungszeit stellt die Annahme dar, dass der Energietransport und die
Dosisdeposition entlang der Kegelachse stattfinden. Der zweite wesentliche Vorteil dieser
Methode stammt aus der Tatsache, dass die freigesetzte Energie von den Streuphotonen in
jedem durch die Uberschneidung mit den kartesischen Voxeln Segment der Kegelachse
rekursiv  berechnet wird [CarOOb]. Zur Erlduterung wird die entsprechende
Rekursionsformel dargelegt:

R, (r)=R,, , (r_ ) exp(-b(r,)nAr)+AR, (1) (2.43)

Isc,m
wobei b der mittlere Schwichungskoeffizient unter Beriicksichtigung der Divergenz des
Photonenbiindels ist. Die Berechnung des mittleren Schwichungskoeffizienten fiir den
rekursiven Energietransport hiangt von den Werten in dem aktuellen kartesischen Voxel
sowie in den vorher durchquerten Voxeln entlang der Kegelachse ab. Die Dosis der
Streuphotonen der folgenden Generationen wird auf der Basis der sukzessiven
Superpositionsmethode berechnet. In der unmittelbaren Néhe der Kegelspitze sind die
Collapsed Cone Algorithmen genau, da die kartesischen Voxeln der Problemgeometrie die
kegelformigen Segmenten fiir den Energietransport komplett abdecken. Wéhrend jedoch
der Abstand von dem Streuzentrum zunimmt, wird das Ausmal} der kegelférmigen
Segmenten grofler und die auf der Kegelachse liegenden Voxels absorbieren viel mehr
Energie verglichen mit denjenigen, die weit entfernt von der Kegelachse am Rande des
Kegels liegen. Wihrend bei der perkutanen Strahlentherapie die Effekte der Collapsed
Cone Anndherungen selten kritisch sind, da die naheliegenden kartesischen Voxels quasi
dhnliche SCERMA Werte aufweisen, ist die Situation bei in der Umgebung des
Brachytherapiestrahlers auftretenden steilen Fluenzgradienten kritischer. Die Voxels in der
Umgebung des Strahlers weisen deutlich hohere Fluenzwerte im Vergleich mit den
entfernt liegenden Voxels auf und die Collapsed Cone Anndherung wird kritisch. Das
Problem ist weniger signifikant fiir niedrige Photonenergien (20keV-100keV) und kann
mit der Erhohung der Anzahl der Energietransportkegelachsen gemildert werden [CarOO0b].
Weiterhin ist die Zuweisung diskreter SCERMA Werten in den Strahler umfassenden
Voxeln wegen der nicht linearen Variation der SCERMA Verteilung von Voxel zum Voxel
nicht einfach. In der perkutanen Strahlentherapie ist der Winkel zwischen den Linien des
Energietransportgitters und den Primérfluenzlinien konstant. Daher kann ein mit der
konstanten Kegelausrichtung assoziierter Schwichungskoeffizient fiir den rekursiven
Energietransport eingesetzt werden. Im Gegensatz dazu variiert dieser Winkel fiir die stark
divergierende Photonenfluenz der Brachytherapiestrahler stindig und fiir jedes kartesische
Voxel muss ein individueller Schwichungskoeffizient berechnet werden. Aus diesen
Werten wird dann ein rekursiv  berechneter energiegewichteter — mittlerer
Schwichungskoeffizient fiir jede Energietransportlinie ermittelt [CarO0b]. Die Artefakte
der Collapsed Cone Anndherung werden mit der Verwendung einer erh6hten Anzahl von
Kegelachsen und der Vergroerung der Voxelabmessungen reduziert. Neulich ist die
Collapsed Cone  Superpositionsmethode  fliir monoenergetische  punktférmige
Strahlerquellen der Energie 60keV, 100keV sowie 350keV in kugelformigen Phantomen
zur Dosisberechnung in der Umgebung von im Wasser positionierten endlichen
Inhomogenititen mit groen Z angewendet worden. Dabei ist die Erzeugung von
charakteristischer Rontgenstrahlung in den Inhomogenititen groBer Z bei niedrigen
(60keV) und mittleren (100keV) Energien beriicksichtigt worden [Car03]. Die prozentuale
Abweichung der durch die Collapsed Cone Superpositionsmethoden berechneten
Dosiswerten von den Monte Carlo Simulationsergebnissen, betrug maximal 3% fiir
Energien von 60keV und 350keV und maximal 7% fiir eine Energie von 100keV fiir
radiale Abstinde von dem monoenergetischen Punktstrahler bis 8cm in den
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Phantomregionen, die nicht von der endlichen Inhomogenitdt abgeschirmt werden. Dabei
wurde auch présentiert, dass die Energiekernskalierung fiir Inhomogenitdten mit groBer
Ordnungszahl bei niedrigen (60keV) und mittleren Energien (100keV), wo der Photoeffekt
vorherrscht, nicht ohne weitere Korrekturen durchgefiihrt werden kann [Car03]. Die
Berechnungszeit fiir die optimierte Dosisberechnung in N* kartesischen Voxeln mit der
Collapsed Cone Superpositionsmethode ist proportional zu N3 (M s+ M), wobei My und
M. die Anzahl der verwendeten diskreten Kegelachsen fiir die Berechnung der
Streudosis von einfach und mehrfach gestreuten Photonen (siche sukzessiv Streuung
Superposition) ist.

2.5.3 Die Sievert Integrationsmethode und das SPR Verfahren

Der Ursprung des in dieser Arbeit entwickelten Dosisberechnungsmodells fiir die
Beriicksichtigung der Korperinhomogenititen und der endlichen Patientenabmessungen in
der '*Ir HDR Brachytherapie, ist in der Dosisbestimmung in der wasserhomogenen
Umgebung eines monochromatischen Punktstrahlers zu finden.

Die Dosisleistung im Wasser, in Einheiten von ¢cGyh™, in einem Abstand r, in cm, von
einem punktformigen, monoenergetischen Brachytherapiestrahler ldsst sich mit der
folgenden Gleichung berechnen:

D) =57.610° - A-E-——expep-r)-| P | B (2.44)
47272 Wasser

Dabei ist A die Aktivitdt des Strahlers in Bq, E seine Energie in keV, pu der lineare
Schwichungskoeffizient fiir das Medium Wasser bei der Energie E, in Einheiten von cm™,
Uen/p der Massenenergieabsorptionskoeffizient fiir das Medium Wasser und die Energie E
in Einheiten von cm?/g und der Wert 57,6 107 ist der Konvertierungsfaktor von keVg's™
in ¢cGyh'. Der Faktor B(r) ist der Aufbaufaktor im Wasser, der fiir die bestimmte
Photonenergie E mit dem Verhiltnis der Gesamtdosis zur Dosis von den Primédrphotonen
in einem Abstand r gleich ist [Mei68]. Fiir einen Punktstrahler sind die Primérphotonen
diejenigen, die bis zu ihrer endgiiltigen Absorption keine Wechselwirkung mit dem
umgebenden Medium erfahren haben. In der Gleichung 2.44 berechnen alle Terme, bis auf
den Autbaufaktor B(r), die Energiedosis von den Primédrphotonen. Der Aufbaufaktor kann
dquivalenterweise in die folgende Gleichung umgeformt werden:

B(r)y=1+SPR(r)=1+ M (2.45)
Dprim (l")
wobei SPR(r) das Verhiltnis der Energiedosis der gestreuten Photonen,D_ (r) zur

scat

Energiedosis der Primérphotonen, D _ (r) (engl. SPR= Scatter to Primary Ratio) in

prim

einem Abstand r von dem Punktstrahler im Wasser ist [Rus96][Wil96].

Die Strahlerstirke Sk eines monoenergetischen Strahlers, wird als Produkt der
Kenndosisleistung ,frei in Luft’ mit dem Quadrat des Referenzabstandes (r.=100cm) von
dem Strahler in Einheiten von U (1U=1pGym?h”, siche auch Kapitel 2.2) durch die
folgende Formel bestimmt:

S, =57,6-107 -A-E-i-(ﬁj (2.46)
4 P )i
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Die Angabe der Dosisleistung eines punktformigen, monoenergetischen Photonstrahlers
im Wasser pro Einheit Sy ergibt sich dann einfach durch die Division der Gleichungen
(2.44) und (2.46):

Wasser

DO L ocn oy, [ﬂ_j 1+ SPR()] (.47)
Sk r? Luft

Fiir einen Punktstrahler mit einem Energiespektrum (ngi, Ei), wobei ng; die Anzahl der
mit der Energie Ei emittierten Photonen pro Zerfall ist, geht die Gleichung (2.47) in die
Gleichung (2.48) tiber:

. z{nEi E-exp(—py 1) (’UMJ [+ SPR,, (r)]}
D) _ 1.7 P lu_ (2.48)

S - 7’2 Luft
k anl ,' (/uen ]

P Jgi

Fiir reale Brachytherapiestrahler muss noch die Aktivitdtsverteilung in dem Strahlercore
der  endlichen  Strahlerabmessungen  beriicksichtigt ~ werden.  Die  Sievert
Integrationsmethode [Sie21] kann fiir die Gleichung (2.47) oder die Gleichung (2.48) unter
der Annahme eines Linienstrahlers in einer zweidimensionalen Geometrie oder eines
realen Strahlers in der dreidimensionalen Geometrie angesetzt werden. Zusétzlich, muss
sowohl die Aufhirtung des primdren Energiespektrums im Strahlercore und in der
Strahlerkapselung als auch der Beitrag der in dem Strahlercore und der Strahlerkapselung
gestreuten Photonen beriicksichtigt werden. Diese Photonen werden auch als
Primérphotonen betrachtet, weil sie von dem Strahler emittiert werden und noch keine
Wechselwirkung mit dem umgebenden Medium erfahren haben, unabhingig von deren
mehrfachen Streuung im Strahler. Die Streuung der Photonen im Strahler wird von dem
SPR Faktor nicht beriicksichtigt. Um diesen Streueffekten Rechnung zu tragen, hat man
die effektiven linearen Schwichungskoeffizienten, g, eingefiihrt, die von der durch die
Primarphotonen durchquerten Materialschichtdicke abhidngen. Diese Koeffizienten werden
fir jedes Absorbermaterial mit Hilfe von Strahlungstransmissionsmessungen fiir
verschiedene Schichtdicken des Absorbers bestimmt, die entweder den Strahler umbhiillten
oder an seiner Seite tangential in Kontakt positioniert waren [Wil96]. Durch Messungen
oder Monte Carlo Simulationen [Wil96] wird das Verhiltnis T(t) der Luftkerma in der Luft
mit und ohne dem Absorber der Schichtdicke, t, ermittelt, und durch einen Fit der Form
Uesr=-In[T(t)]/t an die Mess- oder Monte Carlo Transmissionswerte werden folglich die
effektiven Koeffizienten bestimmt.

Unter der Annahme, dass der lineare Energieabsorptionskoeffizient, e, den linearen
Energieschwichungskoeffizienten, p, im ,breiten Strahlenbiindel [Rei90] genau
beschreibt, sind effektive Schwichungskoeffizienten mit der folgenden Gleichung
errechnet worden:

Luft
Doy l(ﬂ J -exp(—4L,,; 1)
P )

Hey = =(1/¢)-1In : Luft
Z nE, i (ﬂen j
P,

(2.49)

Die einzige Methode, die die effektiven Schwichungskoeffizienten als von der
Absorberdicke  unabhdngige GroBlen betrachtet, ist diejenige, die sie als



Kapitel 2:Material und Methoden

Optimierungsvariablen fiir die Anpassung der Sievert Integration Dosiswerte an die Monte
Carlo ermittelten Dosiswerte [Wil88] flir die gleiche vorgegebene zweidimensionale
Strahlergeometrie berechnet. Dieses Verfahren weist jedoch einen Verlust an Generalitit
auf, da es nur fiir bestimmte Strahler eingesetzt wird.

Der Einsatz der effektiven Schwichungskoeffizienten setzt voraus, dass die
Energieabsorption der von dem Strahler ausgehenden Photonen (priméren Photonen) durch

das  Verhiltnis der iiber das  emittierte  Energiespektrum  gewichtete
Medium

L beschrieben

Massenenergieabsorptionskoeffizienten von Medium zur Luft, (,uen / p)

werden kann. Dies begriindet sich darin, dass das urspriingliche Energiespektrum sowohl
in der Dosisleistung im Wasser als auch in der Luftkermastirke Sy vorkommt und die
Angabe der Dosisleistung pro Einheit Luftkermastirke nur das relative Energiespektrum
von Wasser zur Luft benotigt [Wil88]. Zusétzlich, bleibt das gemittelte Verhéltnis der
Massenenergieabsorptionskoeffizienten im Bereich der Photonenergien der Brachytherapie
ndherungsweise konstant, wie es in der Abbildung 2.13 zu sehen ist.

Das Sievert Integral Dosisberechnungsmodell segmentiert den aktiven Strahlercore der
realen Strahlenquelle in eine grofe Zahl N (~10°-10% von infinitesimalen
Strahlercoreelementen und berechnet den Dosisbeitrag jedes einzelnen Elementes in einem
Punkt P(r,0) unter der Annahme, dass es sich hierbei um Punktstrahler handelt (siche
Abbildung 2.14). Die SPR Werte sind hier diejenigen, die von dem emittierten
Energiespektrum eines Punktstrahlers im Wasser durch Monte Carlo Simulationen
berechnet wurden. Als letzter Schritt werden alle individuellen Dosisbeitrdge aufsummiert:

Wasser

D(]",e)_ 1 ' ﬁ . N 3 o ' ) . .
S, N-r*F(r) [ P Lﬂ > lexpCu, 5,1, £~ 1, -w)-(1+ SPRw))]| (2.50)

i

wobei 1; der Abstand von dem i-ten Strahlercoresegment zum Dosispunkt P ist und s;, fi, w;
die zuriickgelegten Wegldngen der Primdrphotonen jeweils im Strahlercore, in der
Strahlerkapselung und im Wasser sind.

1
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Abbildung 2.13: Der Massenenergieabsorptionskoeffizient von Wasser und Luft in
Abhdingigkeit von der Energie der Photonen. In dem Abbildungsinlett ist das Verhdltnis
dieser Koeffizienten dargestellt
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Der Abstand r1; ist gleich der Summe der einzelnen Wegstrecken s;, fi und w; (siche
Abbildung 2.14). Weiterhin sind die Koeffizienten ps, peund py, die jeweiligen effektiven
linearen Schwichungskoeffizienten fiir Strahlercore, Strahlerkapselung und Wasser. Der
Faktor F(r.) ist ein Normierungsfaktor, durch dessen Einsatz in die Gleichung (2.50), in
dem Strahlerkalibrierungsabstand r.=100cm und ,frei in Luft’ die Luftkermaleistung des
Strahlers errechnet werden kann. Dieser Faktor beriicksichtigt die Selbstabsorption der
Photonen in der Strahlerkalibrierungsgeometrie (siche Abbildung 2.14) und ist gleich mit:

F ) =~ Y lexp, 5]~ - )17°] (2.51)

Die Dosisberechnung mit der Sievertintegrationsmethode hat genaue Ergebnisse fiir die
hochenergetischen Brachytherapiestrahler [Wil88], wie beispielsweise fiir ''Cs, geliefert.
Allerdings betrug fiir die rasche Zunahme des SPR-Verhiltnisses im Wasser fir ' Ir
Brachytherapiestrahler die Abweichung der Sievert Integrationsdosiswerte von den Monte
Carlo Simulationsergebnissen in Punkten nahe der Strahlerlangsachse teilweise mehr als
20%. Zusitzlich scheiterte das urspriingliche Sievert-Integrationsmodell an der
Beriicksichtigung der abnehmenden Anisotropie mit zunehmendem Abstand vom Strahler
[Wil83][Gil88][Cho97]. Ursache dafiir war die Annahme, dass die in dem Strahler
erzeugten Streuphotonen der gleichen Flugrichtung mit der von den sie erzeugenden
Primdrphotonen folgen. Weiterhin wird angenommen, dass diese Streuphotonen die
gleiche Energieabnahme pro FEinheit Weglinge mit der sie erzeugenden Photonen
aufweisen. Zusammenfassend, wurde bei der urspriinglichen Form der Sievert
Integrationsmethode angenommen, dass sich der SPR-Wert trotz der Anwesenheit der
Strahleraufbaumaterialien nicht dndert und nur von der zuriickgelegten Wegldnge im
Wasser, wi, abhing.

P(r,0)

- ’
. /] Fi
i-tes Strahlercoresegment b (I‘c,Tl: / 2)

92| aktiver

Strahlerkapselung
Strahlercore

Abbildung 2.14: Schematischer Aufbau eines realen Brachytherapiestrahlers fiir die
relevante Geometrie der Sievert Integrationsmethode

Deswegen ist das Modell zur Berechnung der Dosis im Wasser umgeformt worden
[Wil96]. Der ersten Umformung zufolge wird die Anisotropie der Dosisverteilung in der
Umgebung des Strahlers auf die Anisotropie der Primérphotonen zurlickgefiihrt. Die
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Dosisverteilung der gestreuten Photonen im Wasser betrachtet man als isotrop trotz der
Anisotropie der Primédrphotonenfluenz. Die Dosisleistung an einem Punkt P im Wasser ist
jetzt gleich mit [Wil96]:

D(r,0)=D,.. (r,0)+D ., (r,m/2)=D,, (r,0)+ D, (r,7/2)-SPR(r) (2.52)

Der durch Monte-Carlo-Simulationen ermittelte SPR(r)-Wert fiir einen virtuellen
entlang seiner Mittelsenkrechte abstrahlenden (gefiltertes Energiespektrum) mit dem
Energiespektrum des realen Brachytherapiestrahlers Punktstrahler, hiangt nur von dem
Abstand des Punktes P von der Strahlercoremitte [92] ab. Der Primérphotondosisbeitrag,

D . (r,0) wird auf der Basis der Gleichung (2.50) mit dem Aufheben des Terms
[1+SPR(w;)] bestimmt. Das umgeformte Modell liefert genauere Dosiswerte fiir die '**Ir-

Strahlerquellen mit einer maximalen prozentuellen Abweichung von den Monte Carlo
Simulationswerte von 9% fiir Polarwinkel 6<10° und 6% fiir 6>10°.

prim

Die zweite Umformung des Sievertintegrations-Dosisberechnungsmodells erfolgte
[KarOOb] unter Verwendung der von der Strahlermaterialschichtdicke unabhidngigen
linearen Schwichungskoeffizienten in einer “engen Strahlenbiindel-Geometrie* und dem
Einsatz eines Korrekturfaktors C(r,0) fiir die Anisotropie der Streustrahlung im Wasser.
Die Dosisleistung auf der Basis des umgeformten Sievert Integrationsmodells wird durch
die folgende Gleichung angegeben:

D), o 1 () [expbsss —p S o)
J (F’H)_N( jf Z{ Fr)

+exptu, -r)-SPRr)-(r, H)}/ rf} (2.53)

i

Die effektiven linearen Schwichungskoeffizienten in der “engen Strahlenbiindel-
Geometrie®“ werden durch Gewichtung {iiber das gefilterte Energiespektrum des
Brachytherapiestrahlers mit der folgenden Gleichung, in Einheiten von cm™, berechnet:

Z nEi ' Ei ' #E[,Medium
ﬂej]',Medium =— z”l E (254)
Ei i

Der Einsatz der effektiven Schwichungskoeffizienten weist dem Sievert-Integrations-
Dosisberechnungsmodell Einfachheit und Generalitidt zu. Dabei wird nur die Schwichung
der Primérphotonen beriicksichtigt und nicht der Beitrag der im Strahler gestreuten
Photonen zur Primirdosis. Dieser Dosisbeitrag hingt jedoch in jedem realen Strahler nicht
von der Art und der Lage [Cho97] des strahlerumgebenden Mediums ab. Der gleiche
Beitrag ist auch in der Angabe der Strahlerstirke in Sy Einheiten bei der
Strahlerkalibrierungsgeometrie vorhanden. Daraus ist abzuleiten, dass dieser Beitrag bei
der Angabe der Dosisleistung eines Brachytherapiestrahlers im Wasser pro Einheit
Luftkermastirke Sy aufgehoben und somit die Benutzung der effektiven linearen
Schwichungskoeffizienten gerechtfertigt wird. Der Korrekturfaktor C(r,0) wird mit Hilfe
von Monte Carlo Simulationen ermittelt und durch ein einfaches Polynom angefittet. Das
umgeformte Sievert-Integrationsmodell liefert fiir die Dosimetrie in der Wasserumgebung
von realen HDR und LDR Brachytherapiestrahlern Ergebnisse, die innerhalb von maximal
2% mit denen von den Monte-Carlo-Dosiswerten ibereinstimmen
[KarOOa][KarOla][Pan02].
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2.5.4 Das Dosisrechenmodell in unendlichen homogenen Medien

Auf der Basis der Sievert-Integrationsmethode und des SPR-Verfahrens zur
Dosisberechnung  in  der  wasserhomogenen ~Umgebung von realen 'Ir
Brachytherapiestrahlerquellen legt dieses Kapitel die zugrundeliegende Theorie zur
Erweiterung dieses Modells fiir eine Reihe von im Patienten vorhandenen homogenen
Medien sowohl fiir punktférmige als auch fiir reale Strahler dar. Als erster Schritt wird der
Fall eines '"’Ir Punktstrahlers betrachtet. Die Dosisleistung im Wasser pro Einheit
Luftkermastidrke, Sy fiir einen 192Ir-Punkts‘[rahler, unter Verwendung der effektiven
linearen Schwichungskoeffizienten und der SPR-Werte fiir das gefilterte '*’Ir-
Energiespektrum, leitet sich aus der Gleichung 2.53 ab und nimmt die folgende Form an:

. —\ Wasser
D 1
Do) [ Ko | oxp(epy -r)-[1+ SPRGY] - (2.55)
N _ r?
Luft

Der effektive lineare Schwachungskoeffizient fiir Wasser, p,, wird durch die Gleichung
2.54 berechnet und das effektive Verhiltnis der Massenenergieabsorptionskoeftizienten
von Wasser zur Luft wird, wie schon in dem vorherigen Kapitel erwdhnt, durch
Gewichtung der einzelnen Verhéltnissen der Massenenergieabsorptionskoeffizienten iiber
das emittierte 'Ir Energiespektrum (ng;, E;) bestimmt. Es gilt:

Wasser
n. - E X :uen
Wasser Ei i
i

Hay P )i
{”—J = L (2.56)
P g Zni -k,

Die Umsetzung dieses Dosisrechenmodells fiir jedes homogene Gewebematerial
erfordert zunéchst die Berechnung der effektiven linearen Schwichungskoeffizienten und
der effektiven Verhiltnissen der Massenenergieabsorptionskoeffizienten von dem
jeweiligen Gewebematerial zur Luft mit Hilfe der Gleichungen 2.54 und 2.56 unter

Material Wasser
Verwendung der pmaterial, i Und [QJ statt Uwasser, i Und (ﬁ] fiir das '’Ir
P P

Energiespektrum, das wie bei den Monte-Carlo-Simulationen fiir die vorliegende Arbeit
(siche auch Kapitel 2.4.1) der Arbeit von Glasgow und Dillmann [Glas79] entnommen
wurde. Die fiir die analytischen Dosisberechnungen in der vorliegenden Arbeit benutzten
linearen Schwichungskoeffizienten und Massenenergieabsorptionskoeffizienten fiir die
jeweiligen '"Ir-Energiespektrumlinien sind der Arbeit von Hubbell und Seltzer [Hub95]
entnommen worden. In der Tabelle 2.3 sind eine Reihe von Gewebematerialien mit den
dazugehérigen Massendichten und den fiir das "?Ir-Energiespektrum in der vorliegenden
Arbeit berechneten Koeffizienten aufgelistet. Sie werden fiir die analytischen
Dosisberechnungen verwendet. Die elementare Zusammensetzung sowie die Massendichte
dieser Gewebematerialien sind dem ICRU 44 Bericht [ICRU44-89] sowohl fiir die
analytischen Dosisberechnungen als auch fiir die MCNP Monte-Carlo-Simulationen
entnommen worden.

Luft Ei Luft Ei
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Material
Material p (gem™) [”—) ©°g") 41,1, (em™) A (cm)
Lufi
Wasser 1.00 1.111 0.1090 9.174
Schadelknochen- 1.92 1.077 0.1978 5.056
Kortex
Schéidelknochen- 1.68 1.082 0.1744 5.734
Kiefer
Fettgewebe 0.95 1.111 0.1036 9.653
luftgefiilltes
Lungegewebe 0.26 1.100 0.0281 35.587
Lungengewebe 1.05 1.103 0.1136 8.803
Weichteilgewebe 1.06 1.102 0.1134 8.818
Hirn 1.04 1.103 0.1202 8.319
Skelettmuskulatur 1.05 1.098 0.1208 8.278
Augenlinse 1.07 1.089 0.1223 8.177
Brustgewebe 1.02 1.104 0.1105 9.050
Luft 1.205e-03 1.000 0.0001 10000

Tabelle 2.3: Die Massendichte, p, die fiir das '*’Ir Energiespektrum effektiven Material zur
Luft  Massenenergieabsorptionskoeffizientenverhdltnisse, ~ die  effektiven  linearen

Schwdichungskoeffizienten und die mittleren freien Wegldngen A fiir verschiedene
Gewebematerialien [I[CRU44-89] [Whi87][Woo082]

Der Einsatz der SPRyterial(r)-Werte fiir das jeweilige Gewebematerial in die Gleichung
(2.55) wiirde die Generalitit des analytischen Dosisberechnungsmodells einschrinken, da
es fiir eine Vielzahl von im Patienten vorhandenen Gewebearten explizit berechnete
materialabhiingige SPR-Datensdtze erfordern wiirde. In dieser Arbeit wird die Gleichung
(2.55) fiir die verschiedenen Gewebearten erweitert und in die Gleichung (2.57)
umgeformt [Ana03]:

. —\ Material
DMaterial (l") — {luen J

1
S ’ exp(_luMaterial ’ I") ’ [1 + SPR(IOMaterial ’ I")] ' _2 (257)
k Lufi r
wobei die im Wasser fiir einen idealen Punktstrahler berechneten SPR Werte fiir jedes
Material benutzt werden, unter der Voraussetzung, dass eine Skalierung des Abstandes mit

der Massendichte des jeweiligen Materials, p,,.....,» durchgefiihrt wird.

Diese Gleichung steht in engem Zusammenhang mit dem AAPM TG-43
Dosimetrieprotokoll [Nat95] (siehe auch Kapitel 2.5.1), da die Geometriefunktion, G(r,0)
fiir einen Punktstrahler gleich dem inversen Abstandsquadrat und die Anisotropiefunktion,
F(r,0), gleich eins ist. Die radiale Dosisfunktion g(r) kann ermittelt werden, indem man die
mit der Gleichung 2.57 berechnete Dosisleistung in einem Punkt auf die Dosisleitung im
Referenzpunkt P(1cm, /2) normiert. Die Dosisleistungskonstante, A, bestimmt man auch
direkt durch die Gleichung 2.57, wenn r=1cm eingesetzt wird.

Die durch Monte-Carlo-Simulationen berechneten SPR-Werte in einem quasi-
unendlichen kugelformigen Wasserphantom, Rppaniem=50cm, wurden mit einem Polynom
zweiter Ordnung angefittet. Das gleiche Polynom zweiter Ordnung kann auch fiir eine
Reihe von realen Brachytherapiestrahlern verwendet werden. Es wurde nachgewiesen
[KarOOb], dass die SPR-Werte fiir einen idealen '°’Ir-Punktstrahler im Wasser mit
denjenigen SPR Werten von einer Vielzahl von realen '**Ir-Brachytherapiestrahlern bis zu
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einem Abstand von r<10cm von der Strahlermitte in sehr guter Ubereinstimmung stehen
und somit mit dem gleichen Polynom zweiter Ordnung angefittet werden konnen. Dieses
Polynom wird in dieser Arbeit fiir die Berechnung der SPR-Werte in jeder Gewebeart
angewendet unter der Vorrausetzung der Massendichteskalierung des radialen Abstands.
Es wird durch die folgende Gleichung angegeben [Ana03]:

SPR,,....(¥) = SPR(p-r)=0.0068-(p- % +0.121-(p- ) (2.58)

wobei p die Massendichte des jeweiligen Materials in Einheiten von gem™ ist. In der
Abbildung 2.15 sind die SPR-Werte fiir Brust-, Lunge-, Fett- und Schidelknochengewebe
sowie auch fiir Wasser, ermittelt durch die Monte-Carlo-Simulationen in homogenen
kugelférmigen quasi-unendlichen Phantomen mit einem Radius von 50cm, dargestellt. In
derselben Abbildung werden auch die durch die Gleichung 2.58 analytisch berechneten
SPR-Werte als durchgezogene oder gestrichelte Linien gegen den massendichteskalierten
Abstand pr aufgetragen. Der Vergleich zwischen den SPRyyusse-Werten mit den SPR-
Werten in den homogenen Brust-, Lunge- und Fettgewebephantomen zeigt eine sehr gute
Ubereinstimmung. Die Abweichung der analytisch berechneten SPR-Werten von den
entsprechenden durch die Monte-Carlo-Simulation ermittelten Werten liegt innerhalb von
1%. Die entsprechende Abweichung fiir den Schidelknochen ist hoher. Thr maximaler
Wert liegt allerdings unterhalb von 5%. Diese Ubereinstimmung suggeriert, dass die
elementare Zusammensetzung der Gewebematerialien im Patienten, die eine niedrige
effektive Ordnungszahl Z., aufweisen, in der Dosimetrie von 192Ilr—Strahlerquellen von
untergeordneter Bedeutung ist. Monte-Carlo-Simulationen in lufthomogenen sphérischen
Phantomen, deren Massendichte gleich mit der Dichte von Wasser (1gem™) gesetzt wurde,
ergab eine prozentuelle Abweichung in den Dosiswerten von den entsprechenden im
Wasser von maximal 7.8%, wihrend diese maximale Abweichung im
Schiadelknochenphantom mit der Massendichte des Wassers bei 3.2% lag. Die
Massendichteskalierung des Abstandes von der Strahlenquelle ist eine Anndherung und
leitet sich von der &dquivalenten Elektronendichteskalierung ab, die gemiB3 der Klein-
Nishina Formel (siehe Gleichung 2.11 und Gleichung 2.12) fiir die Compton-Streuung an
freien Elektronen zu erwarten wére. Diese Anndherung bricht jedoch zusammen, wenn die
Elektronbindungskorrektionen (Materialien mit groBen Z.r) und die Rolle des
Photoeffektes signifikant werden.

In der Abbildung 2.16 sind die Energiespektren eines '**Ir-Strahlers im Wasser und im
Schiadelknochen gegen den dichteskalierten Abstand dargestellt. Die Abbildung 2.16a
entspricht dem emittierten Energiespektrum und die Abbildungen 2.16b, 2.16c den
Energiespektren jeweils in dichteskalierten Abstinden von 5gem™ und 10gem™. Diese
Abbildung zeigt die wachsende Bedeutung der niederenergetischen gestreuten Photonen
mit zunehmendem Abstand. Monte-Carlo-Simulationen mit MCNP4c haben gezeigt
[Ana03], dass ein von einem 'Ir-Punktstrahler in einem quasi-unendlichen
Wasserphantom emittiertes Photon im Mittel 13 Wechselwirkungen bis zu seiner
endgiiltigen Absorption erfdhrt. Dieser Wert wird als das Verhiltnis der stattfindenden
Wechselwirkungen aller Photonen in dem jeweiligen mathematischen Phantom durch die
Anzahl der urspriinglich gestarteten Photonen in der Monte Carlo Simulation definiert.
Von diesen 13 Wechselwirkungen und iiber die endgiiltige Photoeffektabsorption hinaus
entsprechen im Mittel 11 der Comptonstreuung und einer der kohédrenten Streuung.

Die kohérente Streuung ist stark vorwarts gerichtet (siche Abbildung 2.6) und hat eine
relativ kleine Bedeutung fiir das '*’Ir-Energiespektrum der Comptonstreuung gegeniiber,
die fir die hoheren Energieanteile des '~“Ir-Energiespektrums (E>200keV) vorwirts
gerichtet ist und zur Isotropie mit abnehmender Photonenergie neigt (siehe auch Abbildung
2.7). Die Monte-Carlo-Simulationen zeigen zusatzlich [Ana03], dass nur wenige Compton-
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Streuungen erforderlich sind, bis sich die hoherenergetischen Primérphotonen zu der
niederenergetischem Bereich von 50-100keV degradieren. In diesem Energiebereich
erreicht das Verhéltnis pe,/p fiir Wasser und somit der Energietransfer an
Sekundérelektronen pro Wechselwirkung sein Minimum, d.h. die meisten Compton-
Wechselwirkungen finden in diesem niederenergetischen Bereich statt. Dies manifestiert
sich in dem Inlett der Abbildung 2.16c, wo sich die Streuphotonen im Wasser um die
60keV Energiespitze hdufen. Die Energiespitze der Streuphotonen ist nicht nur fiir Wasser
sondern auch fiir jede Gewebeart (kleine effektive Ordnungszahl, Z.s) der Tabelle 2.3
charakteristisch.

a) Brustgewebe

— Wasser Model

+*  Wasser MC

31| v Brustgewebe MC
------- Brustgewebe Model

0 5 10 15
pr (gfcm?)

c) Fettgewebe

— Wasser Model
* Wasser MC

b) Lungegewebe

— Wasser Model

*  Wasser MC

A Lungegewebe MC
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Abbildung 2.15: Monte Carlo berechnete SPR- Werte fiir ein homogenes Wasserphantom
und fiir quasi-unendliche, homogene a) Brustgewebe- b) Lungegewebe- c) Fettgewebe-
und d) Kortexknochengewebephantome, die einen dichteskalierten Radius von 50gcm™
aufweisen. Die analytisch berechneten SPR-Werte fiir das jeweilige Gewebematerial sind
mit einer gestrichelten Linie und die SPR-Werte fiir Wasser mit einer durchgezogenen
Linie dargestellt

Fiir Schiadelknochen ist sie bei 100keV zu finden (siche Abbildung 2.16b und 2.16c¢)
und hat eine kleinere Hohe im Vergleich zu der entsprechenden Energiespitze im Wasser,
da das Minimum des Verhéltnisses pen/pt fiir das Knochen bei hoheren Energien erreicht
wird und einen hoheren Wert als denjenigen im Wasser aufweist. Aus diesem Grund
nimmt die mittlere Anzahl der stattfindenden Compton-Streuung-Wechselwirkungen in
einem homogenen quasi-unendlichen Knochenphantom auf 6.5 ab [Ana03].
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Abbildung 2.16: Photonenergiespektrum eines '*’Ir-Punktstrahlers a) emittiert, b) und c)
im quasi-unendlichen homogenen Wasser (durchgezogene Linie) und Schddelknochen
(Kortex) (gestrichelte Linie) in massendichteskalierten Abstinden von jeweils pr=5gcm™
und pr=10gem™

Zusitzlich wird aus den Abbildungen 2.16b und 2.16c ersichtlich, dass die
Primérphotonen des emittierten Energiespektrums mit zunehmendem dichteskaliertem
Abstand exponentiell mit dem jeweiligen Schwichungskoeffizient p(E;) abnehmen. Dies
verursacht eine geringe Authdrtung des Energiespektrums und somit der Energiefluenz der
Primarphotonen und eine Abnahme des Massenschwichungskoeffizienten im Wasser auf
maximal 1% fiir pr<15gem™. In dem Extremfall der Schwichung im Knochen betrigt
diese Abnahme maximal 2%, wie es in der Abbildung 2.17 zu sehen ist. Die Aufhértung
des emittierten Energiespektrums hat praktisch keinen Einfluss auf die Verhiltnisse der
Medium-zu-Luft Massenenergieabsorptionskoeffizienten fiir den Primérphotonenanteil des
Energiespektrums. Hingegen, manifestiert sich eine rasche Zunahme dieses Verhéltnisses
um einen Faktor von maximal 6.5 in dem niederenergetischen Bereich des '“Ir-
Energiespektrums (E<100keV) im Knochen und eine Abnahme von 50% fiir Fett- und
Brustgewebe, wie es in der Abbildung 2.18 dargestellt ist. Fiir die anderen
Gewebematerialien (entnommen dem ICRU 44 Bericht [ICRU44-89]) bleibt dieses
Verhiltnis in dem dargestellten Energiebereich mit guter Anndherung konstant. Die
erhebliche Zunahme fiir Knochen und Abnahme fiir Fett- und Brustgewebe dieses
Verhiltnisses erwies sich ohne Einfluss auf die analytischen Dosisberechnungen in
homogenen Medien, jedoch muss sie an den Kontaktflichen von Wasser-zu-Inhomogenitét
beriicksichtigt werden (siehe Kapitel 2.5.5) [Ana03]. Auf die mit dem analytischen
Dosisrechenmodell ermittelten Ergebnisse in homogenen Phantomgeometrien fiir einen
2r-Punktstrahler und den Vergleich mit den Monte-Carlo-Simulationen fiir verschiedene
Gewebematerialien wird im Kapitel 3 detailliert eingegangen.
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Abbildung 2.17: Effektive Massenschwdichungskoeffizienten fiir ~ Wasser und

Schddelknochen (Kortex) in Abhdngigkeit von dem dichteskalierten Abstand, pr, fiir einen
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Abbildung 2.18: Das Medium-zu-Luft-Verhdltnis der effektiven Massenenergie-
absorptionskoeffizienten in Abhdngigkeit von der Photonenenergie fiir a) Lungegewebe, b)

Weichteilgewebe, c) Brustgewebe, d) Augenlinse, e) Hirn, f) Skelettmuskel g) Fettgewebe
und h) Kortexknochen
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Fir die Bestimmung der Dosisverteilung in der Umgebung eines realen
Brachytherapiestrahlers muss das fiir '*’Ir-Punktstrahler entwickeltes Rechenmodell
umgeformt werden. Der FEinsatz der Gleichung (2.57) fiir jedes Material von
radiobiologischem Interesse in die Sievert-Integrationsmethode wiirde a) die Integration
der Gleichung (2.57) iiber jedes Strahlercoresegment zur Beriicksichtigung der rdumlichen
Verteilung der Radioaktivitidt b) die entsprechende Korrektur fiir die Schwichung der
primér emittierten Photonen im Strahlercore sowie in der Strahlerkapselung und c) die
Korrektur fiir die Abweichung der Streudosiskomponente von der Isotropie mit
zunehmendem Abstand vom Strahler [KarOOb] erfordern. Im Falle einer klinischen
Anwendung jedoch, wo eine erhdhte Zahl von Strahlerhaltepositionen in dem Zielvolumen
vorhanden sind (z.B. bei der Brachytherapie von Prostatatumoren), wiirde die wiederholte
Berechnung der Anisotropiefunktion (sieche Kapitel 2.5.1) in der Umgebung des Strahlers
fiir jede einzelne vorprogrammierte Strahlerhalteposition in den implantierten Kathetern
auf Kosten der Rechengeschwindigkeit gehen. In dieser Arbeit wird die Gleichung (2.57)
fiir Punktstrahler auf die folgende Gleichung fiir reale Brachytherapiestrahler erweitert
[Pan04]:

. Material

D, .

|: Ma;rza[(r):| — [luen j . eXp(_luMaterial . r) . [1 + SPR(pMaterial . 7")] . G(l’, 9) . F(I", 9) (259)
k reell Luft

Die Dosisverteilung in der Umgebung von hochenergetischen Brachytherapiestrahlern
("Ir- und ®Co-Strahler) hingt wesentlich von der rdumlichen Verteilung der
Radioaktivitdt im Strahlercore [Pap02][Pap03] ab. GemiB dem TG-43 Dosimetrieprotokoll
beschreibt die Geometriefunktion G(r,0) die rdumliche Verteilung der Radioaktivitdt und
kann mit sehr guter Annéherung fiir radiale Abstdnde von der Strahlermitte von r<2L mit
Hilfe der Gleichung (2.34) (siehe Kapitel 2.5.1) berechnet werden. Dies leitet sich aus der
Betrachtung des realen Strahlers als eine Linienquelle ab [Kar0Oa]. Fiir r>2L wird G(r, 0)
dem inversen Abstandsquadrat, mit der Anndherung des Punkstrahlers [Kar0Oa],
gleichgesetzt. Die Anisotropiefunktion F(r, 0) kann in der unmittelbaren Umgebung des
realen Strahlers r<L mit eins gleichgesetzt werden [Pap02] und fiir r>L wird sie mit dem
Lliso [LIiO1][LIi03] Polynom angefittet, deren Form und Koeffizienten fiir verschiedene in
der Brachytherapie benutzten '*“Ir-HDR Strahler im Anhang B dieser Arbeit dargelegt
sind. Es muss an dieser Stelle hervorgehoben werden, dass das entwickelte
Dosisberechnungsmodell fiir reale Strahlerquellen in der Form der Gleichung (2.59) in
Ubereinstimmung mit dem am weitesten verbreitete AAPM TG-43 Dosimetrieprotokoll
steht. Der Vergleich der Gleichung (2.59) mit der Gleichung (2.31) fiir Wasser als
Umgebungsmaterial ergibt flir die Dosisleistungskonstante, A:

Wasser

A :(“—J -exp(-T, -lem)-(1+ SPR(cm))- Glemz/2) = A, .- Glemz/2)  (2.60)
Lufi

und fiir die radiale Dosisfunktion, g(r):

() = exp(—, -r)-(1+ SPR(r))
B xp(—zz, -1em)-(1+ SPR(lem))

2.61)

Die Gleichung (2.60) zeigt die Proportionalitidt der Dosisleistungskonstante, A, mit der
Geometriefunktion G(r,0) des Brachytherapiestrahlers am Referenzpunkt des TG-43
Dosimetrieprotokolls. Zusétzlich suggeriert die Gleichung (2.61), dass die radiale
Dosisfunktion g(r) nur gering von der Strahlergeometrie abhingt. Diese Eigenschaft der
Brachytherapiestrahler wurde in den Arbeiten von Papagiannis et al [Pap02][Pap03] sowie
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von Song und Luxton [Son03] fiir eine Vielzahl von Strahlerquellen untersucht und
bestitigt.

2.5.5 Das Dosisrechenmodell in inhomogenen Geometrien

Das Anstreben der Entwicklung analytischer Dosisrechenmodelle zur Beriicksichtigung
des Einflusses von Inhomogenititen im Patientenkorper ist nicht neu. Dabei war immer
erwiinscht, die Genauigkeit der Dosisbestimmung der Monte Carlo Methode anzundhern
und gleichzeitig die Rechengeschwindigkeit deutlich zu erh6hen.

Eindimensionale Dosisrechenmodelle wurden schon in den Achtzigern von Prasad et al
[Pras83],von Meertens und van der Laarse [Mee85] sowie Weeks und Dennet [Wee90]
entwickelt. Bei diesen ersten Losungsansitzen, die fiir Abschirmmaterialien bestimmter
gynikologischer Brachytherapieapplikatoren entworfen wurden, sind eindimensionale
Schwichungskorrekturen nur fiir den Primdrphotonendosisanteil unternommen worden.
Der Streuphotonendosisanteil sowie die Position und die Ausdehnung der Inhomogenitét
im Verhéltnis zum Strahler und dem Dosispunkt wurden ignoriert.

Ein verbesserter eindimensionaler Losungsansatz wurde mit der Arbeit von Williamson
et al [Wil93a] unternommen, der die Dosisverteilung in einen Primarphotonen- und einen
Streuphotonendosisanteil trennte, indem zu dem berechneten Priméranteil empirisch
bestimmte Streuphotonenkomponenten appliziert wurden. Die Anwendbarkeit dieser
Methode beschriankte sich jedoch auf Dosispunkte entlang der Achse zylindrisch
symmetrischer Inhomogenitdten mit hoher effektiver Ordnungszahl Z¢;.

Diese Arbeit galt als Grundlage fiir die Untersuchungen von Kirov et a/ [Kir97], in
denen eine zweidimensionale Integration der Streudosiskomponenten anhand des
Streusubtraktionsmodells von Williamson et a/ [Wil93a] und die Erweiterung auf beliebige
dreidimensionale Geometrien erfolgte. Hiermit konnte man die Dosis nicht nur entlang der
Achse der zylinderférmigen Inhomogenitit bestimmen, sondern auch in jedem beliebigen
Dosispunkt vor und hinter der Inhomogenitit mit hoher Z.. Trotz der Erweiterung des
Losungsansatzes auf die dreidimensionalen Geometrien und seiner mit Monte Carlo
Methoden vergleichbaren Genauigkeit, stiitzte sich auch dieses Rechenmodell auf die
Annahme, dass der Streuphotonendosisanteil nicht von der Inhomogenitét verdringt wird.
Dies hatte zur Folge, dass fiir bestimmte Dosispunkte hinter den Inhomogenititen eine
Abweichung der analytischen Dosiswerte von den mit Monte Carlo errechneten Werten bis
zu 10% vorkam [45]. AuBBerdem war dieser Losungsansatz auf das Vorhandensein von
Inhomogenititen begrenzt, die in der unmittelbaren Umgebung oder in Kontakt zu dem
Strahler positioniert waren.

Um den Verdriangungseffekt des Streuphotonendosisanteils und dessen Einfluss auf die
Berechnung der Dosisverteilung hinter endlichen Inhomogenitéten hoher Z.¢ die meistens
als Abschirmmaterialien verwendet werden- zu beriicksichtigen, wurde in den
Untersuchungen von Daskalov et al [Dask98a] das vorhandene analytische Rechenmodell
[Wil93a][Kir97] weiterentwickelt. Dabei konzentrierte man sich auf Inhomogenititen
hoher Massendichte (>2.7gem™) und hoher Z.g; (>13), die eine Schichtdicke von maximal
einer mittleren freien Wegldnge der Photonen in diesem Material aufwiesen. Die
Beriicksichtigung der lateralen Dimensionen der zylinderformigen Inhomogenititen, ihrer
Lage in Bezug auf den Strahler, ihrer Schichtdicke sowie ihrer Zusammensetzung und
Massendichte ergab eine Ubereinstimmung der analytisch kalkulierten Dosiswerte mit den
Monte-Carlo-Dosiswerten innerhalb von 10%. Zudem war die Rechengeschwindigkeit um
bis zu einem Faktor von 10° hoher verglichen mit den MC-Berechnungen und um 102
verglichen mit der eindimensionalen numerischen Integrationsmethode [Wil93a].
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Allerdings, haben sich bislang auch diese semiempirischen Dosisrechenverfahren nicht
in die klinische Praxis durchsetzen konnen und wurden in die verfligbaren
Brachytherapieplanungssystemen noch nicht integriert.

In dieser Arbeit wird auf das Vorhandensein von Kd&rperinhomogenititen und deren
Einfluss auf die Dosisverteilung bei der HDR Brachytherapie im Patienten eingegangen.
Es wird angestrebt ein Dosisrechenmodell zu entwickeln, das ein fiir homogene
Gewebematerialien und reale Strahler giiltiges Dosisrechenmodell der Gleichung (2.59) als
Ausgangspunkt hat. Es wird dabei angestrebt, der Prisenz von Korperinhomogenitéten
Rechnung zu tragen, unabhingig von ihrer Lage im Verhédltnis zum Strahler, ihrer
Schichtdicke oder Form. AuBlerdem ist es wichtig, sowohl eine Relevanz mit dem in der
HDR Brachytherapie etablierten TG-43 Dosimetrieprotokoll [Nat95] aufzuweisen und
seine Implementierung in patientendhnlichen Geometrien auf ein Minimum von Basisdaten
einzuschrinken, ohne dabei an Generalitit einzubiilen. Nicht zuletzt muss die
Rechengeschwindigkeit fiir eine groe Anzahl von Strahlerhaltepositionen in den
jeweiligen Brachytherapieapplikatoren und Dosispunkten in dem dreidimensionalen
Dosisgitter fiir die in die klinische Routine eingesetzten PCs vertretbar sein.

Auf der Basis des in dieser Arbeit vorgestellten analytischen Dosisrechenmodells der
Gleichung (2.59) fiir homogene Gewebematerialien und unter der Verwendung des SPR-
Begriffs fiir das Verhiltnis der Energiedosis durch die gestreuten Photonen zur
Energiedosis durch die Primarphotonen [Rus96][Wil96], wird die Gleichung (2.59) auf die
Gleichung (2.62) erweitert fiir eine beliebige Anzahl von Gewebeinhomogenitéten,
beliebiger Form und Dicke[ Ana03][ Ana04]:

Material

[DMS—Z(V)} = (ﬂ—] : eXp(—iﬂi ) [1+M- SPR(ip,- -1,)]-G(r,0)- F(r,0)
k Luft i i
mit 7 = iri (2.62)

Fiir die Dosisberechnung anhand dieses analytischen Dosisberechnungsmodells erfolgt ein
Ray-Tracing-Verfahren entlang der Linie zwischen dem Strahler und dem Dosispunkt.
Hiermit werden die Grenzfldchen der Korperinhomogenititen zum Wasser bestimmt und
der zuriickgelegte Weg jeweils im Wasser als auch in der n-ten Inhomogenitit, r,
berechnet, wie es in der Abbildung 2.19 dargestellt ist. Die Berechnung des
Primarphotonendosisanteils in einem Dosispunkt erfolgt durch die Bestimmung der
Schwichung der Primdrphotonenfluenz in dem jeweiligen Material, anhand von den in
voraus kalkulierten effektiven linearen Schwichungskoeffizienten, p; der Tabelle 2.3,
entlang der Linie zwischen dem Strahler und dem jeweiligen Dosispunkt im Dosisgitter.
Trotz der geringfiigigen Aufhirtung des '*’Ir-Energiespektrums mit zunehmendem
Abstand in dem jeweiligen Gewebematerial, bleibt sogar fiir den Extremfall der
Schwiéchung im Knochen der Schwichungskoeffizient relativ konstant. Eine maximale
Abnahme von 2% ist dabei zu erwarten, wie Abbildung 2.17 zeigt. Diese Tatsache
begriindet die Anwendung der vorkalkulierten effektiven Schwichungskoeffizienten der
Tabelle 2.3 im exponentiellen Term der Gleichung (2.62), unabhédngig von der Lage, der
Form oder der Ausdehnung der jeweiligen Inhomogenitdt in der Patientenanatomie und
weist der Berechnung des Primédrphotonendosisanteils eine grole Generalitit zu.

Die Bestimmung des Streuphotonendosisanteils erfolgt mit der Multiplikation des
Primérphotonendosisanteils mit dem dichteskalierten SPR im Wasser. Hierbei erfolgt die
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Dichteskalierung von SPR fiir alle in den Inhomogenitdten zuriickgelegten Weglédngen, wie
sie als 1 und ry in der Abbildung 2.19 dargestellt sind. In Korperregionen mit
Massendichten p, kleiner als die Massendichte von Wasser py, wird die zuriickgelegte
Strecke 1, auf por, gestaucht und im Gegensatz dazu in Korperregionen grof3erer
Massendichten py4 als py wird die Strecke ry4 auf par4 erstreckt, wie es in der Abbildung 2.19
ersichtlich wird. Die Summation der massendichteskalierten Abstinde wird dann in die
Gleichung (2.58) eingesetzt um das SPR-Verhéltnis im Wasser zu berechnen. Dieses
Fitpolynom gilt fiir dichteskalierte Abstinde vom Strahler pr<10gem™ und ist fiir quasi-
unendliche kugelférmige Phantomgeometrien mit einem AuBlenradius von 50cm errechnet
[Ana03]. Der Vorteil dabei ist, das in voxelbasierten Patientengeometrien nicht auf die
SPR-Werte des jeweiligen Gewebematerials im Dosisgitterelement umgeschaltet werden
muss, so dass fiir die Bestimmung der SPR-Werte nur die Massendichteinformation des
jeweiligen Voxels ausreichend ist. Die Anisotropiefunktion F(r,0) ist eine von dem
Strahleraufbau und der Strahlenergie abhidngige Grofe und ihre Werte sind fiir den
jeweiligen HDR-Brachytherapiestrahler fiir Wasser als Phantommaterial tabelliert. Die
Geometriefunktion G(r,0) ist eine nur von der geometrischen Form des aktiven
Strahlerkernes abhingige Grofe (siche Kapitel 2.5.1) und steht entweder analytisch oder
tabellarisch zur Verfligung.

Pw=P1=P3=Ps P2<Pw P4~ Pw

Strahler

DP,

Abbildung 2.19: FEinfaches Beispiel einer wasserhomogenen Geometrie, die zwei
Inhomogenitdten enthdlt. Eine mit einer Massendichte (Region2) p; kleiner und eine mit
einer Massendichte (Region 4) p4 grofser als die Wasserdichte, p,. In den SPR-Term der
Gleichung 2.62, wiirde man fiir den dargestellten Dosispunkt v;+ pory+r3+ pyt+rs auf der
Grundlage der Massendichteskalierung einsetzen

Um die Giiltigkeit der Massendichteskalierung von SPR in dem hier vorgestellten
analytischen Rechenmodell zu erldutern, ist es sinnvoll, die Energiespektren von '**Ir in
dem Vorhandensein von Luft- und Schidelknocheninhomogenititen in einem mit Wasser
geflillten kugelformigen mathematischen Phantom genauer zu betrachten. Diese
Inhomogenititen stellen die beiden Extremfélle der Abweichung der Massendichte eines
beliebigen Gewebematerials von der Massendichte des Wassers dar. Die in der Abbildung
2.20 dargestellten '**Ir-Energiespektren wurden durch MC-Berechnungen an der vorderen
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beziehungsweise hinteren Grenzfliche einer kugelschalenférmigen Luft- und
Knocheninhomogenitit in dem sonst mit Wasser gefiillten quasi-unendlichen Phantom
bestimmt. Die Schichtdicke der inhomogenen Kugelschale betrdgt 3cm und ist an einem
Abstand von 3cm von dem in dem Phantom zentrierten '*’Ir Punktstrahler positioniert.
Abbildung 2.20a zeigt dass das Energiespektrum exakt vor der vorderen Flidche der Luft-
oder Knocheninhomogenitét praktisch identisch mit dem entsprechenden Energiespektrum
im homogenen Wasserphantom ist, bis auf geringste Unterschiede wegen der
unterschiedlichen Eigenschaften der Riickstreuung der im Knochen und in der Luft
entstehenden Photonen im Verhéltnis zum Wasser.

Die Abbildung 2.20b zeigt, dass das Energiespektrum unmittelbar nach der Luft-Wasser
Grenzfliche bei r=6cm fast identisch mit demjenigen direkt vor der Wasser-Luft
Grenzflache ist. Dies ldsst sich auf die vernachldssigbare Schwichung und Streuung der
Photonen in der Luft zurlickfiihren. Gegensétzlich dazu entspricht das Energiespektrum an
der Knochen-Wasser Grenzfliche dem Energiespektrum bei einem groBleren Abstand vom
Strahler im homogenen Wasserphantom, wie die Abbildung 2.16 zeigt. Diese Tatsache
untermauert die vorgestellte Massendichteskalierung von dem SPR im Wasser der
Gleichung (2.62). Die Massendichteskalierung ist jedoch nicht vollkommen gerechtfertigt
fiir den niederenergetischen Anteil des Energiespektrums nach der Knocheninhomogenitét
in dem Inlett der Abbildung 2.20b, der groBer als derjenige im Wasser sein miisste (siche
auch Abbildung 2.16). Diese Effekte, die durch die geringen Unterschiede der
Energiespektren bei der Riickstreuung von Photonen an den Grenzflachen bedingt sind,
werden von diesem analytischen Dosisrechenmodell nicht beriicksichtigt.
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Abbildung 2.20: Photonenergiespektrum vor a) r=3cm und nach b) r=6cm einer
Kugelschale gefiillt mit Kortexknochen- (-----) oder Luftinhomogenitit (.......) mit einer
Schichtdicke von 3cm in einem Abstand von r=3cm von einem '*’Ir-Punktstrahler
innerhalb eines quasi- unendlichen Wasserphantoms. Entsprechende Ergebnisse in einem
quasi-unendlichen, homogenen Wasserphantom (durchgezogene Linie) werden auch
gezeigt. Die Einlagen fokussieren auf die niederenergetische Region
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Im Falle der Bestimmung des Primérdosisanteils entweder in der wasserhomogenen
Region an dem ersten Dosispunkt (DP;) oder innerhalb der wasserinhomogenen Regionen,
beispielsweise an dem zweiten Dosispunkt (DP,) in der Abbildung 2.19 muss man auf den
jeweiligen effektiven Massenenergieabsorptionskoeffizient von Medium zur Luft
umschalten. Hétte man eine Knocheninhomogenitit, miisste der Koeffizient 1.111 fiir
Wasser (siche Tabelle 2.3) auf 1.077 an der Wasser-Knochen Kontaktfliche und zuriick
auf 1.111 an der Knochen-Wasser Kontaktfliche umgeschaltet werden.

Die Berechnung des Streuphotonendosisanteils am DP; der Abbildung 2.19 erfolgt dann
nur durch Multiplikation des massendichteskalierten SPR im Wasser mit dem
Primérphotonendosisanteil. In diesem Fall ist der Korrekturfaktor der Gleichung (2.62)
M=1. Anders sieht es jedoch fiir die Berechnung des Streuphotonendosisanteils innerhalb
einer Inhomogenitdt aus, zum Beispiel am DP,. Der abrupte Anstieg des Knochen-zu-Luft
Massenenergieabsorptionsverhéltnisses und/oder der entsprechende Abstieg dieses
Verhéltnisses flir beispielsweise Fettgewebe und Brustgewebe in der Abbildung 2.18 fiir
die niederenergetischen Photonen muss beriicksichtigt werden. Die Unterschiede zwischen
der Kerma und/oder Dosis in dem jeweiligen Gewebematerial und dem Kerma und/oder
Dosis im Wasser durch die Streuphotonen lassen sich auf die Unterschiede zwischen den
jeweiligen  Gewebe-Massenenergieabsorptionskoeffizienten und dem  Wasser-
Massenenergieabsorptionskoeffizienten flir die Streuphotonen zuriickfiihren [Ana03].
Aufgrund der gezeigten Aquivalenz der Energiespektren der Abbildung 2.16, die durch die
Massendichteskalierung des SPR-Terms im Wasser in der Gleichung (2.62) bedingt ist,
muss fiir Dosispunkte in den Inhomogenititen mit dem Korrekturfaktor M multipliziert
werden.

Da die Unterschiede zwischen den Energiespektren an den Wasser-Inhomogenitét-
Grenzflichen und denen im homogenen Wasser sehr gering sind, wie aus der Abbildung
2.20a ersichtlich wird, kann dieser erginzende Korrekturfaktor mit dem Einsatz der
effektiven Verhéltnissen der Gewebematerial-zu-Wasser Massenenergieabsorptions-
koeffizienten fiir die Streuphotonen vorgenommen werden. Diese Verhéltnisse wurden mit
Hilfe von MC-Simulationen getrennt fiir die Energiespektren der Primér- und
Streuphotonen in einem quasi-unendlichen wasserhomogenen Phantom mit maximaler
relativer statistischer Ungenauigkeit von 1.2% bestimmt. Diese Verhiltnisse sind fiir
Schidelknochen, Fett-, Lungen- und Brustgewebe in der Abbildung 2.21 als Funktion des
Abstandes r vom Strahler dargestellt.

Wihrend diese Gewebematerial-zu-Wasser Verhiltnisse fiir die Primédrphotonen
konstant mit zunehmendem Abstand und gleich mit dem Verhiltnis der
Massenenergieabsorptionskoeffizienten in der Tabelle 3.2 bleiben, z.B. ~0.969 fiir
Schéadelknochen und ~0.999 fiir Brustgewebe, nehmen diese Verhidltnisse der
Streuphotonen fiir das Knochenmaterial extrem und fiir das Lungegewebe geringfiigig mit
zunehmendem Abstand r zu und fiir das Fett- und Brustgewebe ab. Dies war durch die
vermehrte Bildung von Streuphotonen mit zunehmenden Abstand in niederenergetischen
Bereichen des  Energiespektrums zu  erwarten. Die  Verhéltnisse  der
Massenenergieabsorptionskoeffizienten des jeweiligen Mediums zum Wasser fiir die
Streuphotonen werden mit Polynomen zweiter Ordnung als Funktion des Abstandes r der
Vorderfliche der jeweiligen Inhomogenitit vom Strahler angepasst:

Material
M:(ﬁ j (r)=(4-r+B-r+C) (2.63)
Streu

Wasser

so dass jetzt die Streudosisberechnung in einem wasserinhomogenen Gewebematerial
durch die Multiplikation der dichteskalierten SPR(pmateriait)-Werte innerhalb der
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Inhomogenitit mit dem Wert des Polynoms zweiter Ordnung an dem Schnittpunkt des
Strahls mit der vorderen Fliache der jeweiligen Inhomogenitit erfolgt.
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Abbildung 2.21: Monte Carlo berechneten a) Kortexknochen- b)Fett- c¢)Lunge- und d)
Brustgewebe-zu-Wasser Massenenergieabsorptionskoeffizienten fiir den Primdr- und
Streuphotonenanteil des '*’Ir Energiespektrums als Funktion des Abstandes vom '*’Ir-

Punktstrahler. Die Gleichung (2.63) wird als durchgezogene Linie dargestellt
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In der Tabelle 2.4 werden die Fitkoeffizienten der Gleichung (2.63) fiir den
Korrekturfaktor M der Gleichung (2.62) zusammengestellt.

Gewebematerial A B C
Schéidelknochen- -1.500e-03 9.500e-02 1.054e+00
Cortex
Schéidelknochen- -5.000e-04 1.250e-02 1.152e+00
Kiefer
Fettgewebe 1.000e-04 -4.000e-03 9.856e-01
Lungengewebe -2.806e-05 9.000e-04 9.942¢-01
Brustgewebe -1.246e-04 -6.600e-04 1.082e+00

Tabelle 2.4: Die Fitkoeffizienten A, B, C der Gleichung (2.63) zur Berechnung des
effektiven Material zum Wasser Massenenergieabsorptionskoeffizienten fiir den
Streuphotonendosisanteil

2.5.6 Das Dosisrechenmodell in endlichen Geometrien

Die gegenwirtig in der Brachytherapie angewandten Dosisrechenmodelle ignorieren nicht
nur die von Wasser abweichende Patientenkdrperzusammensetzung und Massendichte,
sondern auch die endlichen Dimensionen des Patientenkorpers. Die Dosis wird auf der
Basis des TG-43 Dosimetrieprotokolls und der in diesem Dosimetrieprotokoll relevanten
physikalischen Messgroflen berechnet. Diese im Kapitel 2.5.1 vorgestellten Messgrof3en
werden durch MC-Berechnungen und Messungen in Wasser- oder wasserdhnlichen
kugelformigen Messphantomen bestimmt, die entweder unendlich oder {iblicherweise
einen 15cm grofen AuBlenradius R aufweisen. Fiir die MC-Dosimetrie der
Brachytherapiestrahler und die daraus errechneten Dosisparameter des TG-43
Dosimetrieprotokolls, die anschliefend als Input Daten fiir die Dosisberechnung in den
Bestrahlungsplanungssystemen implementiert werden, haben sich die kugelformigen
Phantome als MC-Simulationsphantome etabliert. Die Kugelform bewirkt dass die
Anisotropiefunktion des jeweiligen Strahlers in dem radialen Abstand r und unter dem
Polarwinkel 0 unabhéngig vom Phantomauflenradius R ist.

Wihrend die Berechung der Energiedosis der Primdrphotonen unabhidngig von den
Phantomdimensionen ist, hédngt der Streuphotonendosisanteil signifikant von den
Phantomabmessungen ab. Dies ist um so wesentlicher, je groler der Abstand von dem
Strahler ist und je mehr Photonen sich in dem niederenergetischen Anteil des Spektrums
anhdufen. Dies wird deutlich in der Abbildung 2.16 mit dem '°’Ir-Energiespektrum an
verschiedenen Abstidnden vom Strahler in Wasser dargestellt, wo sich die Photonen um
den 60keV Energiebereich ansammeln. In diesem Energiebereich steigt auch der
differentielle Compton-Wirkungsquerschnitt (do/dQ)compon  flir 6=180°, d.h. fiir
riickwartsgestreuten Photonen an, wie es in Kapitel 2.3 diskutiert und in der Abbildung 2.7
dargestellt wird. Es ist daher zu erwarten, dass die Position des Strahlers in Bezug auf den
Phantom- oder den Patientenkdrperrand die Dosisverteilung wegen des Uberschusses oder
Mangels an Streumaterial im Vergleich mit der Standardmessphantomgeometrie
beeinflusst. Die in der vorliegenden Arbeit in einem mathematischen quasi-unendlichen
Wasserphantom [Per04] mit einem AuBlenradius von R=50cm durchgefiihrten MC
Berechnungen zeigen, dass im Durchschnitt ein Photon bis zu seiner Absorption oder bis
zum Verlassen des Phantoms etwa 13 Wechselwirkungen im Wasser erfdhrt. Reduziert
man den AuBenradius des kugelformigen Phantoms auf die StandardgroBe von R=15cm,
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nimmt die Anzahl der Wechselwirkungen auf durchschnittlich 3.85 ab. Von denen sind im
Durchschnitt 3.17 Compton- Wechselwirkungen. In der Abbildung 2.22 sind die MC
berechneten SPR-Werte in Wasser fiir einen in den Mittelpunkt der kugelférmigen
mathematischen Phantome mit verschiedenen Abmessungen positionierten '“Ir-Strahler
dargestellt. Aus dieser Abbildung wird ersichtlich, dass es fiir jeden Aullenradius R einen
radialen Abstand gibt, ab dem die berechneten SPR-Werte in der endlichen
Phantomgeometrie von den entsprechenden SPR-Werten in dem quasi-unendlichen
(R=50cm) Wasserphantom signifikant abweichen. Dieser ist der Abstand ab dem die
Vollstreubedingungen nicht mehr gelten. In dem Inlett dieser Abbildung wird auch die
radiale Dosisfunktion dargestellt, so wie sie sich von den entsprechenden MC-SPR-Werten
im jeweiligen endlichen mathematischen Phantom und durch die Gleichung (2.61)
berechnen lédsst. Es wird gezeigt, dass in dem Fall eines in ein R=5cm grofles Phantom
implantierten '**Ir-Strahlers die auf dem TG-43 Dosimetrieprotokoll basierten
Dosisberechnungen die Dosis um durchschnittlich 13% iiberschétzen wiirden, da die TG-
43 Parameterwerte iiblicherweise auf der Basis von Phantomgeometrien mit einem
AuBenradius R=15cm durch MC Berechnungen ermittelt werden. Um 15% grofer wire
die Dosisberechnung an dem Abstand r=5Scm iiberschétzt, wiirden die in einem quasi-
unendlichen Phantom ermittelten g(r) Werten eingesetzt. Es ist auch in der Abbildung 2.22
offensichtlich, dass die von dem Mangel an Photonenriickstreuung betroffene
Phantomregion verglichen mit dem quasi-unendlichen Phantom mit zunehmendem
PhantomaufBenradius groBer wird. Dies manifestiert sich durch den zunehmenden Abstand
vom jeweiligen Phantomrand bis zum SPR-Wert, in dem signifikante SPR-Unterschiede
sichtbar sind.
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Abbildung 2.22: Die MC berechneten SPR-Werte eines "*’Ir-Punktstrahlers werden als
Funktion des radialen Abstandes in kugelférmigen wasserhomogenen Phantomen mit
einem Auflenradius R=5cm, 10cm, 15cm sowie in einem quasi-unendlichen Phantom
(R=50cm) dargestellt. In dem Inlett entsprechende Werte der radialen Dosisfunktion g(r)
berechnet durch Gleichung 2.61 werden gezeigt

Dariiber hinaus zeigt die Abbildung 2.23 die MC berechneten Werte an verschiedenen
radialen Abstinden von einem '*’Ir-Punktstrahler als Funktion des AuBenradius des
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Phantoms. In dem flachen Bereich der jeweiligen SPR-Kurven kann davon ausgegangen
werden, dass die vollstindigen Streubedingungen gewihrleistet werden, weil flir die
jeweiligen radialen Abstinden der MC berechnete SPR-Wert sich als Funktion des
PhantomauBlenradius kaum verdndert. Diese Abbildung zeigt, dass die SPR-Werte mit
zunehmendem Phantomaufenradius wachsen und sich dem Plateau der vollstindigen
Streuverhdltnisse quasi exponentiell anndhern. Die Schultern der SPR-Kurven in dem
dargestellten AuBlenradiusbereich entsprechen der Region im jeweiligen Phantom, in der
das SPR sich zu dem der quasi-unendlichen Geometrie entsprechenden konstanten Wert
bildet.

Um den variablen Phantomabmessungen fiir ““Ir im Phantommittelpunkt positionierte
Strahler Rechnung zu tragen, muss die fiir quasi-unendliche Phantome giiltige Gleichung
(2.58) mit dem Polynomfit zweiter Ordnung fiir die dichteskalierten SPR-Werte
umgeformt werden. Dabei wird angestrebt, die Generalitdt des Dosisrechenmodells zu
erhalten. Die Gleichung (2.64) berechnet den SPR Wert fiir jeden dichteskalierten radialen
Abstand r und jeden PhantomauBenradius, R, durch die Umformung des SPR-Polynoms
zweiter Ordnung der Gleichung (2.58) fiir SPRypendi-

SPR(p-r,p-R)=SPR,,,..(p-r)1—A(p-r)-exp(=B(p-r)- p-R) (2.64)

192
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Abbildung 2.23: Die MC berechnete SPR-Werte werden an verschiedenen radialen
Abstinden v, als Funktion des PhantomaufSenradius dargestellt

Die Parameter A(pr) und B(pr) sind Funktionen des dichteskalierten Abstandes, pr.
Beide konnen als analytische Funktionen beschrieben werden. Die anhand der Daten in
den Abbildungen 2.22 und 2.23 ermittelten Koeffizienten A; und B; in der Gleichung 2.65
sind in der Tabelle 2.5 zusammengefasst.

A(pry=A,-(pr)" + 45 -(pr)* + 4, - (o)’ + 4, - (pr) + 4,

(2.65)
B(pr) =B, -exp(-pr/ B;)+ B, -exp(—pr/ B,) + B,
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Ay A4 A, Az Ay
0.59723 -0.18246 0.10910 -0.01375 0.00072
By B, B, B3 B4
0.22699 0.34698 2.91220 1.97084 0.35143

Tabelle 2.5: Die Fitvariablen der exponentiellen Terme der Gleichung (2.64)

Die Implementierung der Gleichung (2.64) fiir das SPR-Verhéltnis als Funktion von pr
und R ermdglicht die analytische Berechnung der radialen Dosisfunktion g(r) fiir jeden
PhantomaufBenradius durch das Einsetzen der Gleichung (2.64) in die Gleichung (2.61).

In der Abbildung 2.24 werden die analytisch zusammen mit den MC berechneten SPR-
Werte fiir verschiedene Phantomauf3enradien dargestellt. Dariiber hinaus werden die von
dem Bestrahlungsplanungssystem errechneten SPR-Werte fiir einen in einem 15cm grof3en
kugelférmigen Phantom zentrierten '**Ir-Strahler abgebildet. Der Vergleich zwischen den
MC- und den mit dem analytischen Dosisrechenmodell berechneten SPR-Werten zeigt eine
gute Ubereinstimmung. Die prozentuelle Abweichung der durch die Gleichung (2.64)
berechneten SPR-Werte von den MC-SPR-Werten liegt durchschnittlich bei 3%. Die SPR-
Werte fiir einen in einem 15cm groBen Phantom zentrierten '*’Ir-Strahler sind um
durchschnittlich 10.5% groBer als die MC-SPR-Werten. Das in dieser Arbeit vorgestellte
analytische Dosisrechenmodell kann durch die Anpassung von SPR an die jeweiligen
PhantomauBlenradien in der Gleichung (2.64) und durch das Einsetzen in die Gleichung
(2.61) die radiale Dosisfunktion g(r) fiir zentrierte '**Ir-Strahler als Funktion von R genau
bestimmen. Dadurch wird auch eine Art und Weise festgelegt, wie die in der Literatur fiir
verschiedene Phantomauflenradien durch MC-Simulationsberechnungen ermittelten g(r)-
Werte fiir '"’Ir-Strahler durch ihre Umformung fiir einen ReferenzauBenradius R
miteinander verglichen werden kdnnen, wenn Vollstreubedingungen nicht vorhanden sind.
Dariiber hinaus konnen diese g(r)-Werte auf einen Referenzauflenradius R>40cm, der den
quasi-unendlichen Phantomdimensionen und den vollstindigen Streubedingungen
entspricht [Per04], umgerechnet und einfacher miteinander verglichen werden.

Um den Giiltigkeitsbereich des vorgestellten analytischen Dosisrechenmodells fiir
endliche Phantomgeometrien fiir die Dosisberechnung in der Umgebung von exzentrisch
liegenden '**Ir-Strahlern auszuweiten (siche Abbildung 2.25), muss man auf die Abbildung
2.20 fokussieren. Das '*“Ir-Energiespektrum wird mit zunehmendem Abstand im Wasser
abgeschwicht und durch die Vorherrschaft der Compton-Streuung sammeln sich die
Photonen in dem Energiebereich um die 60keV Energiespitze. Der Anteil jedoch der
Photonen in diesem Energiebereich an dem gesamten Energiespektrum ist gering und die
mittlere Photonenenergie in den Abstinden r=3cm und r=6cm vom Strahler sind jeweils
<E>_3.n=340keV und <E>_¢.,=319keV und weichen somit von der mittleren
Photonenenergie des emittierten Energiespektrums um jeweils 10.5% und 16% ab.
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Abbildung 2.24: Fiir einen Phantomaufsenradius von (a) R=3cm (b) R=5cm (c) R=8cm
und (d) R=10cm werden analytisch (Gleichung 2.64) berechnete (rote Linie) und die mit
MC Berechnungen bestimmten (*) SPR-Werte dargestellt. Die gestrichelten Linien zeigen
die in einem Phantom mit dem Auflenradius von 15cm berechneten SPR-Werte

Abbildung 2.25: In einem kugelformigen Phantom mit dem Aufienradius R ein in einem
Abstand d vom Phantommittelpunkt exzentrisch auf der y-Achse positionierter '**Ir-
Strahler (S). P;, P,, P; P; und Ps sind die Uberschneidungspunkte zwischen der
Kugelaufienfliche und der aus dem Strahler ausgehenden Linie entlang der die Dosis
berechnet wird
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Trotz der Anhdufung von Photonen mit zunehmendem Abstand in diesem
niederenergetischen Bereich um 60keV, in dem der differentielle Compton-
Wirkungsquerschnitt, (do/d€2)compion, filr groBe Streuwinkel 0 ansteigt, werden die meisten
Photonen in Polarwinkeln von 0<45° gestreut. Dies wird auch in der von der Arbeit von
Carlsson et al [Car00a] entnommenen Abbildung 2.26 ersichtlich. Die Abbildung 2.26
zeigt, dass fiir einen Punkstrahler der Energie von 350keV (mittlere Energie des '**Ir-
Energiespektrums in einem Abstand von r=3cm vom Strahler) sowohl die erste Generation
der Streuphotonen als auch der Durchschnitt aller Streuphotongenerationen in einem
Phantom mit dem AuBlenradius von 50cm hauptsdchlich unter Polarwinkel von 6<45° in
Bezug auf ihre Primérphotonenflugrichtung gestreut werden. Die fiir die
Dosissuperpositionsmodelle anhand von MC-Simulationen errechneten Streudosiskerne
sind in dem Energiebereich von '*Ir stark vorwirtsgerichtet.

Aus den Abbildungen 2.20 und 2.26 kann man ableiten, dass flir einen auf der Linie
Strahler zum Punkt P; (siche Abbildung 2.25) liegenden Dosispunkt der
Streuphotonenbeitrag meistens aus Streuzentren stammt, die unter einem Polarwinkel zu
dieser Linie von 0<45° fiir den jeweiligen Dosispunkt liegen. Das gleiche gilt auch fiir die
anderen aus dem Strahler ausgehenden Linien, die den Phantomrand an den Punkten Py, P,
Ps, P4 und Ps schneiden.

In die Gleichung (2.64) wird fiir jeden Dosispunkt entlang der Linie Strahler zum i-ten
Schnittpunkt derjenige Aullenradius R; eingesetzt, der als der Abstand vom Strahler zum
jeweiligen Schnittpunkt P; errechnet wird. Das SPR wird fiir den jeweiligen Abstand zum
Phantomrand R; berechnet, als hédtte man ein kugelférmiges Phantom mit diesem
AuBenradius an dieser Stelle (eine sogenannte ,,Streuzentrenkugel), wie die Abbildung
2.25 zeigt. Diese Annahme leitet sich aus den Abbildungen 2.20 und 2.26 ab, wenn man
das '"Ir-Energiespektrum und die Polarwinkel der Streuzentren in Bezug auf ihre
Primérphotonenflugrichtung betrachtet. Man erwartet jedoch, dass diese Annahme mit
zunehmendem Abstand vom Strahler weniger giiltig ist, weil aus einem groferen
Streumaterial fiir die Dosispunkte in der Néhe des Phantomrandes an den Schnittpunkten
P4 und Ps ausgegangen wird. Diese Unterstellung wird durch die orange und lila gefarbten
Kreise der fiir das Dosisrechenmodell verwendeten Kugelphantome in der Abbildung 2.25
angedeutet. Fiir die Dosispunkte auf der Linie zwischen Strahler und P; wiirde die
Gleichung (2.64) das SPR wegen der Annahme eines kugelférmigen Phantoms Radius SP;
unterschitzen, weil es in der Umgebung vom Punkt P; das Vorhandensein von weniger
Streumaterial als in der Realitét unterstellt.

Fiir ein kugelformiges Phantom mit dem AuBenradius von R=8cm, in dem der '**Ir-
Punktstrahler auf der y-Achse in einem Abstand d=6cm vom Phantommittelpunkt
positioniert ist (siche Abbildung 2.25) wird das SPR anhand der Gleichung (2.64) des in
dieser Arbeit vorgestellten Dosisrechenmodels berechnet. Die SPR-Werte entlang der
Linien SP, und SP; werden jeweils in der Abbildung 2.27a und 2.27b dargestellt. Man
siecht, dass das hier vorgestellte Dosisrechenmodell imstande ist, das SPR auch fiir
exzentrisch liegende '*’Ir-Strahler genauer als die auf dem TG-43 Dosimetrieprotokoll
stiitzenden Berechnungen fiir einen ortinvarianten Phantomauflenradius von R=15cm zu
berechnen.

Vergleicht man die mit dem analytischen Dosisrechenmodell berechneten SPR-Werten
entlang parallel zur x- Achse stehenden Linie SP, die in ihrer Mitte den Strahlerpunkt S
hat, kommt man auf einen maximalen Unterschied von 1%, wie die Abbildung 2.27a zeigt.



2.5 Dosisberechnungsmodelle in der Brachytherapie 61

013
N—_—— 7

Monte Carle ------------- Fit,Eq.

(13) 350 keV |

013

- 01

(=]

000

015 ———————————————————— —

T T
h—— Monte Carlo  ------------- Fit ,Eq. (15)(18)

a.1n

(=1

0 11 20 10 40 3

Abbildung 2.26: Die als durchgestrichelte Linie dargestellten MC berechneten
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Die Werte werden in Polarwinkelintervalle von 3°-6° 42°-45°, 87°-90° und 168°- 171°
dargestellt (aus [Car00a])

in einem kugelformigen Phantom mit dem Aufsenradius R=50cm.
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Die SPR-Werte unter der Annahme eines im Phantommittelpunkt liegenden '**Ir-Strahlers
mit dem iiblicherweise angenommenen Phantomradius von 15cm wiirde das SPR um
maximal 33% tberschitzen. In der Abbildung 2.27b werden die SPR-Werte entlang der
Linie SP; dargestellt, die in der Abbildung 2.25 die xy- Ebene unter 45° durchquert.
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Abbildung 2.27: Fiir einen Phantomauflenradius von R=8cm und einen in einem Abstand
d=6cm exzentrisch liegenden '*Ir Punktstrahler werden die analytisch berechneten (rote
Linie), die mit MC-Berechnungen bestimmten (*) und die in einem Phantom mit dem
Aufenradius von 15cm  zentrierten 21 Punktstrahler berechneten SPR-Werte (....) (a)
entlang der Linie SP; und (b) entlang der Linie SP; dargestellt (siehe Abbildung 2.25). Die
senkrechten Linien zeigen (a) die Ebene x= Ocm und (b) die senkrecht zur SP; stehende
Ebene, auf der der Strahler positioniert ist

Das Dosisrechenmodell bestimmt das SPR zur Seite des Phantomrandes mit einer
Unterschitzung den MC-SPR-Werten gegeniiber von maximal 2%, wihrend die SPR-
Werte in einem 15cm grofen Phantom um 3.5% den MC-SPR-Werten gegeniiber
tiberschdtzen. In die negative Richtung (d.h. weg vom Phantomrand) weichen die mit dem
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Rechenmodell berechneten SPR-Werten von den MC errechneten SPR-Werten um
maximal 9% ab, wihrend die maximale prozentuelle Uberschiitzung der MC berechneten

SPR-Werten in einem Phantom mit dem iiblicherweise angenommenen AufBenradius
R=15cm 42% erreicht.



Kapitel 3

Ergebnisse

3.1 Dosimetrische Verifikation des Monte Carlo Codes

Im Hinblick auf die Verifikation der Ergebnisse des MCNP/MCNPX Codes fiir '**Ir-
Strahler werden sowohl MC-Ergebnisse den Untersuchungen von Williamson et al
[Wil95a] und Karaiskos et al/ [Kar98] entnommen, sowie Messdaten von Kirov et al
[Kir95] herangezogen. Diese Daten finden ihren FEinsatz als Basisdaten fiir die
Dosisberechnungsalgorithmen kommerzieller Bestrahlungsplanungssysteme.

Uberdies werden in der vorliegenden Arbeit die Ergebnisse der angewendeten
MCNP4c/MCNPX Codes in dem niederenergetischen Bereich (E<30keV) auch mit TLD-
100 gemessenen Daten fiir die Dosimetrie eines '*°I Prostata Seeds™ verifiziert [Chi03].
Zusitzlich werden die MCNP Codes mit dem fiir die Dosimetrie in der Brachytherapie
etablierten [KarOla][Bal01][Kar99][KarO1b][Pap02][Pap03], an der Universitit Athen
entwickelten MC Code (MC-UoA), verglichen.

3.1.1 Verifikation von MCNP fiir einen "*?Ir Strahler

Fiir die MCNP-Dosisberechnungen in der Umgebung des microSelectron™ HDR '**Ir-
Strahlers wird ein kugelformiges Wasserphantom mit einem Aufenradius R=15cm
benutzt, um den MC-Berechnungen (MCPT Code) [Wil95a] (MC-UoA Code) [Kar98] und
den TLD-Messungen [Kir95] zu entsprechen, die in den gleichen Phantomabmessungen
durchgefiihrt wurden. Dieser '*’Ir-Strahler wird fir die HDR-Brachytherapie der
Strahlenklinik am Klinikum Offenbach verwendet und ist fiir die klinische Félle der
vorliegenden Arbeit eingesetzt.

Der in der Abbildung 3.1 dargestellte “Ir-Strahler wird in den Mittelpunkt des
Phantoms positioniert. Das Phantom wird in konzentrischen Kugelschalen mit einer
Schichtdicke von 0.1cm und in Polarwinkelintervalle von 2° fiir radiale Absténde r von 0.5
bis 15cm und fiir Polarwinkel 6 von 0° bis 180° unterteilt. In den Scoring Voxels der
erzeugten Geometrie wird die Energiefluenz mit dem *F4 Tally von MCNP berechnet und
mit den entsprechenden Massenenergieabsorptionskoeffizienten fiir Wasser gewichtet, so
dass sich Wasserkerma-Werte in Wasser ergeben. Fiir die MCNP-Berechungen wird der
Transport von 10° gestarteten Photonen verfolgt. Die relative statistische Ungenauigkeit
(o) der MCNP berechneten Dosiswerte liegt innerhalb von 1.4% entlang der

192

* 1257 gelectSeed, hergestellt von Isotron, (Isotopentechnik GmbH, Berlin, Deutschland) fiir Nucletron (Nucletron
B.V., Veenendal, Holland)
L 19211 microSelectron HDR (classic source), Nucletron B.V., Veenendal, Holland

64
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Mittelsenkrechte des Strahlers. Fur alle radialen Abstande und Polarwinkel von 0° bis 20°
und von 160° bis 180° betrdgt die maximale statistische Ungenauigkeit 3%.

Die Ergebnisse der MCNP-Berechnungen werden dann mit den Ergebnissen der MC-
Berechnungen in der Literatur [Wil95a][Kar98] und den TLD-Dosiswerten in Wasser
[Kir95] mittels der in dem TG-43 Dosimetrieprotokoll etablierten Messgrof3en verglichen.

worT"0

0.055cm 0.35cm

92y AISI 316L Edelstahl
Strahlerkern Kapselung

Abbildung 3.1: Geometrischer Aufbau des microSelectron HDR "*’Ir-Strahlers (classic
design)

3.1.1.1 Dosisleistungskonstante

Die durch die MCNP-Berechnungen bestimmte Dosisleistungskonstante des '**Ir-Strahlers
in Wasser betrigt Aycnp=1.118+0.009 ¢cGyU'h™ und ist in sehr guter Ubereinstimmung
sowohl mit dem MCPT berechneten Wert [Wil95a] Apcpr=1.115+0.006 cGyU'lh'lals auch
mit dem MC-UoA berechneten Wert [Kar98] von Amc.uoa=1.116+0.006 cGyU'lh'l. Der
Vergleich von Apycnp mit dem TLD gemessenen Wert in Wasser [Kir95]
Arp=1.143£0.057 ¢cGyU 'h'ergibt einen Unterschied von 2.2%, der jedoch innerhalb der
Messungenauigkeitsgrenzen der durchgefiihrten TL Dosimetrie liegt.

3.1.1.2 Radiale Dosisfunktion

Zur Verifikation des MCNP Codes und dessen Dosisberechnungen entlang der
Mittelsenkrechten des in dieser Arbeit benutzten '*“Ir-Strahlers in dem Wasserphantom mit
einem Auflenradius von 15c¢cm werden die berechneten g(r) Werte mit den entsprechenden
Werten fiir das gleiche mathematische Phantom und den gleichen Strahler verglichen.
Zusitzlich werden auch die experimentellen Daten fiir g(r) durch die TL-Dosimetrie von
Kirov et al [Kir95] benutzt. Wiirfelformige TLD-100 Proben mit Abmessungen von 0.1cm
x 0.1cm x 0.1cm wurden fiir Abstdnde von 0.5 bis 2cm und TL-Proben mit Abmessungen
von 03cm x 03cm x 0.3cm fir Abstinde von 3 bis 10cm entlang der
Strahlermittelsenkrechte in einem Solid Water Plattenphantom verwendet. Die in Wasser
MCNP berechneten sowie die von der Literatur entnommenen Werte g(r) Werte sind in der
Tabelle 3.1 zusammengestellt.

Der Vergleich der MCNP g(r) Ergebnisse mit den Werten der Literatur der zwei
unterschiedlichen MC-Codes zeigt eine sehr gute Ubereinstimmung fiir jeden radialen
Abstand vom Strahlermittelpunkt. Die maximale prozentuelle Abweichung von 1.6% der
MCNP-Werte von den MCPT-Werten ist flir =4cm festzustellen. GroBer ist die maximale
prozentuelle Abweichung von den MC-UoA Werten fiir r=10cm mit 2.3%. Beide
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maximalen Abweichungen liegen allerdings im Rahmen der statistischen Ungenauigkeit
der MC Berechnungen. Fiir alle anderen radiale Abstinde liegt die Abweichung der
MCNP-Werte von den entsprechenden MCPT und den MC-UoA Werten innerhalb von
1%. Die Abweichung der MCNP Ergebnisse von den TLD gemessenen g(r) Werten findet
thr Maximum fiir r=3cm wund betrigt 7.2%. Fiir diesen Abstand betrdgt die
Messungenauigkeit der verwendeten TL-Proben 6.5% und die relative statistische
Ungenauigkeit der MCNP-Werte 1%, so dass auch in diesem Extremfall die MCNP-
Ergebnisse praktisch mit den von der Literatur entnommenen Messwerten in relativ guter
Ubereinstimmung liegen.

r (cm) MCNP MC-UoA MCPT TLD % TLD Fehler

0.1 0.981 0.990 0.979 -

0.2 0.995 0.993 0.990 -

0.3 0.996 0.994 0.993 -

0.5 0.998 0.996 0.997 1.035 7
1 1.000 1.000 1.000 1.000 7
1.5 1.004 1.003 1.002 1.015 7
2 1.005 1.004 1.003 0.960 7
3 0.993 1.005 1.002 0.926 6.5
4 0.993 1.000 0.997 0.930 6.5
5 0.972 0.991 0.987 0.912 6.5
6 0.966 0.979 0.973 0.901 6.5
8 0.930 0.940 0.933 0.885 6.5
10 0.860 0.880 0.871 0.803 6.5
12 0.798 0.800 0.795 - -
14 0.688 0.692 0.749 - -
15 0.609 0.608 0.682 - -

Tabelle 3.1: MCNP-, MCPT- und MC-UoA- in Wasser berechnete sowie TLD gemessene
g(r) Werte mit ihrer prozentuellen Messungenauigkeit fiir den microSelectron HDR '*’Ir
Strahler

3.1.1.3 Anisotropiefunktion

Die Anisotropiefunktion des '*’Ir-HDR-Strahlers wird fiir jeden Abstand im
mathematischen Phantom mit der Normierung der Energiedosis an der jeweiligen Position
(r,0) auf die Energiedosis an der Position (1,90°). Die MCNP berechneten F(r,0)-Werte
werden zusammen mit den entsprechenden Werten von MCPT und MC-UoA fiir die
radialen Abstinde r=1cm und 3cm als Funktion des Polarwinkels 0 in den Abbildungen
3.2a und 3.2b aufgetragen. Die Anisotropiefunktion des '~“Ir-HDR-Strahlers ist fiir
30°<6<150° vom radialen Abstand unabhingig. Gegensitzlich dazu stellt man eine
maximale prozentuelle Abweichung von 6 bis7% fiir <30° und 6>150° zwischen den
Anisotropiefunktionswerten fiir die beiden radialen Absténde fest.
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Fiir Polarwinkel von 10°<0<170° zeigt sich eine sehr gute Ubereinstimmung der
MCNP- Ergebnisse mit den Ergebnissen der MCPT und MC-UoA Codes fiir beide radialen
Abstinde. Die maximale Abweichung der Anisotropiefunktion betrdgt 2% bei dem
Vergleich von MCNP mit beiden Codes in diesem Winkelbereich. Fiir 6<10° und 6>150°
nimmt die Abweichung zu und erreicht das Maximum von 8% bei dem Vergleich der
MCNP- mit den MCPT-Werten fiir =1cm und 6=1° und r=3cm und 6=1°. Geringer ist die
Abweichung der MCNP-Werte in den gleichen Winkelbereichen von den MC-UoA-
Werten. Thr Maximum betrdgt 5.2% fiir r=3cm und 0=0°. Trotz dieser erhohten
Abweichung in diesem Winkelbereich, in dem MCNP eine statistische Ungenauigkeit von
bis zu 3% aufweist, ist die Ubereinstimmung zwischen den Werten der drei
unterschiedlichen MC Codes gut.

a)
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Abbildung 3.2: MCNP (rote Linie), MC-UoA (blaue Linie) und MCPT (schwarze Linie)
berechnete F(r,0) Werte fiir a) r=1cm und b) r=3cm als Funktion des Polarwinkels, 0
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3.1.2 Verifikation von MCNP fiir einen '%°| Strahler

Als erster Schritt fiir den Vergleich von MCNP mit dem MC-UoA fiir den '*I Strahler sind
die Wirkungsquerschnitte fir den in dem Energiebereich von '*’I dominierenden
Photoeffekt von Storm et al [Sto67] in MCNP durch diejenigen in dem MC-UoA Code von
Scofield [Sco73] fiir die entsprechenden Messphantommaterialien ersetzt worden.
Dementsprechend sind auch die Daten fiir die dem Photoeffekt folgende charakteristische
Rontgenstrahlung von Everett et a/ [Eve73] in MCNP durch diejenige Datentabellierung
von Plechaty et al [Ple81] im MC-UoA Code ersetzt worden. Die Wirkungsquerschnitte
fiir die Compton- und die Rayleigh-Streuung sind in beiden MC Codes identisch und von
Hubbell et al [Hub79][Hub77] iibernommen. Dies ist auch durch die Ergebnisse von Bohm
et al [Boh03] und Reniers et al [Ren04] erforderlich, die eine prozentuelle Abweichung im
MCNP von bis zu 10% fiir die Photoeffektwirkungsquerschnitte und von bis zu 6% fiir den
gesamten Wirkungsquerschnitt im Energiebereich von '*I und '“Pd (20-40keV)
verglichen mit neueren Tabellierungen [Sco73][Cul97] nachgewiesen haben.

Ferner wird die Dosimetrie des '*’I Seeds in zwei Messphantomen durchgefiihrt, deren

Aufbau in der Abbildung 3.3 dargestellt ist. Beide bestehen aus Solid-Water-Platten, weil
Solid Water den dosimetrischen FEigenschaften von Wasser, insbesondere fiir
niederenergetische Strahlerquellen wie '*’I und '®°Pd, in Vergleich mit PMMA oder
Polystyrene néher liegt [Wil95b][Mei88b]. Ihre Abmessungen betragen 30x30x30cm?® und
sind somit den kugelformigen MC-Phantomen mit einem AuBenradius R=15cm dhnlich.
Durch die zylindrische Symmetrie der Brachytherapiestrahler, wird die experimentelle
Dosimetrie praktisch in einer Ebene durchgefiihrt, die durch die Langsachse und die
Mittelsenkrechte des Strahlers definiert wird. Der Strahler wird mit einem geeigneten
Einsatz in den Mittelpunkt der Messphantome positioniert. Die Mittelpunkte des Strahlers
und der TLD liegen in der gleichen Ebene. Im Messphantom der Abbildung 3.3a sind die
Lingsachsen der TLD und des '*°I Seeds parallel zueinander. Dieses Messphantom wird
fiir die Bestimmung der radialen Dosisfunktion, g(r) und der Dosisleistungskonstante A
benutzt. Die TLD-Platzhalter in der mittleren Messphantomplatte sind in radialen
Abstdnden von 1 bis 7cm in Abstandsschritten von 0.5cm und Winkelschritten von 5°
eingraviert, so dass gleichzeitig 72 TLD (18 je Quadrant, 4 je radialen Abstand) fiir die
Messung benutzt werden konnen. Diese spirale Anordnung aller TLD verhindert die
gegenseitige Abschirmung in Bezug auf die Lage des Strahlers (engl. Inter Chip Screening
Effect). Das in der Abbildung 3.3b dargestellte Messphantom benutzt man fiir die Messung
der Anisotropiefunktion, F(r,0).

,,,,,,,,,,,,,,

Abbildung 3.3: a) Das g(r)- und b) das F(r,0)-Messphantom
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In diesem Phantom stehen die Langsachsen der TLD senkrecht zur Léngsachse des
Strahlers. Die radialen Abstéinde der TL-Proben zum Strahlermittelpunkt betragen r=1, 1.5,
2, 3, 4, 5 und 7cm und befinden sich in Polarwinkeln von 0° bis 330° in
Winkelschrittweiten von 30° in Bezug auf die Strahlerldngsachse.

Bei der Messung im F(r,0) Messphantom nahmen alle TL-Proben ihre Positionen ein, da
die Messergebnisse an der jeweiligen (r,0) Position von dem Vorhandensein der TLD in
kleineren Abstinden unter dem gleichen Polarwinkel nicht beeinflusst werden. Dies
begriindet sich in der Tatsache, dass die Anisotropiefunktion eine relative Dosismessgrofie
ist, die die Dosisleistung an der Messposition (r,0) auf die Dosisleistung an der (1,90°)
Messposition normiert und somit den gleichen Effekt der Interferenz von TL Dosimetern
unter dem gleichen Polarwinkel an kleineren radialen Abstinden aufhebt.

In Zusammenhang mit der in Anhang C beschriebenen Kalibrierungsmethode und den
erforderlichen Korrekturfaktoren leitet sich die Dosisleistung im Wasser pro Einheit
Strahlerstirke Sk fiir jede TL-Probe von dem TL Signal von der folgenden Gleichung ab
[Wil95b]:

D (TLi_TLBkgd)'g(T)

— = 3.1)
Sy S,ce,t-8,-E(r)-F,

wobei TLyeq der Mittelwert des Untergrundssignals einer Gruppe m willkiirlich von der
Gruppe ausgewihlten TL-Proben ist, die nicht bestrahlt wurden. T ist die Bestrahlungszeit
der TL-Proben in dem jeweiligen Messphantom.

Die préasentierten TLD-Ergebnisse entsprechen den Mittelwerten wiederholter
Messungen in den beiden Messphantomen [Ana02] fiir jeden Messpunkt (r,0) bezogen auf
den Strahlermittelpunkt. Die gesamte Unsicherheit bei der Dosismessung ergibt sich aus
der quadratischen Summation der statistischen Ungenauigkeit der TLD-Messungen und
der systematischen Unsicherheit bei der PTB-Kalibrierung des '*’I-Seeds gemiB dem
NIST Kalibrierungsprotokoll [Wil99], der systematischen Unsicherheit bei der Dosimetrie
am Siemens MEVATRON KD2, der Unsicherheit bei der Ermittlung des Abstands
zwischen dem Strahler und der TL-Proben und nicht zuletzt der statistischen
Ungenauigkeit der mit dem MCNP berechneten Korrekturfaktoren.

Die Ungenauigkeit bei der PTB-Kalibrierung betrug 3% und der TLD-Kalibrierung auch
3%, zum Grofteil verursacht durch die systematische Ungenauigkeit der Messungen mit
der Ionisationskammer von 2.2%. Die relative systematische Ungenauigkeit in den TL-
Messabstinden zum Strahler betragen 1%. Die relative statistische Ungenauigkeit der
MCNP-Ergebnissen im ersten Konfidenzintervall (1o) entlang der Mittelsenkrechte des
Strahlers in beiden mathematischen Phantomen betrdgt maximal 0.9%. Fiir alle radialen
Abstinde und Polarwinkel in Bezug auf die Strahlerldngsachse von 0° bis 89° betrug der
relative statistische Fehler maximal 2.8%.

r (cm) 05 10 15 20 25 30 35 40 45 50 55 60 65 70

A= D%%VP /va‘fcsf;’;’ 1.0181.0381.0501.0671.0901.1091.1311.1481.1651.1711.1871.1931.2111.222
A :DP’%V‘UOA /DVA:;[%;VUOA 1.0261.0431.0571.0721.0851.101 1.1221.1401.157 1.65 1.1801.1991.2091.218
Clisp 1.0901.0271.0121.0071.0051.003 1.0021.002 1.001 1.001 1.001 1.000 1.000 1.000

Tabelle 3.2: MCNP und MC-UoA [Ana02] berechnete Verhdltnisse der D,, im Wasser zu
D,, im Solid Water und der Verdringungsfaktor, Casp, fiir radiale Abstinden bis 7.0cm von
dem Seed Mittelpunkt
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Bei den MCNP Dosisberechnungen wurde das '*’I-Seed in den Mittelpunkt von zwei
kugelférmigen mathematischen Phantomen bestehend aus a) Wasser und b) Solid Water
mit einem AufBenradius, R=15cm positioniert. Die Wasserenergiedosis in beiden
Phantomen wird mit der Gewichtung der Wasser Massenenergieabsorptionskoeffizienten
mit der an der Messposition errechneten '*I Photonenenergiefluenz in beiden
Phantommaterialien anhand von dem MC Tally *F4 (siehe Kapitel 2.4.1) auf der Basis der
Kermaandherung unter  Sekundérelektronengleichgewicht  berechnet, das im
Photonenenergiebereich von 20-40keV gewihrleistet wird.

In der Tabelle 3.2 sind die MC berechneten Verhiltnisse der Wasserenergiedosis im
Wasser zur Wasserenergiedosis im Solid Water zusammengestellt. Die MCNP
Dosisverhédltniswerte weichen von den entsprechenden MC-UoA Werten [Ana02] um
maximal 0.7% ab. Der Tabelle kann man die zunehmende Unterschitzung der
Wasserenergiedosis im Solid Water entnehmen, die bei r=7cm um 22% kleiner als die
Wasserenergiedosis im Wasser ist. Diese Unterschitzung ist jedoch nur vom radialen
Abstand abhingig und bleibt als Funktion des Polarwinkels 0 fiir den gleichen Abstand
konstant [Ana02]. Dies ist durch die Vorherrschaft des Photoeffekts und der
Vorwirtsrichtung der kohérent gestreuten Photonen in dem Energiebereich von I zu
erwarten (Kapitel 2.1.1). Dieser Korrekturfaktor muss bei der Umrechnung der Dosis im
Solid Water zur Dosis im Wasser beriicksichtigt werden. In der letzten Zeile der Tabelle
3.1 ist auch der Verdrangungsfaktor fiir das endliche Volumen der TL-Stidbchen Cgigp fiir
verschiedene Abstinde zusammengestellt, um die Dosis im gesamten TLD-Volumen auf
die Dosis in seinem Mittelpunkt umzurechnen. Der Verdrangungsfaktor ndhert sich mit
zunehmendem Abstand zum Strahler dem Wert 1, weil an grolen Abstinden TLD und
Strahler sich gegenseitig als Punkte betrachten. Uber diese Korrekturfaktoren hinaus wurde
auch mit dem MCNP-Code das LiF-Kerma im Solid Water in der Umgebung des '*I
Seeds auf die gleiche Art und Weise wie das Wasserkerma im Wasser und im Solid Water
berechnet. Das Verhiltnis von LiF-Kerma im Solid Water zum Wasserkerma im Solid
Water normiert auf das entsprechende Verhiltnis bei dem Energiespektrum von 6MV ist
gleich mit dem relativen Energieansprechvermdgen E’(r) und betrdgt 1.42+0.05. Dieser
Wert ist in sehr guter Ubereinstimmung mit den publizierten Werten
[Ana02][PatO1][Ren01] und dem Wert der Gleichung C.6. Der E’(r) Korrekturfaktor ist
sowohl vom radialen Abstand und vom Polarwinkel unabhéngig. Sowohl die in der Tabelle
zusammengestellten Werte als auch der Wert von E’(r) sind im Korrekturfaktor E(r) der
Gleichung (3.1) fiir die Bestimmung der Wasserenergiedosis vom TLD Signal enthalten:

E(r)y=E'(r)-C,} -4 (3.2)

disp

3.1.2.1 Dosisleistungskonstante

Die Dosisleistungskonstante ist im g(r) Solid Water Messphantom gemessen worden.
Der Dosisleistungswert leitet sich von dem Mittelwert der vier TL-Signalmessungen in
einem Abstand von lcm im g(r) Messphantom durch die Gleichung (3.1) pro Einheit
gemessener Strahlerstirke, Sy, aus der PTB Kalibrierung ab. Die gemessene
Dosisleistungskonstante betridgt im Solid Water Arppsw=0.889+0.053 cGyU']h'l und im
Wasser Arrpw=0.923+0.055 cGyU'lh'l, wenn man die Dosisunterschitzung 1.038% der
Tabelle 3.1 im Solid Water im Verhéltnis zum Wasser beriicksichtigt. Die mit dem MCNP
berechnete Dosisleistungskonstante im Wasser betrdgt Ancne w=0.95040.007 cGyU'lh'1
und weicht somit von dem gemessenen Wert um 2.7% ab. Diese prozentuelle Abweichung
jedoch liegt innerhalb der Ungenauigkeitsgrenzen der TLD Messungen. Uberdies ist der
MCNP errechnete Wert in sehr guter Ubereinstimmung mit dem Wert der
Dosisleistungskonstante im Wasser, Amcuoa w=0.95440.005 cGyU'lh'l, der mit dem MC-
UoA Code berechnet wurde, mit einer prozentuellen Abweichung von 0.4%. Die
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Fehlerquellen bei der Bestimmung der Dosisleistungskonstante anhand der TLD
Dosimetrie sind in der Tabelle 3.3 zusammengestellt.

Statistische prozentuelle Systematische
Fehlerquellen Ungenauigkeit prozentue]le
(%) Ungenauigkeit
(%)
TLD Messungen 3 -
TLD Kalibrierung und LINAC - 2
Kalibrierungsungenauigkeit
TLD und Seed Position - 1
Energieabhéngigkeit von LiF - 3.5
Quadratische Summation 3 4.15
Gesamtfehler (16) 5.12
PTB % Kalibrierungs- Fehler 3
Kombinierter % Gesamtfehler 5.93

Tabelle 3.3: Fehlerquellen bei den TLD Messungen der Dosisleistungskonstante

3.1.2.2 Radiale Dosisfunktion

Die radiale Dosisfunktion g(r) wurde in Abstinden von 1 bis 7cm mit einer Schrittweite
von 0.5cm gemessen. Die TLD-Ergebnisse im Solid Water werden mit den
Korrekturfaktoren der Tabelle 3.2 auf das Umgebungsmaterial Wasser umgerechnet und in
der Tabelle 3.4 zusammengestellt. Fiir die Berechnung der Geometriefunktion G(r,0)
wurde die Gleichung fiir die Annéherung eines Linienstrahlers in Kapitel 2.5.1 benutzt. In
der Tabelle sind sowohl die MCNP- als auch die MC-UoA-Ergebnisse fiir g(r) im Wasser
zusammengestellt. Die relative statistische Standardabweichung in dem ersten
Konfidenzintervall der MC-Berechnungen betrigt maximal 1%.

r (cm) 1.0 15 20 25 30 35 40 45 50 55 60 65 7.0

TLD 1.000 0.888 0.800 0.706 0.628 0.565 0.507 0.422 0.365 0.317 0.277 0.237 0.210
MCNP 1.000 0.915 0.817 0.722 0.633 0.554 0.483 0.420 0.362 0.313 0.269 0.231 0.199
MC-UoA 1.000 0.907 0.808 0.713 0.627 0.548 0.477 0.414 0.357 0.308 0.265 0.228 0.196

Tabelle 3.4: g(r)-Werte in Wasser von TLD-Messungen und MCNP- und MC-UoA-
Berechnungen

Die MCNP-g(r)-Werte sind in jedem Abstand groBer als diejenigen von MC-UoA
[Ana02], die jedoch innerhalb der relativen statistischen Ungenauigkeit der MC
Berechnungen der beiden Codes liegen. Die maximale prozentuelle Abweichung betrigt
1.6% bei r=5.5cm. Der Vergleich der MCNP-g(r)-Werte mit den Werten der TLD-
Messungen weist eine maximale prozentuelle Abweichung von 5.3% fiir =7cm auf. Diese
liegt jedoch innerhalb der Ungenauigkeit der TLD-Messung an diesem Abstand von +6.7%
und ldsst sich auf den steilen Abfall der Energiefluenz und somit des TL-Signals in der
Umgebung der '*I-Strahlerquelle mit zunehmendem Abstand zuriickfiihren. Die
Bestitigung der MCNP-Berechnungen lisst sich somit auf die gute Ubereinstimmung mit
den MC-UoA Rechenwerten und den TLD-Messungen zuriickfiihren.
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3.1.2.3 Anisotropiefunktion

Fiir die Bestimmung der Anisotropiefunktion durch die TL-Dosimetrie wird der Mittelwert
der Messungen aus vier TL-Proben in jedem Quadrant des in der Abbildung 3.3b
dargestellten F(r,0)-Messphantoms benutzt. Fiir die Berechnung der Anisotropiefunktion
aus den TLD Messungen mit dem TG-43 Dosimetrieprotokoll wurde die Gleichung (2.36)
durch den Einsatz der Geometriefunktion G(r,0) der Gleichung (2.34) angewendet.

Obwohl alle TL-Proben im F(r,0) Phantom unter einem Nennpolarwinkel 0 in Bezug
auf die Langsachse des 'I-Seeds liegen, bezichen sich die Messergebnisse praktisch auf
einen mittleren effektiven Polarwinkel. Dies kommt dadurch zustande, weil die TL-Proben
ein endliches Volumen haben und jedes Volumenelement unter einem anderen Polarwinkel
bezogen auf die Strahlerldngsachse betrachtet werden.

a)
1,1
1,0
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Abbildung 3.4: MCNP (rote Linie)) MC-UoA (schwarze Linie) berechnete und TLD
gemessene (schwarze Quadrate) F(r,0) fiir a) r=Icm und b) r=5cm als Funktion des
Polarwinkels, 0
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Der Nennpolarwinkel 0 ist gleich mit dem Polarwinkel ihres Mittelpunkts in der
gleichen Ebene wie die Strahlerlaingsachse. Um die mittleren effektiven Polarwinkel zu
berechnen, benutzt man die Methode der einfachen Monte-Carlo-Integration des
Polarwinkels [NumRec] 0 iiber das TLD-Volumen. Die Unterschiede zwischen dem Nenn-
und dem effektiven Polarwinkel sind um so grofer, je kleiner die radialen Abstinde vom
Strahler sind. Beispielsweise entsprechen fiir das in einem Messabstand von r=1cm und
unter einem Nennpolarwinkel 0° liegenden TLD-Stdbchen der Lange L=0.6cm durch ihr
TLD Volumenelement einem Polarwinkelbereich von 0° bis arctan[(L/2)/r]=17° mit einem
effektiven Polarwinkel von 10°. Dieser Effekt reduziert sich mit zunehmendem
Messabstand und Polarwinkel. Beispielsweise betrdgt der effektive Polarwinkel 2° statt 0°
an der (5cm,0°) Messposition und 90° an der (5cm,90°) Messposition.

Die TLD-Messwerte in den Abbildungen 3.4a und 3.4b sind an der Stelle des effektiven
Polarwinkels auf der Abszisse aufgetragen. In diesen Abbildungen sind auch die mit dem
MCNP sowie mit dem MC-UoA-Code berechneten Werte der Anisotropiefunktion in Solid
Water dargestellt. Der Vergleich zwischen den MC-Ergebnissen zeigt eine sehr gute
Ubereinstimmung fiir beide radialen Abstinden von r=Icm und r=5cm. Die maximale
prozentuelle Abweichung der MCNP Werte in einem Abstand von r=lcm von den MC-
UoA Werten unter einem Nennpolarwinkel von 0° betrigt 2.4%. Diese Abweichung liegt
innerhalb der Grenzen der statistischen Ungenauigkeit der beiden Codes. Geringer ist die
prozentuelle Abweichung fiir r=Scm mit 1.8%. Der Vergleich zwischen den MCNP
Ergebnissen und den TLD Messungen muss bei den effektiven Polarwinkeln erfolgen. Die
MCNP-Werte weisen eine groflere prozentuelle Abweichung von den TLD-Messwerten im
Gegensatz zu der sehr guten Ubereinstimmung mit den MC-UoA-Werten. Die Maxima
dieser Abweichung liegen unter dem effektiven Polarwinkel von 10° fiir r=1cm mit 7.5%
und unter dem effektiven Polarwinkel von 2° fiir =5cm mit 2.7%. Allerdings, wie es auch
aus den Abbildungen 3.4a und 3.4b ersichtlich wird, liegen diese erhdhten prozentuellen
Abweichungen in dem Bereich der Messungenauigkeit der TLD im Solid Water
Messphantom, die fir r=1cm#7.7% und fir r=5cm+8.3% des Messwertes an der
entsprechenden Messposition betragen.

3.2 Das Dosisrechenmodell in Testphantomgeometrien

Bevor das im Kapitel “Material und Methoden* vorgestellte analytische
Dosisrechenmodell ~ fiir  patientendquivalente =~ Phantomgeometrien  und  reale
Brachytherapiebestrahlungsplédne angewendet wird, wird es zunidchst fiir eine Reihe von
Testphantomgeometrien auf seine Dosisberechungsgenauigkeit und dessen Begrenzungen
gepriift.

3.2.1 Homogene Phantomgeometrien

Die Berechnung der Dosisleistung in der Umgebung eines in homogenen quasi-
unendlichen (AuBenradius, R= 50cm) Kugelphantomen zentrierten Punktstrahlers erfolgt
separat fiir die Primir- und die Streuphotonen durch die Gleichung (2.57). In diese
Gleichung wird das Fitpolynom der Gleichung (2.58) fiir SPR eingesetzt.

Fir die MCNP-Dosisleistungsberechnungen wird das Kugelphantom in n
konzentrischen Kugelschalen fiir radiale Abstinde r vom Strahler subdividiert. Die
Photonenenergiefluenz gewichtet mit den entsprechenden
Materialmassenabsorptionskoeffizienten wird bestimmt. Dies erfolgt auf der Basis der in
dem Energiebereich von '*“Ir giiltigen Kermaaniherung durch das vorhandene
Sekundirelektronengleichgewicht. Die Energiefluenz wird anhand von dem in Kapitel
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2.4.1 beschriecbenen *F2 Tally berechnet. Der Transport von 10° von dem'Ir-Strahler
emittierten Photonen wird verfolgt, um die relative statistische Ungenauigkeit der MC-
Berechungen innerhalb von 1% fiir alle radiale Abstdnde einzuhalten.

In der Abbildung 3.5 sind die Ergebnisse der analytischen Dosisberechnungen in zwei
mathematischen Phantomen dargestellt. Das eine besteht aus homogenem Wasser und das
andere aus homogenem Kortexknochen, damit das Dosisrechenmodell im Extremfall der
Abweichung der Massendichte des Gewebematerials Knochen von Wasser untersucht
wird. Die Gesamtdosisleistung wird fiir beide Phantome getrennt von der Priméirphotonen-
und der Streuphotonendosisleistung dargestellt.
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Abbildung 3.5: MC- und analytisch berechnete Dosisleistungswerte (multipliziert mit dem
Quadrat des Abstandes vom Strahler) fiir quasi-unendliche homogene Wasser- und
Kortexknochenphantome. Die Primdr-, Streu- und Gesamtdosisleistungskomponente
werden gegen den dichteskalierten Abstand, pr, aufgetragen

Der Vergleich der analytisch berechneten mit den MCNP berechneten Dosiswerten fiir
Wasser ergibt eine maximale Abweichung von 1% fiir alle Dosisleistungsanteile und somit
eine sehr gute Ubereinstimmung. In dem Extremfall des Knochenphantoms weichen die
analytisch berechneten Primérdosisleistungswerte fiir alle pr von den entsprechenden MC
kalkulierten Werten fiir Knochen um maximal 1% ab. Diese maximale Abweichung
manifestiert sich am Ende des in der Abbildung 3.5 dargestellten dichteskalierten
Abstandsbereiches. Beziiglich der analytisch berechneten Streudosisleistung ergibt sich ein
maximaler Unterschied zu den MC- kalkulierten Werten von 5% fiir r<5cm, der mit
zunehmendem Abstand auf 2% nachldsst. Diese Unterschiede lassen sich auf den
polynomischen Fit der Gleichung (2.58) auf die SPR-Werte in Wasser zuriickfiihren. Da
jedoch fiir alle r<Scm der Primérphotonendosisanteil praktisch grofer als der
Streuphotonendosisanteil ist, wird der Fehler durch die Anndherung der SPRgnochen(T)
durch die SPRwasser(PKnochent) Werte fiir die Berechnung der Streuphotonendosis weniger
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signifikant. Dabei ergibt sich eine prozentuelle Abweichung der analytischen von der MC
berechneten Gesamtdosisleistung fiir alle dargestellten radialen Abstinde im
Knochenphantom von innerhalb 2%. Diese prozentuelle Abweichung wird fiir die Fett-
und Lungegewebe homogenen Phantome noch kleiner und bleibt innerhalb von 1%
[Ana03] fiir alle Dosiskomponente im gesamten Abstandsbereich vom '*“Ir Strahler. Diese
Befunde 6ffnen den Weg fiir die analytische Dosisberechnung in der wasserinhomogenen
Umgebung '*“Ir Strahler fiir Materialien radiobiologischen Interesses.

Dariiber hinaus werden die analytisch errechneten Dosisverteilungen fiir eine einzelne
Halteposition realer '*“Ir-HDR-Strahler im Wasser mit den MC-Dosisergebnissen
verglichen. Die Dosis im Wasser wird durch die Gleichung (2.59) in der Umgebung des
It microSelectron™ HDR [Wil95a] (siehe auch Abbildung 3.1) und des neuen '**Ir-HDR
VariSource' [Ang00] Strahlers berechnet. Aufgrund der zylindrischen Symmetrie der
beiden Strahler werden die Dosisberechnung in einer 10cm x 10cm groBe Ebene
durchgefiihrt, die die Lingsachse der Strahler enthilt, deren Strahlerstirke mit dem
{iblichen in der "**Ir-HDR-Brachytherapie Wert von S,=20000U gleichgesetzt wurde. Der
Strahler wird in der Mitte dieser Ebene positioniert, die in 2500 Pixels der Grofle 0.2cm x
0.2cm unterteilt wurde. Zusitzlich wird die Dosisverteilung in der Umgebung dieser
Strahler mit den auf dem TG-43 Dosimetrieprotokoll stiitzenden, MC generierten und fiir
die beiden '**Ir-Strahler in den klinischen Bestrahlungsplanungssystemen angewendeten
und publizierten Daten [DaskOla][Ang00] in der gleichen Geometrie, wie oben
beschrieben, berechnet. Diese Dosis wird deswegen “BPS generierte Dosis* genannt. Die
Zeitdauer der analytischen Dosisberechnungen fiir diese Geometrie liegen in dem ms
Bereich auf einem Windows 2000 PC mit einem 2.8 GHz Intel IV Prozessor.

Analytische und BPS generierte Dosisergebnisse werden nicht nur durch die
entsprechenden Konturen der identischen Dosisleistung (Isodosisleistungslinien) sondern
auch auf der Pixel-zu-Pixel Basis mit Hilfe einer Farbskalierung verglichen. Diese
Farbskalierung entspricht der absoluten prozentualen Abweichung zwischen den
analytischen und den BPS generierten Dosisleistungswerten und wird gegeben durch:

1Dt (70) = Dy (,6)

Abweichung(%) = :
D yps (r,0)

-100% (3.1)

In der Abbildung 3.6 sind die mit dem analytischen Dosisrechenmodell berechneten und
die BPS generierten Isodosisleistungslinien in Einheiten von Gyh™in der Umgebung des
microSelectron (Abbildung 3.6a) und des VariSource (Abbildung 3.6b) '*’Ir-HDR-
Strahlers dargestellt. Eine gute Ubereinstimmung zeigt sich zwischen den analytischen und
den BPS generierten Dosisergebnissen. Feststellbare Unterschiede innerhalb von 0.01cm
sind nur an Dosispunkten in der unmittelbaren Néhe der Strahlerldngsachsen zu sehen.
Diese Unterschiede liegen jedoch innerhalb der statistischen Unsicherheit der MC-Daten,
die als Basisdaten fiir die Brachytherapieplanungssystemen benutzt werden. Der Pixel-zu-
Pixel Vergleich der Abbildung 3.6a ergibt fiir die Mehrheit der Pixels eine prozentuale
Abweichung von 0 bis 2% in der Umgebung des microSelectron und eine prozentuale
Abweichung von 0 bis 1% in der Umgebung des neuen VariSource-'"*Ir-Strahlers.

L 9211 microSelectron HDR Strahler (classic design), Nucletron B.V., Veenendaal, The Netherlands
" 1921 VariSource HDR Strahler (new design), Varian Oncology Systems, Palo Alto, CA, USA
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Abbildung 3.6: Analytische (—) und BPS (- - -) berechnete prozentuale Werte der
Isodosisleistung in der Umgebung des microSelectron- (a) und des neuen VariSource- (b)
21+ HDR Strahlers in einer der Strahlerlingsachse enthaltenden Ebene der
Strahlerstirke, Sy=20000U. Die Farbskala zeigt die prozentuale Abweichung zwischen den
analytisch berechneten und den BPS generierten Dosisleistungswerten

Unterschiede groBer als 2% und kleiner als 5% sind nur in Regionen in der unmittelbaren
Néhe der Strahlerldngsachsen feststellbar, in denen jedoch auch die MC-Ungenauigkeit der
fiir das TG-43 Dosimetrieprotokoll benutzten Parameter in der gleichen Gréfenordnung
liegt. Benutzt man die physikalischen Messgro3en des TG-43 Dosimetrieprotokolls fiir den
Vergleich der Dosisergebnisse, errechnet man mit dem analytischen Dosisrechenmodell
die  Dosisleistungskonstante ~ des  '"Ir  klassischen  microSelectron-Strahlers
AModeu:l.124cGyh'1U'1, die in sehr guter Ubereinstimmung mit dem im PLATO BPS und
im SWIFT benutzten Wert der Dosisleistungskonstante Apps=(1.115+0.5%)cGyh™ U™
[Wil95a] steht. Eine sehr gute Ubereinstimmung zeigt sich auch fiir den neuen VariSource-
2 HDR Strahler zwischen dem mit dem Rechenmodell analytisch berechneten Wert der
Dosisleistungskonstante AModeHZI.101cGyh'1U'1und dem von der Literatur [Ang00]
entnommenen Wert der Dosisleistungskonstante Agps=(1.101+0.006)cGyh™'U™.

3.2.2 Inhomogene Phantomgeometrien

Um den Einfluss der Interferenz von Gewebematerialien in dem Dosisreferenzmedium
Wasser auf die Dosisberechnung mit dem analytischen Rechenmodell zu untersuchen,
werden quasi-unendliche mathematische Wasserphantome aufgebaut, die Schidelknochen-
Luft-, Lungegewebe- und Fettgewebeinhomogenitdten enthalten. Deren Aufbau wird in der
Abbildung 3.7 dargestellt.

Die Inhomogenititen haben die Form von Kugelschalen unterschiedlicher Dicke, d, die in
verschiedenen Abstinden r vom '*“Ir-Strahler positioniert sind. MC-Berechnungen werden
fir den Vergleich der analytisch berechneten Dosisergebnisse bendtigt. Fiir die
kugelschalformige Geometrie der Inhomogenititen wird &hnlich mit dem Fall der
wasserhomogenen Geometrien die Energiefluenz der Photonen an jeder Fliche der
diskreten Kugelschalen mit Abstand r vom Strahler berechnet und daraus wird das Kerma
abgeleitet. Der Transport 10® emittierter Photonen wird in der ganzen Phantomgeometrie
verfolgt und die relative statistische Ungenauigkeit auf dem ersten Konfidenzintervall (10)
der MC Dosiswerte bleibt innerhalb von 1%.
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Abbildung 3.7: Zentraler = Querschnitt des  kugelférmigen  mathematischen
Wasserphantoms mit dem Auflenradius R, das die kugelschalenférmige Inhomogenitdit des
Gewebematerials der Schichtdicke, d, an einem Abstand r vom zentrierten '*’Ir Strahler
enthdlt

Die beiden Abbildungen zeigen die Geometrie von lcm und 3cm dicken
Inhomogenititen, die an einem Abstand r=1cm (Abbildungen 3.8a und 3.9a) und r=3cm
(Abbildungen 3.8b und 3.9b) von dem '**Ir-Strahler positioniert sind. Des weiteren zeigen
die Abbildungen 3.8 und 3.9 die MC- und die analytisch kalkulierten Dosisleistungswerte
sowohl vor und hinter als auch innerhalb der untersuchten Kérperinhomogenititen. Um die
Genauigkeit des Dosisrechenmodells verglichen mit den MC Ergebnissen unter der
Bedingung des Unterschieds der Massendichte zum Referenzmaterial Wasser zu
untersuchen, werden das Gewebematerial Schiddelknochen (in diesem Fall das
Kieferknochen) und Luft in der Tabelle 2.3 ausgewdhlt. MC berechnete HCF (engl.
Heterogeneity Correction Factor), die als das Verhéltnis der Dosisleistung an einem Punkt
hinter der vorhandenen Inhomogenitit zu der Dosisleistung in der Abwesenheit dieser
Inhomogenitidt definiert werden [Dask98a][Wil93b], reichen fiir die dargestellten
Geometrien von 0.85 bis maximal 1.15 hinter der Schddelknocheninhomogenitét und von
1.03 bis 1.08 hinter der Luftinhomogenitit. Diese Ergebnisse lassen sich hauptsédchlich auf
die Anderung des Primirphotonendosisbeitrags zuriickfiihren, da sowohl in der Abbildung
3.8 als auch in der Abbildung 3.9 die Ab- oder die Zunahme der Primérdosisleistung hinter
den Inhomogenitdten an der Position r=1 und r=3cm signifikanter als die entsprechende
Anderung des Streudosisbeitrags ist.

Die analytischen Dosisleistungsberechnungen erfolgen durch die Gleichung (2.62). Die
Primérdosisleistung wird mit Hilfe der in der Tabelle 2.3 zusammengestellten Daten
berechnet. Der Vergleich mit den MC-Dosisergebnissen fiir die Primérdosisleistung ergibt
eine sehr gute Ubereinstimmung fiir beide K&rperinhomogenititen, unabhingig von ihrem
Abstand zum Strahler und ihrer Schichtdicke. Die maximale Abweichung liegt innerhalb
von 1% fiir jeden Abstand r und bestitigt die Stirke des vorgestellten analytischen
Dosisrechenmodells  fiir ~ die  Dosisberechnung  bei ~ Vorhandensein  von
Korperinhomogenititen beliebiger Form, Dicke und Lage zum '**Ir-Strahler dar. In der
Anwesenheit einer Inhomogenitit der Schichtdicke d wird der HCF fiir die
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Primérdosisleistung gegeben durch: HCF,im=exp(-Ap Ar), wobei Ap der Unterschied der
effektiven Schwichungskoeffizienten des jeweiligen Mediums zu dem des Wasser ist. Es
ist die Konstanz von Ap iiber die minimale Energieaufhiartung des priméiren
Photonenbiindels mit zunehmendem Abstand hinaus (siche Abbildung 2.17), die die grol3e
Genauigkeit des analytischen Rechenmodells in der Bestimmung der Primérdosisleistung
erklart.

Die Streudosisleistung wird als Produkt der Primérdosisleistung mit dem SPRyer(pr)
des massendichteskalierten Abstands durch die Gleichung (2.62) berechnet. Ergebnisse fiir
die Streudosisleistung fiir die inhomogenen Geometrien der Abbildung 3.8 beweisen, dass
das vorgestellte Dosisrechenmodell imstande ist, auch die Streudosisleistung sowohl vor
und hinter als auch in der Inhomogenitit zu korrigieren. Man erkennt eine Abweichung der
mit dem analytischen Rechenmodell kalkulierten Werte der Streudosisleistung von den
entsprechenden MC-Dosiswerten von 1 bis 9% fiir jeden Abstand hinter der distalen
Grenzflache der Knocheninhomogenitit.

An Dosispunkten jedoch unmittelbar vor der Inhomogenititsvorderflaiche von Knochen
kann das analytische Rechenmodell den geringen Anstieg der Streudosisleistung aufgrund
der riickwérts gestreuten Photonen (und als Folge den Anstieg der Gesamtdosisleistung)
nicht korrigieren (sieche Abbildung 3.8). Ahnlich kann das Rechenmodell den geringen
Abstieg der Streudosisleistung der riickwérts gestreuten Photonen direkt vor der
proximalen Grenzfliche der Luftinhomogenitit in der Abbildung 3.9 nicht korrigieren.
Diese Effekte, die durch geringe Unterschiede der Energiespektren bei der Riickstreuung
von Photonen an den Grenzflichen bedingt sind, werden von diesem analytischen
Dosisrechenmodell nicht berilicksichtigt, wie es in Kapitel 2.5.5 erldutert wird. Die
maximale Abweichung der analytisch berechneten Streudosisleistung von den MC-Werten
liegt fiir alle radialen Abstéinde innerhalb von 9%. Wie aus den Abbildungen 3.8a und 3.8b
ersichtlich wird, gelingt es dem Rechenmodell die Gesamtdosisleistung um
durchschnittlich 1.5% und 3.5% nach der Knocheninhomogenitit fiir jeweils d;=1cm und
d>=3cm zu korrigieren, im Verhéltnis zu den berechneten Gesamtdosiswerten unter
Vernachldssigung der inhomogenen Geometrie bei der Dosisberechnung. Weiterhin zeigen
die Abbildungen 3.8c und 3.8d, dass die Gesamtdosisleistung durch die Anwendung des
Dosisrechenmodells um durchschnittlich 2% und 4% nach der Knocheninhomogenitét fiir
jeweils d;=1cm und d,=3cm korrigiert wird. In der Knocheninhomogenitidt der Abbildung
3.8d mit dy=3cm wird die Gesamtdosisleistung um durchschnittlich 5.5% trotz der
Gesamtdosisiiberschitzung verglichen mit den MC-Werten korrigiert. Ahnlich sieht es
auch bei der Anwendung des Dosisrechenmodells fiir die Luftinhomogenitéit aus. Die
Abbildungen 3.9a und 3.9b zeigen die Korrektur der Gesamtdosisleistung um
durchschnittlich 1.5% und 4.5% nach der hinteren Fliache der Luftinhomogenitit fiir
jeweils d;j=lcm und d,=3cm. Die entsprechenden Korrekturen der Gesamtdosisleistung in
den Abbildungen 3.9c und 3.9d fiir jeweils d;=lcm und d,=3cm sind 2% und 5.5%,
wihrend auch in der Luftinhomogenitit die Gesamtdosisleistung um durchschnittlich 10%
korrigiert wird.

Da es sich bei dem vorgestellten analytischen Dosisrechenmodell um einen Pfadldngen-
Streudosiskorrekturmodell handelt (engl.: path length scatter dose calculation model), wird
zusitzlich der Einfluss der lateralen Dimensionen von endlichen Korperinhomogenitéten
auf die Dosisverteilung in der Umgebung und innerhalb einer Reihe von wiirfelférmigen
Inhomogenititen sichtbar, die an verschiedenen Abstinden von einem im kugelférmigen
Wasserphantom mit einem AuBenradius von 15cm zentrierten '**Ir-Strahler positioniert
sind. MC Berechnungen werden in der dreidimensionalen Phantomgeometrie durchgefiihrt.
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Abbildung 3.8: Analytisch (—) und MC- berechnete Dosisleistungswerte (multipliziert mit
dem Abstandsquadrat) fiir ein quasi-unendliches Wasserphantom mit einer
Schédelknocheninhomogenitdt (Kieferknochen) der Schichtdicke a) d;=Icm fiir r=Icm
(MC Werte: ') b) d=3cm fiir r=1cm (MC Werte: V) c¢) d;=1cm fiir r=3cm (MC Werte: /')
und d) d,=3cm fiir r=3cm (MC Werte: V). Entsprechende Dosisleistungsergebnisse in
einem quasi-unendlichen homogenen Wasserphantom (") sind dargestellt. Die roten
senkrechten Linien zeigen die Grenzfldchen der Schddelknocheninhomogenitdt
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Abbildung 3.9: Analytisch (—) und MC- berechnete Dosisleistungswerte (multipliziert mit
dem Abstandsquadrat) fiir ein quasi-unendliches Wasserphantom mit einer
Luftinhomogenitdt der Schichtdicke a) d;=I1cm fiir r=1cm (MC Werte: /') b) d,=3cm fiir
r=Icm (MC Werte: V) c¢) di=I1cm fiir r=3cm (MC Werte: ) und d) d,=3cm fiir r=3cm
(MC Werte: V). Entsprechende Dosisleistungsergebnisse in einem quasi-unendlichen

homogenen Wasserphantom () sind dargestellt. Die blauen senkrechten Linien zeigen die
Grenzflichen der Luftinhomogenitiit
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Um die relative statistische Ungenauigkeit der Gleichung (2.29) von den MC-
Berechnungen innerhalb von 3% einzuhalten, bendtigt man fiir die Berechnung der Dosis
in einer Ebene mit einem Dosisgitter der Auflosung 0.2cm x 0.2cm und der Schichtdicke
von 0.2cm 10® primir gestartete Photonen. Die Erfiillung dieser Anforderungen resultierte
zu einer CPU Laufzeit von ungefdhr 25 Stunden auf einem Pentium IV Windows 2000 PC
mit einem 2.8GHz Prozessor, wihrend das Dosisrechenmodell fiir die analytischen
Dosisberechungen der gleichen Geometrie etwa 2s braucht. Die analytischen
Dosisberechnungen werden durch die Gleichungen (2.62) und (2.64) nicht nur im
Vorhandensein der Inhomogenitit sondern auch im homogenen Wasserphantom mit
R=15cm durchgefiihrt. Die wasserhomogene Phantomgeometrie mit R=15cm entspricht
iblicherweise der Simulationsgeometrie fiir die MC Berechnungen der Parameter des TG-
43 Dosimetrieprotokolls fiir ""*Ir-Strahler. In den Abbildungen 3.10 sind die analytisch
sowie die MC berechneten Dosisergebnisse in der Form von Konturen der gleichen
Dosisleistung in Einheiten von Gyh™ in der Umgebung eines '**Ir Punktstrahlers mit der in
der "’Ir-HDR-Brachytherapie iiblichen Strahlerstirke von $,=20000U dargestellt.

Fir alle Inhomogenititen betrigt die Abweichung der analytisch berechneten
Dosiswerten von den MC Dosiswerten maximal 2.5% in den Phantomregionen, die nicht
direkt an den dem Strahler zugewandten Vorderflichen (z-Ebenen), direkt neben den
Seitenfldchen (y-Ebenen) sowie innerhalb oder hinter der Inhomogenitit liegen.

Die analytischen Berechnungen sowohl fiir die wasserhomogene Geometrie (dem TG-
43 Dosimetrieprotokoll entsprechend) als auch fiir die inhomogene Geometrie
unterschitzen die Dosis direkt an der Vorderfliche der Kortexknocheninhomogenitit
sowohl fiir z=lcm in der Abbildung 3.10a und fiir z=4cm in der Abbildung 3.10b. Das
kommt dadurch zustande, weil das analytische Dosisrechenmodell den Dosisbeitrag der
zuriickgestreuten Photonen vom Knochen in Vergleich mit Wasser nicht berticksichtigt.
Innerhalb der Knocheninhomogenitit in der Abbildung 3.10a steht das Dosisrechenmodell
fiir die inhomogene Geometrie in sehr guter Ubereinstimmung mit den MC-Ergebnissen
innerhalb von 3.5% bis auf die Region direkt vor der hinteren Grenzfliche der
Knocheninhomogenitét fiir z=3.5 bis 4cm, in der die Dosis bis um 7% tiberschitzt wird.
Berechnet man die Dosis im Knochen mit dem dem TG-43 Dosimetrieprotokoll
entsprechenden Rechenmodell, wird die Dosis im Knochen um 7% durch die
Vernachlédssigung des Anstiegs des Streuphotonenanteils im Knochen unterschétzt. An den
Seitenfldchen (y=+1.5cm) und in dem Bereich hinter der Knocheninhomogenitét (z>4cm)
der Abbildung 3.10a liegt die Abweichung der Dosisrechenmodellwerte von den MC-
Werten innerhalb von 2.5%, wéhrend die Anwendung des TG-43 Dosimetrieprotokoll
kompatiblen Dosisrechenmodells die Dosis um 8%- durch die Vernachldssigung der
erhdhten Photonenschwiichung im Knochen- iiberschitzt. Ahnliches gilt auch fiir die
Abbildung 3.10b, aus der ersichtlich wird, dass das Dosisrechenmodell um bis zu 9% in
der Néhe der hinteren Grenzflache der Kortexknocheninhomogenitét die Dosis tiberschitzt
(z=5.5 bis z=7cm), wihrend das TG-43 kompatible Dosisrechenmodell die Dosis um bis
zu 8.5% durch die gesamte Inhomogenitit unterschitzt. In der Region hinter (z>7cm) und
an den Seiten der Knocheninhomogenitit (y=+1.5cm) korrigiert wieder das analytische
Dosisrechenmodell um 14% die von dem TG-43 Dosisrechenmodell errechneten
Dosiswerten und liegt in sehr guter Ubereinstimmung mit den MC-Dosisergebnissen.

In den Abbildungen 3.10c und 3.10d wird die Dosis direkt an der vorderen Grenzfldche
der Luftinhomogenitit jeweils fliir z=lcm und z=4cm {berschétzt, da sowohl das
vorgestellte als auch das TG-43 kompatible Dosisrechenmodell den Mangel an
Streumaterial wegen der Luftinhomogenitit und die reduzierte Anzahl von riickgestreuten
Photonen im Verhiltnis zum Wasser nicht beriicksichtigen. In der Luftinhomogenitit der
Abbildung 3.10c wird die Dosis um maximal 3% von dem analytischen Dosisrechenmodell
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unterschitzt, wihrend die Dosis vom TG-43 kompatiblen Dosisrechenmodell bis zu 6.5%
verglichen mit den MC Dosiswerten {iiberschitzt wird. Neben den Seitenflichen
(y=t1.5cm) und hinter der Luftinhomogenitit (z>4cm) korrigiert das vorgestellte
Dosisrechenmodell die Dosis um durchschnittlich 5% -verglichen mit dem TG-43
kompatiblen Dosisrechenmodell- und stimmt mit den MC-Dosisergebnissen innerhalb von
6% tiberein. In der Abbildung 3.10d betrigt die entsprechende durchschnittliche Korrektur
der Dosisberechnung durch die Anwendung des Dosisrechenmodells hinter der
Luftinhomogenitit 10%, d.h. die Anwendung des TG-43 kompatiblen Dosisrechenmodells
wiirde die Dosis um 10% verglichen mit den MC-Ergebnissen unterschitzen, durch die
Vernachlédssigung der reduzierten Schwichung der Photonen in der Luft. Innerhalb der
Luftinhomogenitit wird die vom analytischen Dosisrechenmodell errechnete Dosis um
maximal 6% vor der hinteren Luftgrenzfliche unterschitzt, wihrend sie vom TG-43
kompatiblen Dosisrechenmodell an der vorderen Luftgrenzfliche um 5% tiberschitzt und
an der hinteren Grenzfliche um 4% unterschitzt wird. Diese Effekte kommen dadurch
zustande, weil an der vorderen Luftgrenzfliche ein groBerer Anteil von riickgestreuten
Photonen von dem TG-43 kompatiblen Rechenmodell angenommen wird, die praktisch
nicht in der Luft erzeugt werden und kurz vor der hinteren Luftgrenzflache (z=7cm) die
Schwichung der Primédr- sowie der Streuphotonen grofer als die in der Luft tatséchlich
stattfindenden Schwichung angenommen wird.

In dem Fall der wiirfelférmigen Inhomogenitit mit Lungengewebe der Tabelle 2.3 der
Massendichte p=1.05gecm™ stimmen sowohl die analytischen als auch die TG-43
kompatiblen Dosisergebnissen mit den MC-Dosiswerten durch das ganze Phantom
innerhalb von 1.5% tiiberein, wie es in den Abbildung 3.10e und 3.10f sichtbar ist. Die sehr
gute Ubereinstimmung ldsst sich auf die sehr geringe Massendichteabweichung des
Lungengewebes vom Wasser und die Vorherrschaft der Comptonstreuung fiir '**Ir-Strahler
zuriickflihren.
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Abbildung 3.10: In der wasserhomogenen Geometrie (rote Linien), MC- (gestrichelte
Linien) und in der inhomogenen Geometrie (schwarze Linien) berechnete
Dosisleistungskonturen fiir ein 3x3x3 cm? grofles Kortexknochenstiick fiir a) z=1cm und b)
z=4cm, fiir eine3x3x3 cm? grofe Luftinhomogenitdt fiir ¢) z=Icm und d) z=4cm und fiir
eine2x2x2 cm?® groffe Lungengewebeinhomogenitdt fiir e) z=Icm und f) z=4cm in der
Umgebung eines '*’Ir Strahlers dessen zentrale Position im Phantom mit X gekennzeichnet
ist. Die Dosisleistungslinien 300Gyh™, 80Gyh™, 30Gyh™, 12Gyh™, 8Gyh™ und 5Gyh™ sind
in der yz- Ebene des kugelformigen Phantoms dargestellt. Die Vorderflichen aller
Inhomogenitiiten haben einen Abstand von z=Icm oder z=4cm vom '*’Ir Strahler. Die
hinteren Fldchen der Knochen- und Luftinhomogenitdten liegen dann jeweils bei z=4cm
und z=7cm. Ihre Seitenflichen liegen bei y=-1.5cm und 1.5cm sowie bei x=-1.5cm und
1.5c¢m. Bei den Lungeninhomogenitditen liegen die hinteren Grenzflichen bei z=3cm und
z=6cm und ihre Seitenflichen bei y=-1cm und Icm sowie bei x=-1cm und Icm

Obwohl es sich bei dem vorgestellten Dosisrechenmodell um ein fiir die
Streudosiskorrektur eindimensionales Pfadlingenmodell handelt, zeigen diese Ergebnisse,
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dass diese  iiblicherweise = vorkommenden lateralen =~ Dimensionen  von
Korperinhomogenititen in dem '“’Ir-Energiebereich keinen groBen Einfluss auf die
Dosisberechnung an den Seitenflichen und hinter der dargestellten Inhomogenitéiten
haben. Die Unterschiede der in die Inhomogenitdt lateral hinein- und aus der
Inhomogenitdt lateral hinausgestreuten Photonen sind im Verhéltnis zu der
wasserhomogenen Geometrie fiir die dargestellten Abmessungen der Inhomogenitéiten
nicht ausgeprigt selbst im Extremfall der Luft und des Schéddelknochens. Das
Dosisrechenmodell ist in der Lage Dosisberechnungen auch fiir diese endlichen
mittelgroBen Korperinhomogenititen zu korrigieren. Trotzdem erwartet man, dass das
vorgestellte Modell bei grofleren Inhomogenititen, wie im Falle der luftgefiillten Lungen
im Patiententhorax oder mit zunehmendem Abstand und dem daraus folgenden Anstieg an
Streuphotonendosis in den Inhomogenititen, in seiner Dosisbestimmung deutlich
signifikanter von den als Referenzstandard geltenden MC-Dosisergebnissen abweicht.

3.2.3 Endliche Phantomgeometrien

Fir die Untersuchung der Auswirkung der endlichen Phantomabmessungen auf die
Dosisleistung in der Umgebung eines '**Ir-Strahlers und um den Giiltigkeitsbereich des in
dieser Arbeit vorgestellten Modells hervorzuheben, werden zundchst MC Berechnungen
fiir in kugelformigen Phantomen zentrierten '**Ir Strahler durchgefiihrt, deren AuBenradien
R<15cm betragen. 15cm groB ist iiblicherweise der Auflenradius des Phantoms, in dem die
physikalischen GroBlen des TG-43 Dosimetrieprotokolls anhand von MC Simulationen
errechnet und anschliefend in die Bestrahlungsplanungssysteme (BPS) als tabellierte
Basisdaten eingefiihrt werden [Wil95a][Ang00]. Die unter diesen Annahmen ermittelten
Dosisergebnisse werden in den folgenden Abbildungen als BPS-Dosisergebnisse
bezeichnet. Die Implementierung des analytischen Dosisrechenmodells fiir alle in diesem
Kapitel vorgestellten Phantomgeometrien stiitzt sich auf die Gleichungen (2.62) und (2.64)
fiir endliche Geometrien.

Die in der Abbildung 3.11 dargestellten MC-Dosisergebnisse werden unter der
Annahme der Sekundérelektronengleichgeweichtes an kugelschalférmigen Flachen in den
radialen Abstdnden r vom Strahler mit einer prozentuellen statistischen Ungenauigkeit von
2% berechnet. Um die Giiltigkeit der Kermandherung an dem Phantomrand zu untersuchen
wurden separate MC-Simulationen unter Einschaltung des Sekundérelektronentransports
durchgefiihrt. Die Ergebnisse zeigten, dass an dem jeweiligen Phantomrand des
Wasserphantoms die Dosis von der Wasserkerma weniger als 1% abweicht und
demzufolge das angenommene Sekundirelektronengleichgewicht an dem Phantomrand
gewdhrleistet wird. In den Abbildungen 3.11a, 3.11b, 3.11c und 3.11d zeigt sich eine gute
Ubereinstimmung zwischen den mit dem Dosisrechenmodell und den MC Simulationen
ermittelten Dosisleistungswerten. Die BPS berechneten Dosisleistungswerten weichen
hingegen von den MC-Dosisergebnissen deutlich ab. Fiir die PhantomauB3enradien R=3cm,
R=5cm, R=8cm und R=10cm gelingt es mit dem analytischen Modell die Dosisleistung zu
korrigieren, unter Beriicksichtigung des Mangels an Photonenriickstreuung in der
Umgebung des Phantomrandes. Sie weicht jeweils um maximal 4% fiir alle
Phantomauflenradien von den entsprechenden MC-Dosisergebnissen ab. Die
durchschnittliche Uberschitzung der Gesamtdosisleistung vom BPS fiir einen im
jeweiligen Phantom zentrierten 'Ir-Strahler gegeniiber den MC-Dosisergebnissen in allen
Abstinden r ist 12% fiir R=3cm, 13.5% fiir R=5cm, 11.8% fiir R=8cm und 9.3% fiir
R=10cm und hat ein Maximum von bis zu 42%.
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Abbildung 3.11: Fiir einen Phantomauflenradius von (a) R=3cm (b) R=5cm (c) R=8cm
und (d) R=10cm werden die analytisch berechneten (rote Linie) und die mit MC-
Berechnungen bestimmten (*) Gesamtdosisleistungswerte pro Einheit Strahlerstirke Sy
und multipliziert mit dem Abstandsquadrat dargestellt. Die gestrichelten Linien zeigen die
in einem  Phantom mit dem  Aufenradius von 15cm  entsprechenden
Gesamtdosisleistungswerte (BPS)

Als néchster Schritt wird die Untersuchung des Einflusses der exzentrischen Position
eines in einem 15cm groBen Phantom liegenden '“Ir-Strahlers auf die Dosisverteilung
betrachtet. Die Abbildungen 3.12a bis 3.12d zeigen die Dosisiiberschitzung gegeniiber der
MC-Dosisleistungsergebnisse auf der proximalen Seite zum Phantomrand. Diese
Abbildungen zeigen auch den gegensitzlichen Effekt der Dosisunterschitzung fiir
Dosispunkte in dem Phantominneren. In der Abbildung 3.12a iiberschitzt das BPS die
Dosisleistung fiir y=0cm um bis zu 13% verglichen mit den MC-Dosisleistungsergebnissen
am proximalen Phantomrand. Diese Gesamtdosisiiberschitzung entlang der x-Achse von
BPS wird jedoch mit dem Positionieren des '**Ir-Strahlers niher zum Phantomrand in den
Abbildungen 3.12b, 3.12c und 3.12d abgeschwicht, da fiir radiale Abstinde r<6cm der
Mangel an Photonenriickstreuung von der Vorherrschaft der Primédrphotonendosisleistung
kompensiert wird.

Fiir die BPS-Dosispunkte in den Abbildungen 3.12a bis 3.12d, die auf der proximalen
Seite und in der Ndhe zum Phantomrand bei y#0cm liegen, kann man einen &hnlichen
Effekt der Dosisleistungsiiberschitzung beobachten. Dieser Effekt nimmt mit
abnehmendem Abstand des Strahlers vom Phantomrand zu und erreicht einen maximalen
Wert von 16% fiir die 0.005¢Gyh™ U™ Isodosisleistungslinie in der Abbildung 3.12d, in der
der Abstand vom Strahler zum Phantomrand 2.5cm betrégt. Dieser Effekt 1dsst sich durch
die Vorherrschaft des Streuphotonendosisanteils in diesen groen Abstinden erklédren, der
desto signifikanter wird, je groer die Abstinde vom Strahler am Phantomrand werden.



88

Kapitel 3:Ergebnisse

-
a
T

—y
an O
TTT T T T

. y- Achse (cm)
. y- Achse (cm)

10 15 20 45 40 5 0 5 10 15 20
(cm) x- Achse (cm)

5 0 5
x- Achse

"5 10

ASp e

_y- Achse (cm)
y- Achse (cm)

20 S5 0 - 5 10 15 20
x- Achse (cm) X- Achse (cm)

Abbildung 3.12: MC berechnete Isodosisleistungslinien in Einheiten von cGyh™ U (---)
fiir einen in einem 15cm groffen Phantom exzentrisch in einem Abstand (a)d=5cm, (b)
d=7.5cm, (c) d=10cm und (d) d=I12.5cm liegenden D21y Punktstrahler von der
Phantommitte. BPS Isodosisleistungslinien (—) werden auch zusammen mit dem
tiberlagerten Umfang des kugelférmigen Phantoms dargestellt

In diesem Bereich mangelt es sowohl an lateral hineingestreuten als auch an riickgestreuten
Photonen in der realen Phantomgeometrie, und dies wird von den BPS Dosisberechungen
beriicksichtigt. Die im Phantominneren und in der Nihe des Phantommittelpunkts
liegenden BPS-Dosisleistungspunkte in der Abbildung 3.12d weisen eine Unterschitzung
gegeniiber den MC-Dosisleitungspunkten auf. Dies wird hauptsidchlich fiir die
Isodosisleistungslinie von 0.005¢Gyh™ U™ sichtbar, die sich in einem Abstand von etwa
10cm vom Strahler bildet, in dem der Streuphotonendosisbeitrag zur Gesamtdosisleistung
am groften ist. Die BPS-Dosisunterschitzung weist ein Maximum von 10% in der
Abbildung 3.12b, die jedoch stufenweise von der Abnahme der erzeugten Streuphotonen
und deren Dosisbeitrag durch das Verlassen des Phantoms kompensiert wird. Die
maximalen BPS Dosisiiberschitzungen betragen 6%, 10%, 4% und 2% jeweils fiir die
Abbildungen 3.12a bis 3.12d. Die Abbildung 3.12 lésst darauf schlielen, dass fiir klinische
Implantate der Brachytherapie, in denen der Strahler sich in einem Abstand von weniger
als 6cm zum Korperrand im Zielvolumen aufhélt, die gravierendsten Abweichungen der
BPS-gestiitzten-Dosisberechnung nicht in dieser Region auftreten, sondern vielmehr in den
weitentfernten Regionen vom Strahler (r>6cm) entweder tief im Korper oder auf der dem
Strahler abgewandten Seite des Korperrandes. Der Einfluss auf die Dosisverteilung bei der
Verwendung einer Vielzahl von Strahlerhaltepositionen in einem Brustimplantat fiir die
Brachytherapie wird in Kapitel 3.3.3 ausfiihrlich untersucht.

Die MC-Dosisleistungsergebnisse in der Abbildung 3.13 ergeben sich durch die
Berechnung der Photonenenergiefluenz mit dem *F4-Tally in MCNP [Bri00] (siehe hierfiir
Kapitel 2.4.1) und deren anschlieBenden Gewichtung {iiber die energieabhingigen
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Massenenergieabsorptionskoeffizienten in wiirfelformigen Zellen der Dimensionen 0.1cm
x 0.1cm x 0.1cm. Die Mittelpunkte dieser wiirfelformigen Zellen liegen genau entlang der
dargestellten SP; Linien in der Abbildung 3.13a. Durch die steil divergierenden
Photonentracks in den MC-Scoring-Zellen im Abstandsbereich von 0.lcm bis 0.7cm
kommt es Zu den MC-Teilvolumenartefakten. Daher  werden die
Gesamtdosisleistungsergebnisse fiir Abstinde r>0.8cm vom Strahler dargestellt. Die MC
Dosisleistungsergebnisse weisen eine prozentuelle statistische Ungenauigkeit im ersten
Konfidenzintervall von bis zu 3.5% in der Abbildung 3.13b und bis zu 1.2% fiir die
Abbildungen 3.13c und 3.13d auf.

Aus der Abbildung 3.13b wird ersichtlich, dass die Verwendung des analytischen
Dosisrechenmodells zum Phantomrand hin die Gesamtdosisleistung korrigiert. Die
Gesamtdosisleistung wird um maximal 1.7% verglichen mit den entsprechenden MC-
Dosisleistungswerten unterschétzt, wihrend das BPS die Gesamtdosisleistung um maximal
5.5% tiberschitzt. Im Phantominneren und in der Richtung der negativen y- Achse
iiberschitzt das analytische Dosisrechenmodell genauso wie das BPS die Dosisleistung
gegeniiber den MC-Dosisergebnissen um maximal 11%. Es korrigiert die Dosisleistung
nur in den Abstinden von 0.8cm bis Scm und von Ilcm bis 14cm. Da der
Primérphotonendosisanteil von den Phantomabmessungen unabhéngig ist, ldsst sich dieser
Unterschied auf den Streuphotonenbeitrag in diesen Abstinden zurlickfithren. Das
analytische Modell unterstellt in der Richtung der negativen y- Achse mit der Berechnung
des Abstandes vom Strahler zum Schnittpunkt (R+d=14cm auf der negativen y- Achse)
eine l14cm grofBe ,,Streuzentrenkugel®, in der der '"Ir-Strahler zentriert ist (siehe hierfiir
Kapitel 2.5.6).

Mit zunehmendem Abstand werden die Streuphotonen unter gréferen Polarwinkeln zu
ihrer Primérphotonenflugrichtung (d.h. hier zu der y- Achse) hinaus- oder hineingestreut.
Das von dem Dosisrechenmodell fiir eine 14cm grof3e Kugel um die y- Achse umgebende
angenommene Streuvolumen ist groBer als das die Streuzentren enthaltende Volumen in
der 8cm groBen Phantomkugel. Dies verursacht die Uberschitzung der Streudosisleistung,
die die Uberschitzung der Gesamtdosisleistung zur Folge hat. Diese Uberschitzung wird
jedoch ab einem Abstand von 11lcm geringer, weil die Streuphotonen von dem Phantom
austreten und die fehlende Riickstreuung wird von dem hier vorgestellten
Dosisrechenmodell  beriicksichtigt. Am  Phantomrand bei —14cm wird die
Gesamtdosisleistung von dem analytischen Dosisrechenmodell bis um etwa 15%
korrigiert, und es ist in keinem Abstand ungenauer als das BPS.

Die Abbildung 3.13c zeigt eine sehr gute Ubereinstimmung der MC- mit den
analytischen Dosisleistungsergebnissen. Die Dosisliberschidtzung des analytischen
Dosisrechenmodelles  betrdgt maximal 1.5%  verglichen mit den MC-
Dosisleistungsergebnisse, wihrend die maximale BPS Dosisleistungsiiberschitzung am
Phantomrand bei etwa 13% liegt. In der Abbildung 3.13d und auf der Strahler
zugewandten Seite des Phantoms unterschitzt das analytische Dosisrechenmodell die
Gesamtdosisleistung um etwa 1%, wihrend das BPS die Dosisleistung um maximal etwa
3.6% verglichen mit den MC Dosisleistungsergebnissen iiberschitzt. Auf der Phantomseite
unterhalb der xy- Ebene in der Abbildung 3.13a weist das Dosisrechenmodell eine
maximale Abweichung von 4% den MC Dosisleistungsergebnissen gegeniiber auf und
korrigiert die bis zu 28% betragende Uberschitzung der Dosisleistung von BPS am
Phantomrand.
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Abbildung 3.13: Die in der Phantomgeometrie (a) fiir einen in einem Abstand d=6cm in
einem 8cm grofsen kugelformigen Phantom exzentrisch liegenden Strahler analytisch (rote
Linie), MC (*) und BPS (....) berechnete Gesamtdosisleistung pro Einheit Sy multipliziert
mit dem Abstandsquadrat in Einheiten von cm*Gyh™ U fiir (b) entlang der ganzen y-
Achse (c) entlang der SP; Linie in deren Mitte der '*’Ir Strahler liegt und (d) entlang der
SP; Linie die unter 45° die xy- Ebene an der Stelle des "’Ir Strahlers durchquert. Die
gestrichelten Linien deuten auf die Dosisberechnung fiir (c) hinter der yz- Ebene und fiir

(d) unter der xy-

Ebene hin
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Der néchste Schritt ist die Untersuchung des kombinierten Effekts der endlichen
Phantomgeometrie mit dem Vorhandensein einer Korperinhomogenitit. Die Einlage in der
Abbildung 3.14 zeigt die Phantomgeometrie, die dem menschlichen Schéidel dhnelt.
Zusitzlich ist die Tiefe von 4cm des '**Ir-Strahlers hinter dem Phantomrand eine iibliche
Tiefe einer Strahlerhalteposition bei der '°’Ir-HDR-Brachytherapie von oberflichig
liegenden Hirntumoren.

Alle in der Abbildung 3.14 dargestellten Dosisergebnisse bis zu einem Abstand von
r=2cm stehen in sehr guter Ubereinstimmung zueinander. In der Nihe des Phantomrandes
jedoch, wird die Primérphotonen- und die Streuphotonendosisleistung hinter der
Knochengrenzflache von BPS um jeweils 9% und 21% verglichen mit den entsprechenden
Dosisleistungsergebnissen iiberschétzt.

14 T T T T T T T

r (dDidt) cmcGyh U™

Radius, r (cm)

Abbildung 3.14: Monte Carlo (/) und analytisch  berechnete  (—)
Dosisleistungsergebnisse (multipliziert mit dem Abstandsquadrat) in einem sphdrischen
Wasserphantom von R=9cm, das eine 1cm dicke Kortexknocheninhomogenitdt enthdilt, die
an einem Abstand von r=7.5cm vom Kugelmittelpunkt positioniert ist. Der "*’Ir
Punktstrahler liegt exzentrisch in einem Abstand von 5cm vom Kugelmittelpunkt. Die
dargestellten Dosisleistungsergebnisse werden als Funktion von r (siehe hierfiir die
Einlage) aufgetragen. In der Abbildung werden die entsprechenden Dosisleistungswerte
fiir die identische Phantomgeometrie ohne die Knocheninhomogenitdit (A) und fiir das
15cm grofie homogene Wasserphantom im BPS (") dargestellt

Dies fiihrt zu einer Uberschiitzung der Gesamtdosisleistung von 13%. In der realen
Phantomgeometrie ohne die Knocheninhomogenitit (wasserhomogene Geometrie) wird
von den MC-Simulationen die Primérphotonendosisleistung wie erwartet um 9%
iiberschitzt. Die Streuphotonendosisleistung wird um 5% unterschétzt, verglichen mit den
MC Dosisleistungsergebnissen in der realen Phantomgeometrie. Die Verwendung des
analytischen Dosisrechenmodells fiir die Berechnung der Primérphotonendosisleistung
ergibt eine sehr gute Ubereinstimmung mit der MC-Primirphotonendosisleistung. Die
maximale Dosisabweichung betrdgt 1%. Die Berechnung der Streuphotonendosisleistung
mit den analytischen Dosisrechenmodell basiert auf der Berechung von SPR in einer Scm
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groflen Kugel, da der Abstand vom Strahler zum Phantomrand mit der Massendichte des
Knochens skaliert wird (dh pWasser*rKnochen+pKnochen * dKnochen+ pWasser* k= 1. Ogcm-3
*2.5cm+1.92gem™*1.0cm+1.0gem™*  0.5cm=  4.92gem™~5.0gem™).  Die  analytisch
berechnete Streuphotonendosisleistung weist eine maximale 5% Uberschitzung gegeniiber
der MC-Streuphotonendosisleistung auf. Hinter der Knocheninhomogenitét und direkt vor
dem Phantomrand berechnet das Dosisrechenmodell die Gesamtdosisleistung mit einer
maximalen Abweichung von den MC-Dosisleistungsergebnissen von 3% und korrigiert die
Gesamtdosisleistung auch fiir diese Geometrie.

3.3 Anwendung des Modells an klinischen Testfallen

3.3.1 Transperineale HDR Brachytherapie des Prostatakarzinoms

Fiir die Implementierung des vorgestellten Dosisberechnungsmodells bei einer homogenen
Patientengeometrie und den Vergleich des Modells mit dem in der HDR Brachytherapie
etablierten TG-43 Dosimetrieprotokoll wird der Bestrahlungsplan fiir ein Prostatakarzinom
herangezogen.

Patienten, die ein Prostatakarzinom der fritheren oder mittleren klinischen Stadien von
T1b bis T3b aufweisen, sind gute Kandidaten fiir die Brachytherapie als Boost-Bestrahlung
in Kombination mit der IMRT perkutanen Strahlentherapie, die eine vorteilhafte
Alternative zur totalen Prostataresektion darstellen [Kov05]. Insbesondere Patienten mit
Prostatatumoren der fritheren klinischen Stadien (<T2a) mit einem Prostata Spezifischen
Antigen Wert (PSA) von <10ng/ml und niedrigem Gleason-Score von <7 aufgrund der
publizierten Daten von Phase- I/II- Studien aus den USA [MarO1] und Japan [Yos00]
lassen sich mit der dreidimensionalen konformalen HDR Brachytherapie des lokal
begrenzten Prostatakarzinoms als einzige Therapie (Monotherapie [Mar0O1] [Yos00])
alternativ zur permanenten LDR Seed Implantation behandeln [Kov05] [Mart03].

Die HDR Brachytherapie des Prostatatumors wird intraoperativ durch die transperineale
Implantation der Brachytherapiekatheter in Vollnarkose oder Spinalandsthesie des
Patienten durchgefiihrt. Die Form, die Lédnge und das Volumen der Prostata werden mittels
transrektalen Ultraschalls (TRUS) bestimmt. Die biplanare 7.5-MHz TRUS —Sonde wird
moglichst parallel zur Urethra justiert und dann auf einem Stepper fixiert, so dass nur noch
kraniokaudale Bewegungen der Sonde auf dem Stepper moglich sind. Mittels transversaler
und sagittaler Ultraschallbilder kénnen Apex und Basis der Prostata definiert sowie
Urethra, Rektum und Harnblase dargestellt werden. Ein Template wird dann am Perineum
des Patienten auf dem Stepper fixiert und das Koordinatensystem des Templates auf das
TRUS- Bild der Prostata projiziert. Die transversalen TRUS- Bilder werden dann vor der
Implantation der Brachytherapienadeln der Lange von 20cm und mit dem Durchmesser
von 0.19cm in Echtzeit aufgenommen und in das Brachytherapieplanungssystem SWIFT!
gespeichert. Unter Verwendung der gespeicherten TRUS Bilder werden dann das
Planungszielvolumen (PTV) und die Risikoorgane sowohl in der transversalen als auch in
den rekonstruierten sagittalen und koronalen Bildebenen konturiert und gespeichert. Als
néchster Schritt wird je nach Form und Ausdehnung der Prostata und der Risikoorgane im
SWIFT System die Festlegung und die Anzahl der zu implantierenden Nadeln auf dem
Template vorgenommen. Die Referenzdosis bei der konformalen 3D- HDR Brachytherapie
wird als die mittlere Dosis auf der PTV Oberfliche (engl.: MDPTV) definiert [Kov05]
[Mart03]. Die Haltepositionen und die Aufenthaltszeit des '"“Ir HDR Strahlers in den

I SWIFT™ Nucletron B.V., Veenendaal, The Netherlands
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virtuellen Kathetern werden unter Berlicksichtigung der Patientenanatomie optimiert
[Lah99][Lah00][Karo02] und die 3D Dosisverteilung wird berechnet.

Auf der Basis des virtuellen Bestrahlungsplanes erfolgt die Implantation und die
Anpassung der Brachytherapiekatheter unter gleichzeitiger Kontrolle deren Position und
Tiefe im Zielvolumen mittels der TRUS Bildgebung und des SWIFT Systems. Nach dem
Abschluss der Implantation der Brachytherapiesonden wird eine neue TRUS
Bildersequenz akquiriert und gespeichert. Der aktuelle Verlauf der Sonden im Zielvolumen
wird rekonstruiert und das Planungszielvolumen sowie die Risikoorgane neu
eingezeichnet. AnschlieBend wird die Dosisverteilung neu optimiert
[Lah99][Lah00][Mil01] und der aktuelle Brachytherapiebestrahlungsplan erstellt,
kontrolliert, gespeichert und an die Afterloading Konsole fiir die anschlieende
Patientenbestrahlung kopiert. In dem Fall der Monotherapie ist die Referenzdosis 9.5Gy
und wird in vier Fraktionen bis zu einer Gesamtdosis von 38Gy appliziert. Fiir jede
nachfolgende Fraktion wird ein individueller Bestrahlungsplan entweder mit SWIFT
anhand von TRUS Bildern oder anhand von CT Bildern mit PLATO' BPS erstellt. Wie im
SWIFT Planungssystem besteht auch im PLATO BPS die Moglichkeit der automatischen
Katheterrekonstruktion [MilO1][Mil00], deren automatischen Aktivierung gemill den
Zielvolumen- und Risikoorgankonturen [Gia00] und die Dosisoptimierung unter
Berticksichtigung der Patientenanatomie [Lah99][Lah00][Karo02] erfolgt.

Abbildung 3.15: Transversale, sagittale und koronale TRUS Bilderebenen der
Patientengeometrie fiir die transperineale '*’Ir HDR Prostata Brachytherapie. Das
Zielvolumen ist rot gefirbt, die Urethra ist mit den gelben Gitternetzlinien und das Rektum
mit der lila Farbe als 3D Konturen darstellbar. Zusdtzlich werden die
Brachytherapiekatheter als gerade blaue Linien und die aktiven Strahlerhaltepositionen

als rote Kugeln im PTV eingezeichnet

Fiir die vorliegende Arbeit wurde ein SWIFT generierter Bestrahlungsplan fiir einen
Monotherapie Patienten mit 16 Kathetern und 83 Strahlerhaltepositionen ausgewéhlt, um
die Ergebnisse des analytischen Dosisberechnungsmodells mit den Ergebnissen der auf

' PLATO Brachytherapy Planning System v. 14.2.3, Nucletron B.V., Veenendaal, The Netherlands
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dem TG-43 Dosimetrieprotokoll Dosimetriealgorithmen fiir einen klinischen Testfall zu
vergleichen [Pan04].

Die Geometrie der Prostataregion fiir den ausgewahlten Patienten wird in den drei TRUS
Bildebenen der Abbildung 3.15 darstellbar und die Abbildung 3.16 zeigt die 3D-Konturen
von PTV, Urethra und Rektum zusammen mit den 16 virtuellen Kathetern und den 83
optimierten Strahlerhaltepositionen im SWIFT. Sdmtliche SWIFT Planungsdaten wurden
dann flir den ausgewdihlten Patienten von SWIFT in das PLATO BPS Planungssystem
iibertragen und die 3D-Dosisberechnung wurde im PLATO BPS berechnet.

Lirethra

Abbildung 3.16: 3D Ansicht des Prostatazielvolumens (rot) sowie der Urethra (gelb) und
des Rektums (lila) mit den 16 zu implantierenden Brachytherapiekathetern und den
optimierten Strahlerhaltepositionen im Zielvolumen

Unter Verwendung des SWIFT generierten klinischen Implantates mit den 16
Brachytherapiekathetern und den optimierten 83  Strahlerhaltepositionen im
Planungszielvolumen fiir die Prostatamonotherapie wird die Dosisverteilung durch die
Gleichung (2.59) berechnet. Ein in 125*10° Voxeln der Abmessungen von 0.2cm x 0.2cm
x 0.2cm unterteiltes wiirfelformiges 10cm x 10cm x 10cm Dosisgitter wird flir die
analytischen Dosisberechnungen exakt wie das von PLATO BPS fiir das gleiche Implantat
benutzte Dosisgitter verwendet. Die analytische Dosisberechnung erfolgt mit der
Aufsummierung des Dosisbeitrags jeder Strahlerhalteposition multipliziert mit der
Strahlerstérke Sk und gewichtet iiber die entsprechende Strahlerhaltezeit an dieser Position.
Die CPU Zeit fiir die analytischen Berechnungen betrigt auf einem Windows 2000 PC mit
einem 2.8GHz Intel IV Prozessor fiir das Implantat 35s, die in der gleichen Groenordnung
mit den PLATO BPS Berechnungen auf eine Workstation des Typs Silicon Graphics O2
mit einem 400MHz MIPS Prozessor unter dem Betriebssystem IRIX liegen und 20s
betrugen. Die in den Abbildungen 3.17 und 3.18 dargestellten Dosiswerten werden als
prozentuell relative Dosisergebnisse normiert auf die Referenzdosis von D=9.5Gy
sowohl fiir das analytische Dosisrechenmodell als auch fiir die PLATO BPS Berechnungen
dargestellt.

In der Abbildung 3.17 werden 3D Dosisverteilungen kalkuliert mit dem analytischen
Dosisrechenmodell (Abbildung 3.17a) und dem BPS Planungssoftware (Abbildung 3.17b)
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fiir das klinische Prostataimplantat der Abbildungen 3.15 und 3.16 gemé3 dem im PLATO
BPS benutzten Koordinatensystem (positive z- Achse verlduft in die kraniokaudale
Richtung) gezeigt. Die transversale xy- Ebene enthilt diejenigen Strahlerhaltepositionen
mit den ldngsten Strahleraufenthaltszeiten in den Kathetern und die xz- Ebene umfasst die
Brachytherapiekatheter 9 bis 12. Ein farbskalierter breiter relativer Dosisbereich von 30%
bis 500% der Referenzdosis ermoglicht die visuelle Inspektion der auftretenden
Dosisgradienten in dem klinischen Implantat. Die Darstellung der Dosisverteilung deutet
auf die gute Ubereinstimmung zwischen den Dosiswerten des analytischen
Dosisrechenmodells und der BPS Planungssoftware hin.

In der Abbildung 3.18 wird der detaillierte Vergleich des Planungssystems mit dem
analytischen Dosisrechenmodell sichtbar, in der Isodosislinien von 30%, 40%, 50%, 75%,
100%, 150% und 200% der Referenzdosis fiir die ausgewdhlte transversale (Abbildung
3.18a) und die koronale Ebene (Abbildung 3.18b) eingezeichnet sind. In dieser Abbildung
sind auch die durch die Gleichung (3.1) kalkulierten Werte der Abweichung zwischen BPS
und dem analytischen Modell auf einer Pixel-zu-Pixel Basis darstellbar. Die von dem BPS
entnommenen Katheter- und Strahlerhaltepositionen sind in der Abbildung auch markiert.
Zwischen den BPS und den analytisch errechneten Dosisdatensidtzen werden keine
feststellbaren Unterschiede beobachtet. Der Pixel-zu-Pixel Vergleich zeigt, dass die
absolute Mehrheit der Pixels prozentuelle Abweichungswerte von weniger als 2%
aufweisen. Es gibt nur sehr wenige Pixels, die entsprechende Unterschiede von mehr als
2%, jedoch unterhalb von 5%, in der unmittelbaren Ndhe der Brachytherapie- und
Strahlerhaltepositionen, aufweisen. Dieses Ergebnis deutet auch auf die sehr gute
Ubereinstimmung des in der vorliegenden Arbeit entwickelten Dosisrechenmodells mit
dem TG-43 Dosimetrieprotokoll fiir homogenes wasserdquivalentes Gewebe in dem
Prostataimplantat hin.

)
a)
Analytisches Dosisrechenmodell Plato™ (v, 14.2.3)

Z-Achse (cm)

300
Isodosen (%)

Abbildung 3.17: Farbig skalierte relative Dosisverteilungen fiir das klinische
Prostataimplantat berechnet durch das analytische Dosisrechenmodell (a) und durch das
PLATO BPS v. 14.2.3. Planungssofiware. Die Dosisverteilungen sind entlang zwei
senkrecht zu einander liegenden Querschnittsebenen dargestellt. Die xy- FEbenen
(transversale Ebenen) enthalten die Strahlerhaltepositionen mit der ldngsten
Strahleraufenthaltszeit und die xz- Ebenen (koronale Ebenen) enthalten die
eingezeichneten Kathetern 9, 10, 11 und 12. Die Kontur der Referenzdosis (D,,=9.5Gy,
100%) ist mit der weiflen Farbe markiert
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(9%) Bunyalemqy

Z-Achse (cm)

Abbildung 3.18: Mit dem analytischen Dosisrechenmodell (—) und dem PLATO
Planungssoftware (- - -) berechnete 2D Isodosenverteilung fiir die Prostata Monotherapie
Behandlung in einer transversalen Ebene, die den 9. Katheter an der Strahlerhalteposition
mit der maximalen Strahleraufenthaltszeit durchquert (a) und in einer die Katheter 9, 10,
11, 12 wumfassenden koronalen Ebene (b). Die Katheterpositionen sowie die
Strahlerhaltepositionen sind auch eingezeichnet. Die Farbskala zeigt die prozentuelle
Abweichung zwischen den analytisch und den PLATO berechneten Dosisergebnissen

Zusitzlich wird die Dosisrechengenauigkeit des analytischen Modells im Vergleich mit
dem BPS unter Verwendung der integrierten Dosis Volumen Histogramme (DVH) fiir das
bestimmte klinische Implantat der '**Ir HDR Monotherapie untersucht. Den Histogrammen
kann man unter anderem auch den Volumenanteil von Zielvolumina und Risikoorganen
entnehmen, die einen bestimmten Anteil der Referenzdosis erhalten haben.
Dosisberechnungen werden unter Verwendung des analytischen Dosisrechenmodells fiir
5*10° im PTV und 5*10° in der Urethra gleichmifig verteilte Dosispunkte durchgefiihrt,
daraus die DVH-Werte ermittelt und anschlieBend mit den BPS-DVH-Werten verglichen.
Die Ergebnisse sind in der Abbildung 3.19 dargestellt und eine allgemeine gute
Ubereinstimmung zwischen den analytischen und den DVH Werten ist feststellbar.

Den Empfehlungen der Amerikanischen Brachytherapie Gesellschaft [Nag99] fiir die
transperineale Prostata Brachytherapie entsprechend, werden die D90-, D80-Werte, die als
diejenige Dosis definiert wird, die mindestens von jeweils 90% und 80% des Zielvolumens
absorbiert wird, von den DVH-Ergebnissen berechnet. Ahnlich wird auch fiir die Urethra
der DI10-Wert den analytischen berechneten und den PLATO generierten DVH-
Ergebnissen entnommen und zusammen mit den D90- und D80-Werten fiir das
Prostatazielvolumen in der Tabelle 3.5 zusammengestellt.

Die in der Tabelle 3.5 zusammengestellten DVH-Werte betonen die sehr gute
Ubereinstimmung der BPS-Dosisergebnisse mit dem analytischen Dosisrechenmodell der
Gleichung (2.59) fiir wasserhomogene Geometrien fiir klinische Implantate, wie das
verwendete Implantat der transperinealen '*“Ir-HDR Monotherapie. Die Abweichung
zwischen Dosisrechenmodel und BPS ist geringer als 1%.
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Histogramme fiir das Prostata Planungszielvolumen und die Urethra als Risikoorgan bei
der '”’Ir HDR Monotherapie. Entsprechende analytische DVH Ergebnisse fiir PTV und
Urethra unter Beseitigung der Anisotropiefunktion von der Gleichung (2.59) sind auch
dargestellt

Berechnungsart Prostata PTV D90 Prostata PTV D80 Urethra D10
(Gy) (Gy) (Gy)
Analytisches Model 9.60 10.55 12.07
PLATO BPS 14.2.3 9.61 10.55 12.16

Tabelle 3.5: D90, D80 analytisch und mit PLATO berechnete Werte fiir das
Prostatazielvolumen und D10 entsprechende Werte fiir die Urethra als Risikoorgan

Nicht zuletzt sind in der Abbildung 3.19 auch die analytischen DVH-Ergebnisse unter
Vernachlédssigung der durch die Lliso-Polynome analytisch berechneten (siche Anhang B)
Anisotropiefunktion in der Gleichung (2.59) dargestellt. Die der Tabelle 3.5
entsprechenden Werte sind fiir das Zielvolumen D90=9.88Gy und D80=10.83Gy und fiir
die Urethra D10=12.5Gy. Diese Werte sind etwa um 3% groBer als die entsprechenden
Werten unter Beriicksichtigung der Anisotropiefunktion. Die Beriicksichtigung der
Anisotropiefunktion in den analytischen Dosisberechnungen fiir die DVH erhoht die
Rechenzeit (CPU Zeit) bei einem 2.8GHz Intel Pentium IV Prozessor unter dem Windows
2000 Betriebssystem fiir 5*10° Dosispunkte im Zielvolumen von 0.3s auf 1.2s. Obwohl der
Unterschied von 0.9s wenig signifikant ist, konnte die Anisotropiefunktion wahrend der
anfanglichen Stadien der klinischen Bestrahlungsplanungsprozedur vernachldssigt werden
um die Optimierung des Planes mit einer hdheren Anzahl von Dosispunkten im
Zielvolumen und in den Risikoorganen zu beschleunigen, zumal eine hohere Anzahl von
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Strahlerhaltepositionen im klinischen Implantat vorkommen kann und die Zeit zwischen
Implantation und Bestrahlung moglichst klein gehalten werden muss. Die
Anisotropiefunktion kann dann in der Endphase der Dosisberechnung und bei der
Erstellung des endgiiltigen physikalischen Bestrahlungsplanes in das analytische
Dosisrechenmodel der Gleichung (2.59) eingesetzt werden.

3.3.2 Intraluminale HDR Brachytherapie des Osophaguskarzinoms

Als néchster Schritt fiir die Anwendung des in dieser Arbeit vorgestellten
Dosisberechnungsmodells gilt der klinische Testfall einer intraluminalen '*“Ir-HDR-
Brachytherapie des Osophagus. In diesem Kapitel wird der Einfluss von
Korperinhomogenititen auf die Dosisverteilung im Planungszielvolumen sowie in den
benachbarten Risikoorganen untersucht. Weiterhin wird auf die durch die Implementierung
des analytischen Dosisrechenmodells erfolgende Korrektur der Dosisverteilung und dessen
Begrenzungen in Bezug auf das etablierte TG-43 Dosimetrieprotokoll im Vergleich zu MC
Berechungen fokussiert.

Die intraluminale '*’Ir HDR Brachytherapie der Speiserdhre wird hauptsichlich als

kurative Boost- der perkutanen Strahlentherapie folgend oder als palliative Bestrahlung
appliziert [Gas97]. Darliber hinaus wurde diese Behandlungsmethode als alleinige
Therapie fiir Osophagustumoren der fritheren Stadien vorgeschlagen [Hir95][Sur92]
[Cha99] mit 3 bis 5 Fraktionen von jeweils 5 bis 8 Gy in 0.5cm Gewebstiefe in
wochentlichen Abstidnden. Als Boost Behandlungsmethode wird die intraluminale HDR
Brachytherapie in zwei Fraktionen von 5 bis 7 Gy nach Abschluss der perkutanen
Strahlentherapie in einer Gewebstiefe von 0.5cm appliziert. Die Gesamtreferenzdosis der
perkutanen Strahlentherapie sollte einschlieBlich der HDR Brachytherapie 70 Gy nicht
iiberschreiten [Cha99]. Als palliative Radiotherapie bei fortgeschrittenen Tumorstadien
empfiehlt sich die intraluminale HDR Brachytherapie im Afterloadingverfahren zur
Passageaufweitung bei einer Stenose des Osophagus [Cha99]. Die Einfiilhrung des
intraluminalen Brachytherapiekatheters in die Speiserohre erfolgt {iblicherweise unter
endoskopischer  Kontrolle.  Fiir die  Bestrahlungsplanung werden  entweder
Rontgenaufnahmen oder die CT- bzw. MR- Bildgebung verwendet.

Fiir die Tumorlokalisation bestimmt die Strahlenbelastung des Riickenmarks sowohl
von der perkutanen Strahlentherapie als auch von der Brachytherapie die Dosierungsgrenze
fiir das Zielvolumen. Es ist daher essenziell, eine genaue Dosisbestimmung sowohl fiir das
Riickenmark als auch fiir die anderen mitbestrahlten Risikoorganen wie das Sternum und
die Lungen, die in der Abbildung 3.20 dargestellt sind, durchfiihren zu kdnnen. Aus diesen
Griinden wird das Beispiel einer Brachytherapieapplikation ausgewéhlt, um den Einfluss
der inhomogenen Patientenanatomie auf die Dosisberechnung der Brachytherapie zu
untersuchen.

Unter Berticksichtigung der durchschnittlichen Ausdehnung, der anatomischen Lage
vom PTV und der Entfernung der Risikoorganen vom PTV im Patientenkorper mit Hilfe
der klinischen CT transversalen Bilder, wird ein mathematisches anatomieadoptiertes
Patientenphantom erstellt, das in der Abbildung 3.21 dargestellt ist. Als Grundlage dafiir
dient das CT-Bild der Abbildung 3.20 in etwa der Mitte der zu bestrahlenden
Osophaguslinge. Anhand dieses Bildes werden die vereinfachte Form und GroBe der
einzelnen Korperinhomogenitéiten und deren Abstinde zum Katheter festgelegt.
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Abbildung 3.20: 3D  Darstellung der fiir diese Arbeit  ausgewdhlte
Patientenkérperanatomie  fiir das Beispiel einer Brachytherapie Applikation des
Osophagus. Das CT Bild in etwa der Mitte der zu bestrahlenden Osophaguslinge wird
auch gezeigt

Um die reprisentativen mit dem Brachytherapieplanungssystem PLATO' berechneten
Dosisverteilungen mit dem MCNPX und dem vorgestellten analytischen
Dosisrechenmodell vergleichen zu konnen, wird ein klinischer PLATO' generierter
Bestrahlungsplan verwendet, da dieses Bestrahlungsplanungssystem auf dem TG-43
Dosimetrieprotokoll [Nat95] basiert, das die Anisotropiefunktion beriicksichtigt und die
Geometriefunktion des '"“Ir-microSelectron HDR Strahlers [Wil95a] iiber die
Linienstrahler-Formulierung anndhert. Bei der in den Osophagus durchgefiihrten
Implantation des Brachytherapiekatheters wird die Referenzdosis von 5 Gy in einem
Abstand von 0.5cm von dem gerade entlang der z-Achse zentrierten Katheter an der
Osophaguswand appliziert. Der "*Ir Strahler hat eine Strahlerstirke von S,=37463U. Die
Schrittweite der 13 ausgewdhlten beladenen Strahlerhaltepositionen betrdgt 0.5cm und die
siebte Strahlerhalteposition liegt auf der z=0Ocm Ebene. Die mit dem BPS geplanten und
optimierten Strahleraufenthaltszeiten betragen jeweils 6s, 4.8s, 4.1s, 3.9s, 4s, 3.9s, 4.1s,
3.9s, 4s, 3.9s, 4.1s, 49s und 6.1s und sorgen fiir eine zylinderformige gleichméBige
Dosisverteilung von 5Gy in einer Tiefe von 0.5cm. Die Léinge der mit den
Strahlerhaltepositionen im Katheter beladenen Region betrégt somit 6cm.

' PLATO Brachytherapy Planning System v. 14.2.4, Nucletron B.V., Veenendaal, The Netherlands
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Abbildung 3.21: 3D Darstellung des mathematischen patientenadaptierten Phantoms, das
sowohl fiir die MC als auch fiir die analytischen Dosismodellberechnungen zugrundegelegt
wird

Das in der Abbildung 3.21 dargestellte patientenadaptive mathematische Phantom hat
eine Breite von 30cm entlang der x-Achse und eine Linge von 18cm entlang der y-Achse.
Alle Korperinhomogenitéten erstrecken sich von —15c¢m bis 15cm auf der z-Achse in
Bezug auf die mittlere Strahlerhalteposition (die siebte Strahlerhalteposition), die auf der
Ebene z=0cm liegt. Es wird dabei angenommen, dass sich die Form der Patientenorgane
entlang der z-Achse nicht verdndert und z-invariant ist. Die Kriimmung der Organe entlang
der z-Achse wird in der Phantomgeometrie nicht beriicksichtigt. Uber die z Ebenen von
-15cm und 15cm hinaus werden zwei Wasserschichten der Dicke von jeweils 15cm
angelegt, fir —30cm<z<-15cm und fiir 15cm<z<30cm, damit Vollstreubedingungen
gewihrleistet werden konnen. Das Riickenmark und alle Korperregionen bis auf die
Knochenstrukturen, die Trachea und die Lungen in dem mathematischen Phantom der
Abbildung 3.21 werden als wasserhomogen betrachtet. Das ausgewédhlte Material fiir die
rechte und die linke Lunge ist das luftgefiillte Lungengewebe. Alle Knochenstrukturen
werden mit Schidelknochenmaterial (Kortexknochen) und die Trachea mit Luft simuliert.
Die chemischen Zusammensetzungen und die Massendichten dieser Gewebematerialien
werden dem ICRU Bericht 44 [ICRU44-89] entnommen, die in der Tabelle 2.3
zusammengestellt sind. Die Entscheidung iiber die Wasserhomogenitit von Riickenmark
und die Auswahl der Luft fiir die Trachea beruht auf der Kalibrierungskurve der
elektronischen Dichte als Funktion der Hounsfield Einheiten, p.=f(HU) fiir den Siemens
CT der Strahlenklinik des Klinikums Offenbach. Die CT- Werte in der Trachea liegen im

Y Siemens SOMATOM 4 PLUS, Siemens Medical Solutions AG, Erlangen, Deutschland
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Bereich von HU=-700 bis —1000, die auf die Elektronen- und Massendichte von Luft
zuriickzufiihren sind.

Die MC-Simulationsberechnungen auf der Basis des klinischen BPS Bestrahlungsplanes
fiir das patientdquivalente mathematische Phantom wie auch alle hier vorgestellten MC-
Ergebnisse werden mit dem MCNPX 2.4.0 [Hen02] Code durchgefiihrt. Die 13
Haltepositionen  des 21r-HDR-microSelectron-Strahlers [Wil95a] in  dem
Osophaguskatheter ~werden in einem einzelnen MC-Run simuliert. Die
Simulationsgeometrie mit den als rote Punkte abgebildete 13 Strahlerhaltepositionen sowie
die als Funktion der Energie farbkodierten Photonentracks der ersten 100 emittierten
Photonen sind in der Abbildung 3.22 dargestellt. Die genauen geometrischen
Eigenschaften des '*“Ir-HDR-Strahlers werden der Arbeit von Williamson und Li
entnommen [Wil95a]. Das verwendete '*“Ir-Photonenenergiespektrum wird in Anhang A
der Tabelle A.1 entnommen. Der Dosisbeitrag jeder MC simulierten Strahlerhalteposition
wird proportional zu dem Verhéltnis der entsprechenden Aufenthaltszeit des BPS Planes
zu der gesamten Bestrahlungszeit gewichtet und anschlieBend aufsummiert. Der
Elektronentransport wird nicht verfolgt und das Kerma wird der Dosis unter der Annahme
des Sekundirelektronengleichgewichts gleichgesetzt. Die RMESH:P pedep Karte (siche
Kapitel 2.4.1) wird hier verwendet, um ein von der Phantomgeometrie unabhingiges
rechteckiges Dosisgitter zu definieren. In den Dosisgittervoxeln wird dann die absorbierte
Energie pro Voxelvolumen und emittiertes Photon in Einheiten von MeVem™ berechnet.
Die deponierte Energie pro Volumeneinheit in jedem Voxel wird durch Division durch die
Massendichte jedes Voxels in absorbierte Energie pro Masseneinheit in MeVg'
umgerechnet. Die Annahme des Sekundéirelektronengleichgewichtes bricht jedoch bei
Abstinden von weniger als 0.1cm vom Strahler [Ang00] und an den Grenzfldchen der
Inhomogenitdt zusammen. Aus diesem Grund werden flir diese zylinder- oder
rechteckformigen Grenzflichen separate MC-Berechnungen unter der Einschaltung des
Sekundirelektronentransports durchgefiihrt, um die Dosis an diesen Grenzflichen genauer
zu berechnen. Um die Ergebnisse in Einheiten nach dem TG-43 Dosimetrieprotokoll
auszudriicken, wird eine separate MC-Simulation fiir die Berechnung der Strahlerstéirke
pro Aktivititseinheit Si/A in Einheiten von UBq' durchgefiihrt. Bei dieser MC
Berechnung wird der '*Ir Strahler im Vakuum positioniert und die Luftkerma in Luft pro
emittiertes Photon in einer Luftzelle berechnet, die an einem Abstand von 100cm auf der
Mittelsenkrechte des '°“Ir-Strahlers positioniert wird (siehe auch hierfiir Kapitel 2.2). 10’
Photolnengeschichten werden simuliert und das Si/A Verhiltnis betrigt (9.81%10+£0.5%)
UBq .

Das rechteckige iliber die Phantomgeometrie gelegte 3D Dosisgitter erstreckt sich von
—10cm bis 10cm entlang der z-Achse, von —6¢m bis 6¢cm entlang der x- und der y- Achse
in Bezug auf die mittlere Strahlerhalteposition des Implantates (7te Strahlerhalteposition,
Koordinatenursprung). Die MCNPX-Dosisgittervoxeln haben eine Abmessung von 0.2cm
x 0.2cm x 0.2cm und sind in ihrer Dimension gleich mit der Auflésung des BPS-
Dosisgitters fiir den in dieser Arbeit verwendeten Bestrahlungsplan. Trotz der sehr feinen
Auflésung von 0.2cm, fallen einige von den wiirfelformigen Voxels auf die
zylinderformige Peripherie der Trachea, des Riickenmarks und der Wirbelkérper und
enthalten demzufolge zwei unterschiedlichen Materialien. Die Dosisergebnisse dieser
Voxel werden bei der folgenden Berechnung von DVHs nicht beriicksichtigt. Es werden
insgesamt 4.5%10" Primérphotonengeschichten von den 13 Strahlerhaltepositionen
simuliert. Die CPU-Laufzeit auf einem Pentium IV 2.8GHz PC betriagt 90 Stunden. Eine
relative statistische Abweichung im 16 Konfidenzintervall von weniger als 5% ergab sich
fiir jedes einzelne MC-Dosisgittervoxel.
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Abbildung 3.22: Mit der SABRINA Software [Rip00] erstellte 3D Visualisierung der
Osophagus ~ MC-  Simulationsgeometrie. ~Die roten Punkten sind die 13
Strahlerhaltepositionen und die Photonentracks werden energetischbezogen farbkodiert.
Die Farbskala ist in Einheiten von MeV oben dargestellt. Zur besseren Visualisierung wird
die transversale Querschnittsebene z=-8cm fiir die 3D Strukturen des patientdiquivalenten
Phantoms ausgewdhlt

Die analytische Dosisberechnung erfolgt anhand der Gleichungen (2.58) und (2.62). Die
Geometriefunktion G(r,0) der Gleichung (2.62) wird wie in Kapitel 2.5.1 und die
Anisotropiefunktion F(r, 8) durch die Lliso- Polynome analytisch berechnet (siche Anhang
B). In der nahen Umgebung des Strahlers, fiir r<L, wird die Anisotropiefunktion gleich
eins gesetzt [Pap02]. Die analytische Dosisberechnung erfolgt dann durch die
Aufsummierung des Dosisbeitrags jeder Strahlerhalteposition multipliziert mit der
Strahlerstirke Sk an dem Bestrahlungsdatum und mit der entsprechenden Aufenthaltszeit
an dieser Position. Die Strahleraufenthaltszeiten und die Koordinaten des Mittelpunktes
jeder Strahlerhalteposition werden dem PLATO BPS Bestrahlungsplan entnommen. Das
3D-Dosisgitter fiir die analytische Dosisberechnung wird gleich dem MC Simulationsgitter
gewdhlt. Die CPU-Zeit fiir die analytischen Berechnungen betrdgt auf dem gleichen PC
(2.8GHz Intel IV Prozessor) insgesamt 48s. Diese Berechnungszeit liegt in der gleichen
GroBenordnung wie die PLATO-BPS-Berechnungen auf einer Workstation des Typs
Silicon Graphics O2 mit einem 400MHz MIPS Prozessor unter dem Betriebssystem IRIX.
Die analytischen Berechnungen fiir das Osophagus-Implantat in diesem mit vielen
wasserinhomogenen Strukturen gestalteten patientiquivalenten Phantom sind verglichen
mit den MC Berechnungen um mindestens drei GréBenordnungen schneller auf einem
Standard Windows PC.
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Die Abbildung 3.23 zeigt die Dosisverteilung in dem hypothetischen Fall einer
wasserhomogenen Geometrie in der Umgebung des Osophaguskatheters. Die graphische
Darstellung der analytischen und der PLATO-BPS-generierten Dosisberechnungen erfolgt
in Form von auf die Referenzdosis von 5Gy normierten Isodosislinien. Die mit dem
analytischen Dosisrechenmodell sowie die mit dem BPS errechneten Dosisergebnisse
weisen eine sehr gute Ubereinstimmung auf. Die maximale Abweichung betrigt 1%
sowohl in der sagittalen als auch in der transversalen Ebene, wie es aus der Abbildung 3.23
ersichtlich wird. Der Form der Isodosislinien in der Abbildung 3.23b zufolge kann man
schlieen, dass fiir die in der Umgebung des Katheters liegenden Dosispunkte der Beitrag
der angrenzenden Strahlerhalteposition am grofiten ist. Dariiber hinaus ist die
Primérphotonendosis in diesen Abstinden wichtig, weil die Rolle der Streuphotonen erst
ab 6¢cm an dem '**Ir-Energiespektrum signifikant wird. Gegensitzlich dazu und durch den
steilen Abfall der Geometriefunktion an von dem Katheter weit entfernten Dosispunkten
ist die Dosis als Ergebnis aller Strahlerhaltepositionen zu betrachten. Demzufolge ist die
Dosis in den Risikoorganen, die an relativ groBeren Abstinden von dem
Brachytherapiekatheter liegen, proportional mit der Anzahl der Strahlerhaltepositionen im
Implantat.
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Abbildung 3.23: Die 2D Isodosenverteilung berechnet mit dem analytischen
Dosisrechenmodell (—) und dem PLATO BPS (- - -) (a) in der transversalen Ebene z=0cm
und (b) in der den Katheter genau in der Mitte durchquerenden sagittalen Ebene x=0cm.
Der Katheter sowie die Strahlerhaltepositionen sind auch eingezeichnet

Wiirde man zum Beispiel die Anzahl der Strahlerhaltepositionen in dem Katheter erhdhen,
wirde die dem PTV umfassende 100%-Isodosislinie sich nur entlang der
Katheterldngsrichtung (z-Achse) erstrecken, wihrend sich der Rest der Isodosislinien in
der Abbildung 3.23b in groBere Abstinden versetzt wiirde mit der Erhohung der Dosis in
den Risikoorganen als Folge.

In der Abbildung 3.24 ist die MC-berechnete Dosisverteilung zusammen mit den
analytisch berechneten sowie mit der BPS-generierten Dosisverteilungen in der Form der
100%-, 40%-, 20%-, 10%- und 5%-Isodosislinien in der patientenadaptiven
Phantomgeometrie dargestellt. Die 100%-Isodosislinie entspricht der Referenzdosis von 5
Gy.

Der Vergleich zwischen den MC-, den BPS- und den analytischen Dosisergebnissen fiir
die 100% Isodosislinie zeigt keinen Unterschied. Das Vorhandensein der
Korperinhomogenititen in der Umgebung des PTVs beeinflusst die Dosisverteilung im
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Zielvolumen nicht und das Bestrahlungsplanungssystem sowie das analytische
Dosisrechenmodell sind in der Lage verglichen mit den MC Berechnungen sehr genau die
Dosisverteilung zu bestimmen. Dies kommt durch die Vorherrschaft des
Primérphotonendosisanteils in diesen kleinen Abstinden zustande. Fiir die Risikoorgane
konnen jedoch feststellbare Unterschiede der Dosisverteilung beobachtet werden. Es muss
darauf hingewiesen werden, dass die an den runden Grenzflichen der
Korperinhomogenititen auftretenden Spikes der MC-Isodosislinien durch die in diesen
Regionen teils zwei Gewebematerialien enthaltenden Voxel des rechteckigen MC-
Dosisgitters hervorgerufen werden und diese MC Werte werden bei der Auswertung nicht
beriicksichtigt.
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Abbildung 3.24: Die 2D Isodosenverteilung berechnet mit dem analytischen
Dosisrechenmodell (—) dem PLATO BPS (- - -) und dem MCNPX Code (-. -. -.) (a) in der
transversalen Ebene z=0cm und (b) in der sagittalen Ebene x=0cm. Der Katheter sowie
die Strahlerhaltepositionen sind auch eingezeichnet

Beziiglich des Riickenmarks kann das eine wasserhomogene Geometrie unterstellende
BPS die erhdhte Abschwichung der Strahlung im Wirbelkorper nicht beriicksichtigen, was
eine Abnahme der Dosis im Riickenmark zur Folge hat. Dies manifestiert sich mit dem
Schrumpfen der 5%-MC-Isodosislinie im Riickenmark in der Abbildung 3.24, das nur von
dem analytischen Dosisrechenmodell beriicksichtigt wird. Das BPS {iberschétzt folglich
die Dosisverteilung im Riickenmark um 13% verglichen mit den MC Ergebnissen.
Beriicksichtigt man, dass die Vorbelastung und die Uberdosierung des Riickenmarks fiir
die Applikation hoherer Dosen an dem Osophagus ein limitierender Faktor ist, konnte die
Referenzdosis am Osophagus mit der '*’Ir-HDR-Brachytherapie in diesem Fall um bis
13% erhoht werden. Darliber hinaus konnte die Verwendung des analytischen
Rechenmodells in diesem Fall die Dosisergebnisse um mindestens 10% korrigieren.

Im Falle des Sternums zeigt die Abbildung 3.24 den inversen Effekt der Unterschitzung
der Dosisverteilung vom BPS verglichen mit den MC-Dosisberechnungen. Sie betridgt
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maximal 15%. Das Vorhandensein von Luft in der Trachea zwischen dem
Brachytherapiekatheter und dem Sternum-Knochen resultiert in einer Reduktion der
Abschwiéchung der in das Sternum eintretenden Photonenfluenz. Dies wird vom BPS in
den Dosiskalkulationen nicht beriicksichtigt. Das Sternum liegt in groferen Abstinden
vom Katheter als das Riickenmark. Dadurch hat sich ein wesentlicher Beitrag des
Streuphotonenanteils aufgebaut, der die erhdhte Abschwéchung der Photonenfluenz im
Knochen im Verhidltnis zum Wasser kompensiert. Auch dies wird von BPS nicht
beriicksichtigt und die Vergleiche zwischen der MC-5%-Isodosislinie mit der 5%-BPS-
Isodosislinie ergeben einen maximalen 15%igen Unterschied. Diese Abweichung wird
durch die Verwendung des analytischen Dosisrechenmodells korrigiert und die analytisch
berechneten Dosiswerten weichen von den entsprechenden MC Werten um maximal 5%
ab.

Trotz allem beziehen sich diese Abweichungen der BPS-Dosiswerte von den MC-
Dosiswerten in diesem Fall auf die 5% Isodosislinie. Dies wiirde sich jedoch im Falle der
Verwendung von zusitzlichen Strahlerhaltepositionen im Osophaguskatheter ausweiten
und demzufolge die 10% oder hohere Isodosislinien betreffen, die durch die Risikoorgane
durchgehen wiirden. Beziiglich der Dosisverteilung in den luftgefiillten Lungen weichen
die BPS-Dosiswerte von den MC-Dosiswerten aufgrund der niedrigeren Massendichte der
Lungen im Verhiltnis zum Wasser ab. Dies wird von den grolen Lungenvolumina und der
Anderung der lateralen Photonenstreuung verursacht. Das Dosisrechenmodell ist nicht
imstande, die Dosisverteilung in den groen Lungenvolumina zu korrigieren. Das kommt
durch die Tatsache zustande, dass die Streudosisberechnung mit dem vorgestellten
analytischen Dosisrechenmodell entlang der Pfadlange der Primérphotonen erfolgt, und die
Unterschiede in der lateralen Streuung durch das Vorhandensein einer Inhomogenitit nicht
beriicksichtigt werden. Dies ist fiir relativ kleinere oder mittelgroe Inhomogenitéten
unwichtig. In grofen Korperinhomogenititen und in groflen Abstinden vom Strahler
(r>6cm) nimmt es aber an Bedeutung zu. Eine Limitation ist also die lateralen Hinein- oder
Herausstreuung der Photonen in groBvolumigen Korperinhomogenititen Rechnung zu
tragen, vor allem wenn sie an groferen Abstinden zu den Strahlern positioniert sind
[Ana04].

Der Einfluss der Korperinhomogenititen auf die Dosis im PTV und in den
Risikoorganen wird zusétzlich mit Hilfe der in der Abbildung 3.25 dargestellten DVHs
untersucht. Die DVHs werden sowohl fiir das PTV als auch fiir die Risikoorgane mit der
PLATO Planungssoftware (EVAL Modul), mit MCNPX und dem analytischen
Dosisrechenmodell fiir das gleiche Dosisgitter berechnet. In der Abbildung 3.25a zeigt sich
eine sehr gute Ubereinstimmung zwischen den MC, den analytischen und den BPS-DVH-
Werten, die darauf hindeutet, dass die umliegenden Korperinhomogenititen keinen
Einfluss auf die Dosisverteilung im PTV haben und folglich sowohl BPS als auch das
analytische Dosisrechenmodell sehr genaue Dosisergebnisse liefern.

Aus den Abbildungen 3.25b und 3.25c¢ wird ersichtlich, dass das BPS im Riickenmark
die Dosis bis zu maximal 60% verglichen mit den MC-Ergebnissen iliberschitzt, und
umgekehrt im Sternum um maximal 40% unterschitzt. Das Dosisrechenmodell erweist
sich sowohl fiir das Riickenmark als auch fiir das Sternum als féhig die Dosis genauer im
ganzen Bereich der Volumenanteile zu bestimmen und weicht von den MC-DVH-Werten
um maximal 5% ab. Nur in dem Fall der Berechnung der DVH in den Lungen in der
Abbildung 3.25d kann das analytische Dosisrechenmodell wie das BPS die Dosis nicht
genauer ermitteln. Dennoch fiihrt es zu keinen groferen Abweichungen von den MC-
berechneten DVH-Werten als das BPS generierte DVH. Die maximale Abweichung der
analytischen DVH-Ergebnisse von den MC-DVH-Ergebnissen betrigt etwa 25%.
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Abbildung 3.25: Analytische, PLATO BPS- und MC- berechnete DVH fiir (a) das PTV (b)
das Riickenmark (c) das Sternum (d) die Lungen fiir eine klinische '*’Ir HDR Osophagus
Brachytherapie und eine wasserinhomogene patientdquivalente Phantomgeometrie

3.3.3 Interstitielle Brachytherapie eines Brusttumors

In den letzten Jahren hat die '*’Ir-HDR-Brachytherapie als Behandlungsmethode fiir
Brusttumoren entweder als Boostbestrahlung kombiniert mit der perkutanen
Strahlentherapie oder als einzige Bestrahlungsmethode an dem Tumorbett nach einer
brusterhaltenden chirurgischen Operation von Tumoren der friiheren Stadien (<T2 nach der
TNM Klassifikation) an Bedeutung gewonnen [Vic99][Bag01][Per95].

Die CT-gestiitzte HDR Brachytherapie erfolgt mit einem CT-Scan der thorakalen
Region der Patientin und der Aufnahme der 0.3 bis 0.5cm dicken CT-Schnittbildern in ein
Simulationsprogramm fiir 3D-Planung und -Simulation, in diesem Fall ProSoma . Die
Form und die Ausdehnung des Tumors werden visualisiert, definiert und eingezeichnet.
Gleichzeitig werden die moglichen Konfigurationen der Implantation der
Brachytherapiekatheter in dieser Phase diskutiert. Als ndchster Schritt folgt die
Implantation der flexiblen, aus Kunststoff bestehenden Brachytherapiekatheter unter
Lokalanisthesie in die Brust. Die Implantation der Durchziehsonden erfolgt unter CT-
Kontrolle entweder durch die Rasterlocher einer Schablone, die an der Haut der Patientin
fixiert ist, oder ,,frei- Hand* ohne Schablone mit dem Nahen der Sonden an der Haut. Nach
der Implantation wird der endgiiltige CT-Scan durchgefiihrt und die CT-Bilder werden in
das BPS geschickt, wo das PTV und die Risikoorgane eingezeichnet und der

~ ProSoma, MedCom GmbH, Darmstadt
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Bestrahlungsplan mit der Rekonstruktion, der Aktivierung der Strahlerhaltepositionen und
der anschlieBenden Optimierung erstellt werden. Die Dosisfraktionen von 4 bis 5 Gy bis zu
einer Gesamtdosis von 32Gy oder 40Gy werden zweimal téglich verabreicht
[Vic99][Bag01][Per95].

In der ""Ir-HDR-Brachytherapie des Mammakarzinoms wird die endliche Abmessung
der Brust und der Patientenkérperanatomie von den BPS noch nicht beriicksichtigt. TLD-
Messungen [ManO1], die in Phantomen und in vivo an der Patientenhaut durchgefiihrt
wurden, zeigten eine Dosisiiberschitzung an der Patientenhaut von bis zu 14% im Phantom
und bis zu 4% fiir die Patienten im Vergleich zu auf dem TG-43 Dosimetrieprotokoll
basierenden BPS-Rechnungen. Da fiir die "*Ir-HDR-Brachytherapie die Dosistoleranz ein
limitierender Faktor zur Vermeidung schlechter kosmetischer Ergebnisse ist
[Vic99][Bag01] und man bei der Dosisoptimierung bemiiht ist, die Uberdosierung an der
Haut zu vermeiden, ist der Ausgangspunkt dieses Kapitels die Untersuchung der exakten
Dosisverteilung mittels MC Berechnungen an einem klinischen Fall. Dariiber hinaus ist
auch die Erkldrung und die Bestimmung des Ungenauigkeitsgrades der durch das BPS
berechneten Dosisergebnisse verglichen mit den MC-Dosiswerten von Bedeutung.

Auch fiir diesen klinischen Testfall wird der MCNPX Code benutzt, um einen PLATO-
Brachytherapieplan eines realen Brustimplantates zu simulieren, der die in den 6
Durchziehsonden verwendeten 26 Strahlerhaltepositionen des klassischen '**Ir-HDR-
microSelectron Strahlers [Wil95a] im PTV benutzt und die Strahleraufenthaltszeiten
optimiert um die Referenzdosis von 5Gy an die Oberfliche des PTV konformal
anzupassen. Die Planparameter und die errechneten Dosisergebnisse in einer Ortsauflosung
von 0.2cm x 0.2cm x 0.2 cm werden dem PLATO-BPS entnommen, das das TG-43
Dosimetrieprotokoll fiir den klassischen '**Ir-HDR-microSelectron Strahler enthilt. Die
BPS-Dosisberechnungen stiitzen sich auf die im BPS gespeicherten Dosisparameter, die in
einer Phantomgeometrie des in einer Wasserkugel mit dem AuBenradius von 15cm
zentrierten microSelectron '*“Ir-HDR-Strahlers mit MC vorberechnet [Wil95a] wurden.
Folglich beriicksichtigt das PLATO BPS die verschiedenen Abstéinde des Strahlers an der
jeweiligen Strahlerhalteposition von der dufleren Patientenkontur und von der
angrenzenden Lunge in seinen Dosisberechnungen nicht. Die Strahlerstirke Sy am
Bestrahlungsdatum  betrdgt 14797U. Die CT-Bilderserie in der klinischen
Bestrahlungsplanungsprozedur werden fiir die Konstruktion des patientiquivalenten
mathematischen Phantoms verwendet. Die Abbildung 3.26a zeigt die zentrale transversale
Schnittebene des mathematischen patientenadaptierten Phantoms, und die Abbildung 3.26b
das entsprechende CT-Bild der gesamten CT-Bildersequenz.

Das adoptierte Koordinatensystem unterscheidet sich in der Output-Datei vom PLATO
BPS benutzten Koordinatensystem, in dem die Position und die Ausrichtung der
Strahlerhaltepositionen angegeben werden. Um den direkten Vergleich der MC- mit den
BPS-Dosisergebnissen zu ermdglichen, werden alle Koordinateninformationen der
klinischen =~ BPS-Output-Datei  durch  Rotation und  Translation an  das
Phantomkoordinatensystem angepasst. Das mathematische Phantom reprisentiert die
rechte Thoraxregion der Patientin mit dem Mamakarzinom. Die Brust- und die
Lungeabmessungen im Phantom werden als der Durchschnitt der Ausdehnung der Brust
und der rechten Lunge in der CT- Bilderserie der interessierenden Patientenkdrperanatomie
bestimmt. Das ausgewdhlte Material ist Wasser in der Phantomgeometrie bis auf die
Lungenregion, in der luftgefiillte Lunge von der Tabelle 2.3 das ausgewédhlte Material ist.
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Abbildung 3.26: (a) Zentrale transversale Schicht des verwendeten mathematischen
patientenadaptiven Phantoms mit denen auf diese Schnittebene projizierten und als
schwarze Kreise dargestellten Strahlerhaltepositionen und (b) das entsprechende CT Bild.
In der Einlage verkleinert dargestellt das mathematische Phantom mit dem in der Arbeit
giiltigen Koordinatensystem. Das Inlett der Abbildung 3.26a stellt ein skaliertes 3D Bild
des mathematischen Phantoms mit dem verwendeten kartesischen Koordinatensystem dar.
Die positive x- Achse zeigt in die kraniokaudale Richtung, die positive z- Achse definiert
die dorsal- zu- ventral Richtung und die positive y- Achse definiert die links nach rechts
Richtung und daher entsprechen die yz- den transversalen, die xz- den sagittalen und die
xy- den koronalen Ebenen. Die Phantomabmessungen betragen 20cm entlang der y-Achse
und 30cm entlang der x- Achse. Die Brust wird durch die Uberschneidung einer
Kugelfldche mit einem Radius von S8cm und einer schrigen Ebene simuliert (siehe
Abbildung 3.26a). Die rechte Lunge wird durch einen Zylinder mit einem Durchmesser von
18cm und einer Héhe von 30cm entlang der x- Achse simuliert

Die MC-Simulationsberechnungen werden in dieser Phantomgeometrie durchgefiihrt
und die 26 Strahlerhaltepositionen mit den dem BPS entnommenen Koordinaten werden
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simuliert. Die exakten Abmessungen an der jeweiligen Haltepositionen des '*“Ir-HDR-
Strahlers werden bei der MC-Berechnung verwendet. Das 192Ir-Energiespektrum wird der
Tabelle A.1 in Anhang A entnommen. Der Beitrag jeder MC-simulierten
Strahlerhalteposition wird proportional zu dem Verhédltnis der entsprechenden
Aufenthaltszeit des BPS Planes zu der gesamten Bestrahlungszeit gewichtet und
anschlieend aufsummiert. Fiir die MC Dosisbestimmung wird ein rechteckiges Dosisgitter
mit der Auflésung von 0.2cm x 0.2cm x 0.2cm definiert. Die Mittelpunkte der Dosisvoxels
sind mit den Dosispunkten des BPS in der Phantomgeometrie identisch. Nur der
Photonentransport ~ wird  simuliert, weil in dem '*“Ir-Energiebereich  das
Sekundérelektronengleichgewicht gewdhrleistet ist und die Kerma der Dosis entspricht.
Diese Annahme bricht jedoch an einem Abstand von 0.1cm vom Strahler [Ang00] und
direkt an den Grenzflachen von Wasser und der jeweiligen Inhomogenitéit zusammen. Aus
diesem Grund werden nur fiir diese zylinder- oder kugelférmigen Grenzflachen separate
MC-Berechnungen unter der Einschaltung des Sekundérelektronentransports durchgefiihrt
und die Dosis an diesen Grenzflichen berechnet. Die sich iiber unterschiedlichen
Phantommaterialien liegenden wiirfelférmigen Voxeln werden von jeder Auswertung
ausgeschlossen. Die in den Voxeln deponierte Energie in Einheiten von MeVcem™ pro
Photon wird durch Division mit der entsprechenden Massendichte des Voxels in Einheiten
von MeVg' pro Photon umgeformt. Um nach dem TG-43 Dosimetrieprotokoll die MC-
Dosiswerte auszudriicken, werden alle Werte auf den Normierungsfaktor der Strahlerstérke
pro Einheit Aktivitit (9.81%10°® £0.5%) UBq" normiert. Bei den unterschiedlichen MC-
Runs werden von den 26 Strahlerhaltepositionen 10’ bis 6*10’ Photonengeschichten
emittiert. Die MC-Rechenzeit betrdgt 150h auf einem Pentium IV 2.8GHz Windows PC.
Die Anzahl der Photonengeschichten werden so ausgewihlt, dass in den fiir die
Auswertung relevanten Regionen die relative statistische Ungenauigkeit (16) der MC-
Dosiswerte innerhalb von 2% bleibt.

Vor der Untersuchung des Einflusses der wasserinhomogenen und endlichen
patientiquivalenten Phantomgeometrie auf die Dosisverteilung wird die Genauigkeit der
MC-Berechnung beziiglich der Lage und der Ausrichtung des HDR-Strahlers in den 26
Strahlerhaltepositionen gepriift. Um den Effekt der endlichen Abmessungen und der
inhomogenen Strukturen auf die Dosisverteilung auszuschalten, wird ein separater MC-
Simulationsrun durchgefiihrt, in welchem Phantom die Lunge- und die Brust-umgebende
Luft durch Wasser ersetzt wird. Es wird dabei darauf geachtet, dass um das Implantat
herum eine 15cm dicke Wasserschicht liegt, um die MC-Berechnungsergebnisse mit den
dem BPS entnommenen Dosiswerten direkt vergleichen zu konnen. Die Abbildungen
3.27a und 3.27b zeigen die MCNPX- und BPS- kalkulierten Dosiswerte in den zentralen
transversalen und sagittalen Schnittebenen der Phantomgeometrie in der Form von
prozentualen Isodosislinien, die auf die Referenzdosis von 5Gy normiert sind. Man sieht,
dass die MC-Dosiswerte trotz ihrer statistischen Fluktuationen an der PTV-Peripherie in
guter Ubereinstimmung mit den BPS-Dosiswerten stehen. Dies untermauert die
Genauigkeit der MC-Simulation der Strahlerhaltepositionen und garantiert, dass potentielle
Abweichungen der MC-Ergebnisse von den BPS-Werten durch systematische Fehler
auszuschlieen sind [Pan05].
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Abbildung 3.27: MC- berechnete (- - -) und BPS ermittelte (—) prozentuelle
Isodosislinien in (a) der zentralen transversalen und (b) der zentralen sagittalen
Schnittebenen des mit Wasser gefiillten und dem Implantat mit Wasser umhiillenden
Phantoms. Die Projektion der Strahlerhaltepositionen auf die beiden Schnittebenen als
schwarze Kreise sowie die Grenzflichen des inhomogenen Phantoms werden auch gezeigt

Um den Einfluss der endlichen Abmessungen der Brust auf die Dosisverteilung ohne
die Mitwirkung der Lungeninhomogenitdt zu untersuchen, wird die MC-Berechnung in
dem in der Abbildung 3.28 dargestellten Phantom durch das Ersetzen des Lungenmaterials
durch Wasser durchgefiihrt. Die Abbildungen 3.28a und 3.28b stellen die MC- und BPS-
kalkulierten Dosisverteilung als auf die Referenzdosis von 5Gy normierten Isodosislinien
jeweils in der zentralen transversalen und in der zentralen sagittalen Schnittebenen dar. Die
100% Isodosislinic umfasst die Oberfliche des PTVs, dessen Kontur von der
Brustoberfldche 3cm entfernt ist. Die MC- und BPS-Dosiswerte fiir die 100% Isodosislinie
stimmen gut miteinander iiberein, so dass sich riickschliefen ldsst, dass die endlichen
Abmessungen der Brust die Dosisverteilung auf dem PTV und im PTV nicht beeinflusst,
so dass die Dosisverteilung auch von dem BPS verlésslich berechnet werden kann. Dies ist
vereinbar mit den in Kapitel 3.2.3 vorgestellten Ergebnissen fiir einen einzelnen
exzentrisch liegenden 121r-Strahler, weil der Effekt der mangelnden Photonenriickstreuung
in der nahen Umgebung der Phantom- oder der Brustoberflache nicht so wichtig ist, wenn
diese Dosispunkte auch in der Nédhe des Strahlers liegen. Das lidsst sich auf die
Vorherrschaft der Primirphotonendosis gegeniiber der Streuphotonendosis fiir die '*Ir-
Energien zuriickfiihren. Dieser Befund ist fiir jeden Abstand der Oberfldche des PTVs von
der Korperoberflache giiltig und unabhingig von der Anzahl der Strahlerhaltepositionen im
Implantat. Abweichungen zwischen den BPS- und den MC-Dosiswerten werden fiir
Isodosislinien kleiner als die 40% fiir beide in der Abbildung 3.28 dargestellten
Schnittebenen ermittelt. Die maximale Dosisiiberschiatzungen vom BPS den MC
Ergebnissen gegeniiber bei den 20%, 30% und 40% Isodosislinien sind jeweils 5%, 7%
und 8% in der Abbildung 3.28a und entsprechend 8%, 10% und 5% in der Abbildung
3.28b. Um den Effekt der endlichen Brustabmessungen auf die Dosis an der Haut der Brust
genauer zu quantifizieren, wird ein separater MC-Run durchgefiihrt. Dabei wird die Dosis
in 50 gleichmdBig in einer Tiefe von 0.lcm unter der Brustoberfliche verteilten
kugelférmigen Zellen mit einem Radius von 0.1cm berechnet. Anschlieend werden diese
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MC-Dosiswerte mit den MC-Dosiswerten verglichen, mit denen die BPS-Dosiswerte
wegen der dem Implantat umfassenden 15cm dicken Wasserschicht sehr gut
ibereinstimmten. Der Vergleich zeigt eine Dosisiiberschitzung von den BPS
Dosisberechnungen gegeniiber den MC- Dosisberechnungen, die die Kriimmung und die
endlichen Abmessungen der Brust berlicksichtigen. Fiir die in der Mitte der
Brustoberfliche liegenden Zellen betrigt diese Dosisiiberschdtzung im Durchschnitt 5%
und sie steigt in den auf der rechten oder linken Seite der Brust liegenden Zellen auf
maximal 10% an. In den auf der kranialen und der kaudalen Seite der Brust liegenden
Zellen betrigt die Dosisiiberschitzung von BPS maximal 7%. Die Uberschitzung der
Hautdosis ist deutlich niedriger als die mit der TLD Dosimetrie gemessene
Dosisiiberschitzung von 13.9% [Man0O1] insbesondere in der dem Implantat
ndherliegenden zentralen Brustregion.
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Abbildung 3.28: MC- berechnete (- - -) und BPS ermittelte (—) prozentuale Isodosislinien
in (a) der zentralen transversalen und (b) der zentralen sagittalen Schnittebenen des realen
jedoch mit Wasser gefiillten Phantoms. Die Projektion der Strahlerhaltepositionen auf die
beiden Schnittebenen als schwarze Kreise sowie die Grenzflichen des inhomogenen
Phantoms werden gezeigt

Als letzter Schritt wird die MC-Berechnung in der inhomogenen Brustphantomgeometrie
der Abbildung 3.26 mit den endlichen Abmessungen durchgefiihrt. Die MC- zusammen
mit den BPS-Dosisergebnissen sind als Isodosislinien in der Abbildung 3.29 présentiert.
Die Dosiswerte in dieser Abbildung zeigen, dass nicht nur die 100%-Isodosislinie sondern
auch alle Isodosislinien, die hoher als 60% sind, weder von der endlichen Abmessungen
der Brust noch von dem Vorhandensein der wasserinhomogenen Lunge in der Umgebung
von PTV beeinflusst werden. Wihrend der Abstand von der Lungenoberfliche zunimmt
und die Entfernung von der PTV Oberfldche abnimmt geht diese Dosisiiberschitzung von
8% fiir die 20%-Isodosislinie auf 2% fiir die 60%-Isodosislinie zuriick und liegt innerhalb
der statistischen Ungenauigkeit der MC-Dosisberechnungen. Die innerhalb der Lunge vom
BPS unterstellte wasserhomogene Geometrie und die Annahme der zunehmenden
Schwichung der Photonenfluenz sowie die hypothetische Zunahme an Photonenstreuung
fithren zu einer Dosisiiberschdtzung verglichen mit den MC-Dosiswerten, die bei der 20%-
Isodosislinie in der Abbildung 3.29 und im DVH der Lunge in der Abbildung 3.30a
deutlich zu erkennen ist. Beziiglich der Dosis an der Brusthaut wird die Dosis vom BPS
verglichen mit den MC-Dosisberechnungen iiberschitzt, insbesondere am Rande der Brust
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und in der nahen Umgebung der Lunge. Diese Uberschitzung bleibt jedoch innerhalb von
5% fiir Dosispunkte in der zentralen Brustregion (in der Nihe der Schnittebenen x=0cm
und y=0cm) und innerhalb von 10% fiir die am Rande der Brust liegenden Dosispunkte.
Dieser Befund wird auch in der Abbildung 3.30b ersichtlich, wo die Dosisergebnisse der
50 in einer Tiefe von 0.lcm unterhalb der Brustoberfliche gleichméBig verteilten
kugelférmigen Zellen mit einem Radius von 0.1cm in der Form eines DVHs fiir die Haut
zusammengestellt sind.
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Abbildung 3.29: MC- berechnete (- - -) und BPS ermittelte (—) prozentuale Isodosislinien
in (a) der zentralen transversalen und (b) der zentralen sagittalen Schnittebenen des realen
inhomogenen Brustphantoms. Die Projektion der Strahlerhaltepositionen auf die beiden
Schnittebenen als schwarze Kreise sowie die Grenzflichen des inhomogenen Phantoms
werden gezeigt
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Abbildung 3.30: MC- berechnete (- - -) und BPS berechnete (—) kumulative DVH fiir (a)
die rechte Lunge und (b) die Brusthaut fiir die in dieser Arbeit untersuchte '*’Ir-HDR-
Brachytherapie eines Brusttumors



Kapitel 4

Diskussion und Ausblick

Schon seit der Zeit der Einfithrung der Kobaltgerdte und gegenwértig unter Verwendung
der hochenergetischen Photonenstrahlen von Linearbeschleunigern werden die
analytischen Dosisberechungsmodelle ausgehend von der 1D Batho Methode [Bat64] iiber
das ETAR (aus dem Engl.: Equivalent Tissue Air Ratio) 3D Verfahren [Son78] bis hin zu
den etablierten 3D Dosiskern-Superpositionsmethoden [Mac85][Ahn89][Ahn99] fiir die
Bestrahlungsplanung bei der perkutanen Strahlentherapie eingesetzt. Ihr Potential den
Einfluss der Korperinhomogenititen und die endlichen Korperdimensionen bei der
Dosisberechnung zu beriicksichtigen, und ihre Schnelligkeit verglichen mit den
rechengenaueren Photon MC-Simulationsberechnungen [KawOO0][Fip03] stellen die
wichtigsten Griinde fiir ihren verbreiteten Einsatz bei der Bestrahlungsplanung dar.

Die wichtigsten Unterschiede der Brachytherapie gegeniiber der perkutanen
Strahlentherapie, die iiber die klinischen Anwendung hinausgehen sind:

e Der Energiebereich. In dem Energiebereich von 22keV ('*Pd) bis zu 662keV
("*Cs) ist die Dosis unter der Einhaltung des Sekundirelektronengleichgewichts
mit sehr guten Anndherung (Abweichung weniger als 0.1% fiir Wasser als
Dosismedium) gleich mit der StoBkerma. In diesem Energiebereich werden die
Photonen im jeweiligen Material unter grof3eren Polarwinkeln als die Photonen in
den Energiebereichen der Megavoltage-Beams in Bezug auf ihre priméren
Flugrichtung gestreut. Diese Eigenschaft der Photonen steigt mit zunehmendem
Abstand vom Strahler an. Demzufolge spielen die in ein wasserhomogenes oder
heterogenes Volumen lateral hinein- und hinausgestreuten Photonen in dem
Energiebereich der Brachytherapie eine wichtigere Rolle als im Energiebereich der
hochenergetischen Photonenstrahlen bei der perkutanen Strahlentherapie.
AuBlerdem wird bei der Brachytherapie die Dosisverteilung nicht durch die
Sekundérelektronen wie bei der perkutanen Strahlentherapie aufgegléttet.

e Die Photonenfluenz. In dem fiir die Brachytherapie relevanten Abstandsbereich
vom jeweiligen Strahler (r=0.1cm-10cm) ist die Abnahme der vom Strahler
emittierten Primérphotonenfluenz wesentlich steiler (Abstandsquadratgesetz) als
die entsprechende Abnahme bei der perkutanen Strahlentherapie im
Patientenkorper.

e Die Anzahl der Bestrahlungsfelder. Was in der perkutanen Strahlentherapie die
Bestrahlungsfelder sind, sind die applizierten Katheter und die darin resultierenden
Strahlerhaltepositionen. Beziiglich der Dosisberechnungsmethodologie entsprechen
die Anzahl der Bestrahlungsfelder der Gesamtzahl der Aufenthaltsorte des
Strahlers.  Demzufolge stehen den 3-9  iiblicherweise verwendeten
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Bestrahlungsfeldern in der perkutanen Strahlentherapie bis zu hunderten von
Aufenthaltspositionen in der Brachytherapie gegeniiber. Dies resultiert in
entsprechend ldngeren Rechenzeiten fiir die Brachytherapie.

¢ Die Dosisgradienten. Durch den starken Einfluss der Geometriefunktion [Pap02]
auf die Dosisverteilung bilden sich in dem fiir die Brachytherapie relevanten
Abstandsbereich steile Dosisgradienten. Fiir die genaue Dosisberechnung in der
Umgebung eines Brachytherapiestrahlers bendtigt man {iblicherweise eine
Dosisgitterauflésung von 0.1cm-0.2cm.

Diese Unterschiede und der damit verbundene Einfluss auf die Rechenzeit sind auch die
grofften  Hindernisse fiir die gegenwdrtig klinisch nicht eingesetzten 3D
Dosiskernsuperpositionsmethoden  [Car00a][CarO0b] und die 2D analytischen
Dosisberechnungsverfahren  [Kir97] in realen inhomogenen wund endlichen
Patientengeometrien. Die MC Simulationsberechnungen fiir die genaue Dosisbestimmung
in den Brachytherapiebestrahlungsplanungssystemen konnten in der Zukunft wegen der
vielversprechenden “correlated sampling“-Methoden zur Beschleunigung der MC-
Simulationsberechnungen von Hedtjarn et al [Hed02] in realen wasserinhomogenen und
endlichen Patientengeometrien implementiert werden.

Das Ziel dieser Arbeit war es, den Einfluss von Korperinhomogenititen und der
endlichen Abmessungen der Kérperanatomie auf die Dosimetrie in der '**Ir-HDR-
Brachytherapie zu untersuchen, ein schnelles analytisches Dosisberechnungsmodell fiir die
Beriicksichtigung dieser Eigenschaften zu entwickeln sowie den Giiltigkeitsbereich dieses
Modells in Testgeometrien und patientendquivalenten mathematischen Phantomen zu
iiberpriifen.

Unter Betrachtung der zugrundeliegenden Physik in dem Energiebereich des fiir die
HDR Brachytherapie meist verwendeten '**Ir-Radionuklids und auf der Basis der Sievert
Integrationsmethode [Wil83][Kar00b], des SPR-Verfahrens [Rus96], der Untersuchung der
TG-43 [Nat95] physikalischen Gréen und der signifikanten Rolle der Geometriefunktion
in der "Ir Brachytherapie [Pap02] wird ein analytisches 3D Dosisberechnungsmodell
unter Einbeziehung einer 1D Streudosiskorrektur entwickelt. Da es nicht mdglich war die
analytisch berechneten Dosisergebnisse direkt mit Messungen zu vergleichen, ist der
Vergleich mit den Berechnungen eines Monte-Carlo-Programms von groem Nutzen.
Dariiber hinaus lieferten die MC-Simulationsberechungen wertvolle Ergebnisse zur
Aufstellung des vorgeschlagenen analytischen Dosisberechnungsmodells. Aus diesen
Griinden wurde in dieser Arbeit das verbreitete Programmpaket MCNP verwendet. Die
Priazision und die Zuverldssigkeit der MC-Simulationen mit MCNP wurde durch
Vergleiche mit den in der Brachytherapie bewéhrten MC-UoA [Ang00][Kar98][KarOla]
und MCPT [Wil95a] Codes, sowie mit TLD Messdaten jeweils fiir P2r-[Kir95] als auch
fiir '*°I Strahler [Ana02] in Messphantomen verifiziert.

Im folgenden werden die Ergebnisse bei der Verwendung dieses Modells in
Testphantomgeometrien und in patientenidquivalenten mathematischen Phantomen, der
Vergleich der analytischen Dosisergebnisse und der kommerziellen BPS-Dosisergebnisse
mit den MC-Dosisergebnissen sowie die moglichen Einsatzgebiete dieses Modells
diskutiert.

In unendlichen homogenen Phantomgeometrien fiir alle Gewebematerialien liefert
die Massendichteskalierung des Abstandes in der SPR-Gleichung fiir Wasser genaue
Gesamtdosisergebnisse mit einer Abweichung von den MC-Dosisergebnissen von maximal
bis 2% fiir pr<l10gem™ fiir den Extremfall des vom Wasser in seiner Massendichte am
meisten abweichenden Schédelknochen. Dies ldsst sich auf die Vorherrschaft der
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Comptonstreuung im 'Ir-Energiebereich und die Aquivalenz des Energiespektrums von
"Mr- in dem jeweiligen Gewebematerial m an einem Abstand r mit dem '*Ir-
Energiespektrum an dem dichteskalierten Abstand py,r im Wasser zuriickfiihren. Dieser
Befund 6ffnet auch den Weg fiir die Dosisberechnung in inhomogenen Geometrien. In der
vorliegenden Arbeit wurde nachgewiesen, dass die in dem vorgestellten
Dosisberechnungsmodell verwendeten physikalischen GroBen auf die physikalischen
GroBen des etablierten TG-43 Dosimetrieprotokolls abgebildet werden konnen. Der
maximale Unterschied des analytischen Modells vom TG-43 Dosimetrieprotokoll in der
Dosisberechnung ist fiir zwei reale '*“Ir-Strahler im Wasser (microSelectron HDR
[Wil95a] und VariSource HDR [Ang00]) jeweils maximal 2% und 1%.

Als erster Schritt wurden in inhomogenen Phantomgeometrien kugelschalformige
Inhomogenititen in kugelformigen Phantomen positioniert. Der '*’Ir-Strahler wurde im
Phantom zentriert und die Dosis mit dem analytischen Modell, mit MC-Simulationen
sowie mit der TG-43 Dosimetrieprotokoll Berechungsmethode bestimmt. Die Berechnung
der Primirdosisleistung ist von der Schichtdicke, der Entfernung vom Strahler sowie den
lateralen Ausdehnungen der Inhomogenitit unabhingig. Fiir die am stirksten in ihrer
Massendichte abweichenden Knochen- und Luftinhomogenitdten gelingt es mit dem
Modell in jedem Abstand und fiir jede inhomogene Geometrie die Primédrdosisleistung mit
einer Abweichung zu der MC-Primédrdosisleistung von maximal 1% sehr genau zu
berechnen. Dies ist auf die Stabilitdt von Ap=pmedium-Hwasser 1N dem HCFpim=-exp(-ApAr)
Term auch in dem Fall der geringfligigen Aufhértung der Primédrphotonenenergiefluenz im
Kieferknochen zuriickzufiihren. Die analytisch berechnete Streudosisleistung hinter der
jeweiligen Inhomogenitdt weicht im Durchschnitt um maximal 10% von der MC-
Streudosisleistung ab. Das analytische Dosisberechnungsmodell ist nicht in der Lage den
geringen Streudosisabstieg vor der Luft- und den Streudosisanstieg vor der
Knocheninhomogenitit zu beriicksichtigen, weil es den Mangel oder den Uberschuss von
den in Inhomogenititen zuriickgestreuten Photonen nicht beriicksichtigt. Dies wird um so
wichtiger je groBer der Abstand ist und sich folglich mehr Photonen im
niederenergetischen Bereich des '““Ir-Spektrums (~60-100keV) ansammeln (hdhere
Wahrscheinlichkeit fiir Compton Riickstreuung). Dieser Effekt manifestiert sich jedoch im
extremsten Fall in der Abstandszone von 2.5cm-3.0cm vor der in einem Abstand von 3cm
liegenden Luftinhomogenitdt. Die maximale 12%-Abweichung der analytischen
Dosisergebnissen von den MC-Dosiswerten in der Knocheninhomogenitét ldsst sich auf
die Genauigkeit des M(r)-Ausdruckes fiir das Verhéltnis des Medium zum Wasser
Massenenergieabsorptionskoeffizienten in den jeweiligen Abstinden in der Inhomogenitit
fiir den Streuphotonenanteil zuriickfiihren. Je geringer der Abstand der Inhomogenitit zum
Strahler und je diinner ihre Schichtdicke ist, um so genauer werden die analytischen
Dosisberechnungen. Das analytische Modell korrigiert die Gesamtdosisleistung von TG-43
um bis zu 9% hinter und bis zu 8% in den als Extremfille geltenden Luft- und
Schiadelknocheninhomogenititen in die Richtung der MC-Dosisergebnisse, was eine
wesentliche Verbesserung der Berechnungsgenauigkeit bedeutet.

Phantomgeometrien mit endlichen Inhomogenititen

In den mit Wasser gefiillten Regionen vor, hinter sowie auf den lateralen Seiten der
positionierten Korperinhomogenititen kann mit dem Modell durch die zu- oder
abnehmende Abschwichung der Photonenfluenz durch die Inhomogenitit und durch die
Massendichteskalierung von SPR die Dosis mit einer maximalen Abweichung von +6%
von den MC-Dosisergebnissen berechnet werden. Auf den lateralen Seiten der Luft- oder
Knocheninhomogenitéten spielt die jeweils reduzierte oder erhohte von der Inhomogenitit
laterale hinausgestreute Photonendosis eine weniger signifikante Rolle als die Schwichung
der Primérphotonen. Die Korrektur der TG-43 Dosisberechungsmethode betrigt 10% im
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Falle der Luftinhomogenitit und 14% fiir die Knocheninhomogenitit von den MC-
Dosisergebnissen im Wasser. Beobachtet man jedoch die Dosisverteilung in der Nihe der
distalen Flichen der Inhomogenititen insbesondere fiir die groBeren Abstinde (~r>6cm),
wo die Streuphotonendosis groBer als die Primirphotonendosis wird, stellt man im
Knochen eine 9%-Uberschitzung und in der Luft eine bis zu 6%-Unterschiitzung der
Dosisleistung fest. Das Modell kann wegen seiner 1D-Streudosiskorrektur weder den
Anstieg der in die Luft vom umgebenden Wasser lateral hinein- oder zuriickgestreuten
Photonen beriicksichtigen noch den Abstieg der Dosisleistung von Wasser in Knochen, der
durch mangelnde Photonenriickstreuung zustande kommt. Trotz dieser Limitationen
korrigiert das Modell die vom TG-43 errechnete Dosis in den Inhomogenititen in die
Richtung der MC-Dosisergebnisse. Die groflen Inhomogenititsvolumina in gréBeren
Abstinden (~ r>6cm) vom Strahler, wie sie im Falle der luftgefiillten Lungen auftreten,
begrenzen auch das Einsatzgebiet des analytischen Modells fiir die Dosisberechnung in
den Inhomogenitdten. Man konnte hierfiir trotz der geringeren Grof3e der Dosisverteilung
in solchen groBen Abstinden rechengenauere 3D-Dosisberechnungsmethoden wie die 3D-
Dosiskernsuperpositionsmethoden einsetzen, die den Einfluss der lateralen Form und
Dimensionen der stark vom Wasser in ihrer Massendichte abweichenden Inhomogenitéten
auf die Streuphotonendosis beriicksichtigen.

Die Rechenzeit des analytischen Modells gegeniiber betrug fiir jede Inhomogenitét
maximal 2s, wihrend die MC Dosisberechnungen maximal 7200s fiir die gleiche
Geometrie und Dosisgitterauflosung (0.2cm x 0.2cm x 0.2cm) auf einem Windows 2000
PC mit einem 2.8GHz Intel IV Prozessor gedauert haben. Somit sind die
Modelberechnungen verglichen mit den MC Berechungen um etwa 3 GroBenordnungen
schneller.

In endlichen Phantomgeometrien und fiir im Phantom zentrierte Y[y Strahler
gelingt es dem Dosisberechnungsmodell durch die Anpassung von SPR an den jeweiligen
PhantomauBenradius die fehlende Riickstreuung in der Nihe des Phantomrandes zu
beriicksichtigen. Der Vergleich mit den MC-Dosisleistungsergebnissen zeigt einen
maximalen Unterschied von 4% wihrend die iiber alle Abstinde gemittelte Uberschitzung
der Dosisleistung von einem auf dem TG-43 Dosimetrieprotokoll basierten kommerziellen
BPS fiir die PhantomaufBlenradien R=3cm, 5cm, 8cm und 10cm jeweils etwa 12%, 14%,
12% und 9% betragen. Somit koénnen die in der Literatur durch MC-
Simulationsberechnungen in mathematischen Phantomen mit unterschiedlichen
AuBenradien ermittelten g(r) Werte durch die in dieser Arbeit vorgestellte Formel auf die
g(r) Werte in dem Referenzauflenradius von 15c¢cm oder auf den Phantomauf3enradius von
40cm (quasi-unendliche Phantome fiir die Brachytherapie [Per04]) umgerechnet werden.
Dadurch kénnen die g(r) Werte von kommerziellen '*“Ir-Strahlern einfacher miteinander
verglichen werden. Die Arbeit von Perez et al [Per04] stellt auch eine dhnliche Methode
vor, die nicht nur die Giiltigkeit bei '*’Ir, sondern auch bei “’Cs und bei den
niederenergetischen '*I und '“*Pd Strahlern untersucht.

In endlichen Phantomgeometrien und fiir im Phantom exzentrisch liegende Y2y

Strahler wurde gezeigt, dass auf der dem Strahler zugewandten gekriimmten Phantomseite
(Rgps=15cm) die BPS-Dosisiiberschéitzung verglichen mit der MC-Simulationsmethode fiir
einen einzelnen '**Ir-Strahler maximal 13% fiir einen Abstand vom Strahler zum Rand von
r=7.5cm betrigt. Sie nimmt mit abnehmenden Abstand des Strahlers zum Phantomrand ab,
weil der Primirphotonendosisanteil der Gesamtdosisleistung dominiert und von der Lage
des Strahlers in Bezug auf den Phantomrand unabhéngig ist. Wahrend die Verschiebung
des Strahlers zum Phantomrand hin die Dosisiiberschdtzung vom BPS auf der Strahler
zugewandten Phantomseite reduziert, werden die Dosisiliberschitzungen vom BPS bei
grofleren Abstinden (~ r>6cm) und bei y#0cm wegen der mangelnden lateral ins Phantom
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hineingestreuten Photonen erhoht. Der gegensétzliche Effekt wird im Phantominneren und
auf der dem Strahler abgewandte Seite beobachtet. Da der Abstand vom Strahler zum
distalen Phantomrand groBer als der fiir die Dosisberechnung im BPS angenommene
PhantomaufBenradius von 15cm ist, wird die Dosisleistung vom BPS bis maximal 10%
verglichen mit der MC-berechneten Dosisleistung unterschitzt. Die gravierendsten
Dosisabweichungen von BPS- zur MC-Dosisleistung treten insofern nicht in der Region
des proximalen Phantom- bzw. Kdrperrandes sondern in den weitentferntesten Regionen
tief im Korper und am distalen Phantomrand auf. Die Implementierung des Modells fiir die
endlichen Geometrien in einer 8cm groflen Phantomgeometrie mit einem in einem Abstand
von d=6cm vom Phantommittelpunkt auf der y-Achse exzentrisch liegenden Strahler
unterschétzt zur proximalen Phantomseite die Dosisleistung um maximal 1.7%, wihrend
das BPS sie um 5.5% iiberschitzt. Die Unterschitzung kommt durch die Annahme, die
Streuphotonenbeitrag auf dieser Seite wiirde innerhalb einer ,,Streuzentrenkugel” des
Radius (R-d=2cm) auftreten. Umgekehrt wird durch die Annahme einer
»treuzentrenkugel” des Radius (R+d=14cm) die Dosisleistung entlang der y-Achse zum
distalen Rande vom Modell ebenso vom BPS (Rgps=15c¢cm) um 11% fiir Scm<r<llcm
iiberschitzt. Fiir r>11cm und durch die Abnahme der riickgestreuten Photonen, die das
Modell in der Néhe des distalen Phantomrandes beriicksichtigt, korrigiert das Modell die
Dosis von BPS um maximal etwa 15% und ist in keinem Abstandsbereich ungenauer als
das BPS. Dies manifestiert sich auch in der Modell-Dosisiiberschitzung der MC-Werte
entlang einer Linie parallel zur x-Achse um maximal 1.5%. Dem steht eine maximale
Dosistiberschitzung des BPS von 13% gegeniiber. Fiir eine schrige Ebene reduziert die
Implementierung des Modells die Dosisiiberschidtzung der BPS-Dosisberechnungen
verglichen mit den MC-Simulationsberechnungen von maximal 3.6% auf maximal 1.3%
und von maximal 28% auf maximal 4%, jeweils auf der Strahler-proximalen und der
Strahler-distalen Phantomseite. Die Implementierung des analytischen Modells mit der
Massendichteskalierung der ,,Streuzentrenkugel“ in einer endlichen inhomogenen
Phantomgeometrie, die dem menschlichen Schédel dhnelt und einen exzentrisch liegenden
2r-Strahler enthilt, reduziert die Uberschitzung der Gesamtdosisleistung von BPS im
Vergleich zu den MC Dosisleistungsergebnissen von maximal 13% auf maximal 3% am
proximalen Phantomrande. Dabei wird die Streudosisleistungsiiberschitzung von 21% auf
5% reduziert. Diese Befunde begriinden den Einsatz des Modells fiir die Dosisbestimmung
in endlichen Phantomgeometrien als einen Schritt zur Verbesserung der Dosisberechung
von BPS.

In der transperinealen HDR-Brachytherapie des Prostatakarzinoms wurde das
analytische Dosisrechenmodell zur Berechnung der Dosisverteilung fiir den realen '**I-
microSelectron-HDR-Strahler auf der Basis eines klinischen Bestrahlungsplans mit 16
Kathetern und 83 Strahlerhaltepositionen im Prostatazielvolumen unter der Betrachtung
der Urethra als Risikoorgan implementiert und mit einem kommerziellen BPS verglichen.
Die analytische Dosisberechnung fand in einem 10cm x 10cm x 10cm grofen Dosisgitter
mit einer Voxelauflosung von 0.2cm x 0.2cm x 0.2 cm, entsprechend der Auflésung im
verwendeten BPS-Dosisgitter statt. Der auf Pixel-zu-Pixel basierte Vergleich anhand von
Isodosislinien und Isodosisflichen zwischen den analytischen und den BPS-
Dosisberechnungen in den 125*10° Voxeln resultierte in einer sehr geringen Abweichung
von kleiner als 2%. Nur in der unmittelbaren Umgebung der Katheter fiir r<0.5cm kommt
es zu einer Abweichung zwischen 2% und 5%, wo die BPS Rechengenauigkeit in Frage
gestellt wird [Kip03]. Die sehr gute Ubereinstimmung des Modells mit dem BPS fiir
klinische homogene Zielvolumengeometrien wurde auch unter Betrachtung der Dosis
Volumen Histogramme fiir das PTV und die Urethra untermauert, wobei fiir eine Anzahl
von 5*10° Dosispunkte im PTV und in der Urethra zu Dosisabweichungen kleiner als 1%
waren. Die Rechenzeit fiir diesen klinischen Plan mit 83 Strahlerhaltepositionen betrug 35s
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auf einem Windows-PC mit einem Pentium IV 2.8GHz Prozessor und ist somit
vergleichbar mit der in der klinischen Praxis auftretende BPS-Rechenzeit von 20s fiir das
gleiche Implantat und fiir die gleiche Dosisgitterausdehnung und —Auflésung auf einer
Silicon-Graphics-O,-Workstation mit einem 400MHz MIPS Prozessor.

Intraluminale Brachytherapie des Osophaguskarzinoms

Fiir ein mathematisches patientenadaptives Phantom wird auf der Basis eines klinischen
Bestrahlungsplanes mit einem intraluminalen Brachytherapiekatheter und 13
Strahlerhaltepositionen des '*“Ir-HDR-Strahlers die Dosisverteilung vom analytischen
Modell mit der entsprechenden BPS- und MC-Dosisverteilung in einer durch die Trachea,
das Sternum, die Wirbelkorperstruktur und die luftgefiillten Lungen inhomogenen
Geometrie verglichen. Die Dosisberechnungsgitter sowohl fiir die MC, fiir die BPS und fiir
die analytischen Dosisberechnungen wurden zueinander angepasst, so dass die siebte
Strahlerhalteposition im Katheter in der Mitte liegt. Die Dosisgitterabmessungen betrugen
12c¢m x 12cm x 30cm mit einer Voxelauflosung von 0.2cm x 0.2cm x 0.2cm fiir alle drei
Berechnungsmethoden. Nachteil dabei war die Uberlappung mit den runden geometrischen
mathematischen Organstrukturen und der AusschluB der in zwei unterschiedlichen
Regionen iiberlappenden Voxel bei der Auswertung der Dosisergebnisse. Die auf die
Referenzdosis von 5Gy in einem Abstand von 5cm vom Katheter normierte Isodosislinien
und die entsprechenden DVH wurden untersucht. Es wurde gezeigt, dass durch die
Dominanz der Geometriefunktion und der Primérphotonendosis in einem Abstand von
0.5cm von der Kathetermitte das BPS und das Dosisberechnungsmodell mit einer
maximalen Abweichung von 1% verglichen mit den MC-Simulationsberechnungen sehr
genau die Dosis im PTV berechnen. Die umgebenden inhomogenen Strukturen haben
dabei keinen Einfluss auf die Dosimetrie. Unter Betrachtung der zentralen sagittalen und
transversalen Schnittebenen stellt man fest, dass bei der Dosisberechnung im Sternum eine
Unterschitzung und im Riickenmark eine Uberschitzung vom BPS verglichen mit den
MC-Ergebnissen in dem Bereich der 5%-Isodosislinie von jeweils 15% und 13%
vorkommen. Dieser Bereich wiirde sich jedoch im Falle der Verwendung von zusitzlichen
Strahlerhaltepositionen im Osophaguskatheter ausweiten und demzufolge die 10% oder
hohere Isodosislinien betreffen, die durch die Risikoorgane durchgehen wiirden. Durch die
Implementierung des Modells wird die Dosis mit einer maximalen Abweichung von 5% im
Sternum und 3% im Riickenmark verglichen mit den MC-Ergebnissen korrigiert. Dies
kommt durch die Fihigkeit des Modells zustande, die erhohte oder reduzierte
Abschwichung der Primérphotonen- und Streuphotonendosisleistung insbesondere fiir
mittelgrofe lateral ausgedehnte Inhomogenitdten in Abstdnden von r<5-6cm sowohl in den
herumliegenden wasserdquivalenten Regionen als auch innerhalb der Inhomogenitéiten
genauer als das BPS zu berechnen. Dies manifestiert sich auch in den entsprechenden
DVHs. Jedoch ist das Modell bei groBeren Abstinden und in groBen inhomogenen
Volumina (wie die luftgefiillte Lunge) nicht in der Lage genauere Dosisberechungen als
das BPS zu liefern. Das ist auf die Eigenschaft, die Streudosiskorrektur eindimensional
unter Vernachlissigung der lateralen Streuung und der Riickstreuung der Photonen in die
groBen inhomogenen Volumina zu berechnen, zuriickzufiihren. In diesen Bereichen stof3t
das vorgestellte Modell an seine Grenzen, ist jedoch auch in diesen Regionen nicht
ungenauer als das BPS. Die gesamte Rechenzeit der analytischen Dosisberechungen auf
einem Windows PC mit einem Pentium IV 2.8GHz Prozessor betrug 48s und ist um
mindestens drei GroBenordnungen schneller als die entsprechende MC-Rechenzeit bei der
MCNP-Simulation, die bei 4.5*10” Primérphotonengeschichten fiir das gleiche Dosisgitter
auf dem gleichen PC 90h bendtigt, um eine statistische Ungenauigkeit von weniger als 5%
auf dem ersten Konfidenzintervall fiir alle Voxels zu erreichen.
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In der interstitiellen Brachytherapie des Brusttumors wurde die Genauigkeit der
Dosisberechnung vom BPS in einem patientdquivalenten mathematischen Phantom fiir
einen klinischen '**Ir-HDR-Brachytherapiebestrahlungsplan mit sechs Kunststoffkathetern
und 26 Strahlerhaltepositionen in Vergleich zu den entsprechenden MC-Dosisergebnissen
fiir die gleiche endliche und inhomogene Implantatgeometrie untersucht. Die BPS sowie
die MC Dosiswerte in dieser Abbildung zeigen, dass nicht nur die 100%-Isodosislinie,
(Drer=5Gy) sondern auch alle Isodosislinien, die hoher als 60% sind, weder von den
endlichen Abmessungen der Brust noch von dem Vorhandensein der wasserinhomogenen
Lunge in der Umgebung von PTV beeinflusst werden. Folglich kann man schlieen, dass
die Berechnung des DVHs fiir das PTV und die damit verbundenen Qualititsindizes wie
das Voo und der Dosishomogenititsindex (DHI) [Vic99] von BPS genau bestimmt werden
und zuverldssig sind. Dies bleibt unabhédngig von der Anzahl der Strahlerhaltepositionen
und dem Abstand des Brustimplantates zum Patientenkdrperrand. Durch die Abnahme der
Riickstreuung innerhalb der Lunge iiberschitzt das BPS jedoch die Dosis in der Brust in
der nahen Umgebung der Lunge. Diese Uberschitzung ist desto signifikanter, je niher die
Dosispunkte zwischen der Brust- und der Lungenoberfldche liegen, weil die Effekte des
Mangels an Riickstreuung sowohl von der brustumgebenden Luft sowie von der Lunge
miteinander kombiniert werden. Diese Dosisliberschitzung liegt im maximalen Bereich
von 8% fiir die 20% Isodosislinie und geht auf 2% fiir die 60% Isodosislinie zuriick. Sie
liegt somit innerhalb der statistischen Ungenauigkeit der MC-Dosisberechnungen. Die
Berechnung der Hautdosis in kleinen an der Brustperipherie gleichméBig verteilten 0.1cm
groBen Kugeln wird mit MCNP unter Einschaltung des Sekundirelektronentransports
durchgefiihrt. Das BPS iiberschitzt verglichen mit den MC Dosisergebnissen die Dosis um
5% in der zentralen Brustregion und um maximal 10% in der an der Peripherie der im
mathematischen Phantom definierten in der Brust liegenden Dosispunkte. Deswegen
stellen die vom BPS durchgefiihrten Dosisberechungen in der Lunge und in der
Brustperipherie einen konservativen = Anndherungsversuch dar. Das in den
Phantomgeometrien fiir einen Strahler vorgestellte und getestete Modell wurde bei der
erhohten Anzahl der hier nicht zueinander parallel ausgerichteten Strahler nicht verwendet.
Da das Modell vor allem die Dosis auf der zum Brustrand zugewandten Seite gut
korrigiert, konnte es in diesem klinischen Testfall vom Nutzen sein, da wie bereits gezeigt,
die Dosisverteilung in grofleren Abstinden als 10cm vom Implantatrand in die Richtung
des Korperinneren von weniger Relevanz in der Brachytherapie sind.

Im Hinblick auf die gestellten Anforderungen auf ein schnelles Dosisberechungsmodell
fir die Beriicksichtigung der Korperinhomogenititen und der endlichen
Patientkdrperdimensionen fiir die Dosimetrie der '*“Ir-HDR Brachytherapie, wurde dieses
Modell mit einem minimalen Satz von Parametern entwickelt. Dabei wurde das Modell
einfach gehalten und ist mit dem TG-43 Dosimetrieprotokoll kompatibel. Die
Dichteskalierung von SPR und die Bedeutung der unter kleinen Polarwinkeln gestreuten
Photonen kommt durch die vorherrschende Compton-Streuung in den Energiebereichen
von "?Ir zustande und ldsst den Weg fiir die Entwicklung von schnellen analytischen
Modellen auch fiir andere Radionuklide wie "“’Cs und '"®Au offen. Durch die
Implementierung des Modells erfolgt die Korrektur der Dosisverteilung in den
Abstandsbereichen von r<5cm-6cm in inhomogenen Patientengeometrien. Sie ist Basis fiir
eine genauere Berechnung als die TG-43 Ermittlung der Dosisverteilung bei endlichen
Patientengeometrien. Die Rechenzeit flir patientiquivalente Geometrien ist verglichen mit
den MC-Simulationsberechnungen mindestens um 3 Grofenordnungen kiirzer und liegt in
dem s Zeitbereich. Diese Eigenschaften konnten insbesondere bei der Bestrahlungsplanung
und der Dosisoptimierung in intraoperativen Applikationen der Brachytherapie eingesetzt
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werden, wo eine schnelle Entscheidung auf der Basis der Dosiskorrektur in inhomogenen
und/oder endlichen Patientengeometrien getroffen werden muss. Man darf jedoch nicht
iibersehen, dass das Modell an seine Grenzen stoBt, sobald groBere
Inhomogenititsvolumina in der Patientenanatomie vorkommen und dass es ein
Kompromiss zwischen Schnelligkeit und Dosiskorrektur darstellt.



Kapitel 5

Zusammenfassung

In den letzten Jahren wurden im Rahmen der CT- und der Ultraschall-gestiitzten 3D
konformalen Planung sowie der inversen Optimierung in der Brachytherapie grof3e
Fortschritte erzielt. Die gegenwiértig etablierten und in der klinischen Praxis verwendeten
Dosisberechnungsmodelle  beriicksichtigen bei der Dosisberechnung weder die
inhomogene Korperanatomie noch die endlichen Abmessungen des Patientenkdrpers. Ziel
der Arbeit war die Untersuchung der Prézision der klinisch etablierten
Dosisberechnungsmodelle (TG-43 Dosimetrieprotokoll) in inhomogenen und endlichen
Geometrien und die Entwicklung eines schnellen Dosisberechnungsmodells zur
Beriicksichtigung der Kérperinhomogenititen und der endlichen Abmessungen in der '**Ir-
Brachytherapie.

Unter Beriicksichtigung der zugrundeliegenden Physik in dem '*’Ir-Energiebereich und
auf der Basis der Sievert-Integrationsmethode und des SPR-Verfahrens, in welchem der
Dosisbeitrag getrennt nach Primdr- und Streuphotonen berechnet wird, wurde ein
analytisches Dosisberechnungsmodell entwickelt. Dieses ist in der Lage eine 3D-
Dosisverteilung unter Anwendung einer 1D-Streudosiskorrektur entlang der Linie vom
Strahlermittelpunkt zum Dosispunkt zu berechnen. Seine Eigenschaften wurden in einer
Reihe von homogenen, inhomogenen und endlichen Phantomen untersucht und mit
experimentell verifizierten prézisen Monte-Carlo-Simulationsberechnungen tiberpriift. Fiir
eine schnelle Dosisberechnung wurde ein minimaler Parametersatz mit den entsprechenden
Fitvariablen, den Schwichungskoeffizienten und den Massenenergie-
absorptionskoeffizienten fiir Primir- und Streuphotonen mit Hilfe von Monte-Carlo-
Simulationen  der  '*’Ir-Energiespektren in  homogenen und  inhomogenen
Phantomgeometrien abgeleitet. Seine physikalischen Gréfen wurden auch auf die
Parameter des TG-43 Dosimetrieprotokolls abgebildet, um auf diese Art und Weise den
direkten Vergleich mit dem klinisch eingesetzten TG-43 Dosimetrieprotokoll zu
ermOglichen.

Es wurde gezeigt, dass durch die Anwendung des neuen Dosisberechnungsmodells in
inhomogenen und endlichen Phantomgeometrien genauere Dosisberechnungen erzielt
werden konnen als die mit dem heutzutage in der Brachytherapie etablierten
Dosimetrieprotokoll. Die Anwendungsgrenzen des Verfahrens in vom Strahler entfernten
Regionen (~ r>6¢cm) und bei stark inhomogenen und groBvolumigen Strukturen in der
Berechnung der Streuphotonendosis in der Inhomogenitit oder bei in Testphantomen
exzentrisch liegenden Strahler wurden présentiert.

Die Rechengenauigkeit und die Rechengeschwindigkeit des Modells auf der Basis von
realen klinischen Brachytherapieimplantaten und Brachytherapiebestrahlungspldnen bei
einer groBen Anzahl von Strahlerhaltepositionen wurde in homogenen ('*’Ir-HDR-
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Monotherapie eines Prostatakarzinoms) und in extrem inhomogenen ('**Ir-HDR-
intraluminale Brachytherapie des Osophagus) patientadaptiven Phantomgeometrien mit
Dosisberechnungen von kommerziellen Planungssystemen (BPS) und mit Monte-Carlo-
Simulationsberechnungen verglichen. Es wurde gezeigt, dass in homogenen Geometrien
im Prostatazielvolumen das kommerzielle BPS in der Lage ist, die Dosisverteilung genau
zu berechen und dass die analytischen Dosisberechnungen in sehr guter Ubereinstimmung
mit der BPS-Dosisberechnungen stehen. Die Rechenzeit des Modells in diesem klinischen
Fall, mit einer hohen Anzahl von Strahlerhaltepositionen, liegt in dem fiir die
Brachytherapieplanung  iiblichen = Sekundenbereich und erzielt eine  hohe
Rechengeschwindigkeit auf Standard PCs. Fiir eine dem Osophagus umgebende
inhomogene Korperanatomie korrigiert das entwickelte Dosisberechnungsmodell die
Dosisverteilung im Riickenmark, im Sternum und in den Wirbelkdrpern wegen der
Beriicksichtigung sowohl der erhdhten oder reduzierten Schwéichung von Primérphotonen-
und Streuphotonenfluenz als auch der Verdnderung der Erzeugung von Streuphotonen im
Verhiltnis zum Wasser in den inhomogenen mittelgroen Organstrukturen. Sein Einsatz
kann daher dem Arzt aufgrund der korrigierten Dosisverteilungen und
Dosisvolumenhistogramme bei seinen Uberlegungen iiber die Dosisbelastung dieser
Risikoorgane helfen. Es ist aber wegen seiner 1D Streudosiskorrekturmethode nicht in der
Lage die Dosisverteilung von BPS in den groBvolumigen und vom Strahler entfernter
liegenden Lungen zu korrigieren. In diesem klinischen Fall erweist sich das Modell um
mindestens drei GroBenordnungen schneller als die prazisen MC Simulationsberechnungen
auf Standard PCs und bleibt in dem fiir den klinischen Einsatz erwiinschten
Rechenzeitbereich von Sekunden.

Als letzter Schritt wird die Rechengenauigkeit der Dosisverteilung vom BPS fiir ein
klinisches Brustimplantat untersucht. Dazu wird der Brachytherapiebestrahlungsplan mit
MC-Simulationsberechnungen in einem patientadaptiven Brustphantom verglichen. Die
Dosisverteilung im Zielvolumen sowie in der Brustperipherie des Zielvolumens wird vom
BPS, verglichen mit den MC-Dosisergebnissen, sehr genau berechnet. Es wird
nachgewiesen, dass die vom Arzt erwiinschte Zielvolumenabdeckung trotz der endlichen
Korperanatomie gewdhrleistet wird. Verglichen mit den MC-Dosisergebnissen iiberschétzt
das BPS die Hautdosis um maximal 10%. Die Einsatzmoglichkeiten des Modells fiir diese
Geometrie werden auf der Basis der Ergebnisse fiir die endlichen Testphantomgeometrien
diskutiert.



Anhang A

Die Photonenenergiespektren von "*Ir und '*I

Das in dieser Arbeit fiir die Monte-Carlo-Dosisberechnungen und analytischen Berechungen
benutzte '*’Ir-Energiespektrum der Tabelle A.l ist der Referenzarbeit von Glasgow und
Dillman [Glas79] entnommen worden. Das fiir die Evaluierung und den Vergleich des
MCNP-Monte-Carlo-Codes mit den TLD-Messungen im Solid Water [Ana02] verwendete
'%I-Energiespektrum fiir die y- und die charakteristische Rontgenstrahlung wurde der Arbeit
von Dillman und Von der Lage [Dil75] entnommen. Dies ist in der Tabelle A.2 dargestellt.

Energieintervall (keV) Photonen im Energieintervall pro 100 Zerfalle (%)
7-14 5.8
61-67 10.72
71-79 2.892
136-137 0.181
201-202 0.485
205-206 3.33
283-284 0.266
295-296 28.85
308-309 30.05
316-317 82.8
374-375 0.721
416-417 0.664
468-469 47.8
484-485 3.16
489-490 0.427
588-589 4.48
604-605 8.16
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612-613 5.26
884-885 0.288

Tabelle A. 1: Das in der vorliegenden Arbeit benutzte '*’Ir-Photonenenergiespektrum

Energie (KeV) Photonen pro 100 Zerfille (%)
27.2 39.06
27.4 76.15
30.9 20.56
31.8 4.26
354 6.66

Tabelle A. 2: Das in der vorliegenden Arbeit verwendete '’ I-Photonenenergiespektrum



Anhang B

Analytische Berechnung der Anisotropiefunktion

Die Berechnung der Anisotropiefunktion, F(r,0), der in der Tabelle B.1 aufgelisteten '*Ir
HDR Brachytherapiestrahlern erfolgt mit Hilfe der Fittfunktion von Lliso ef a/ [L1i01][L1i03]
an die berechneten TG-43 F(r, 0) Werten von Williamson et al [Wil95a] fiir das Design der
alten (,.classic design®) '"*Ir-HDR-microSelectron'™-Strahlerquelle, von Daskalov et al
[DaskO1a] fiir das neue microSelectron™ '**Ir-HDR-Strahlerdesign, von Wang et al [Wan98]
fiir das alte Varisource™™ Strahlerdesign sowie von Angelopoulos et al [Ang00] fiir das neue
Varisource ™ Strahlerdesign. Die Fittfunktion wird von der folgenden Gleichung gegeben:

a(r)-(0/z)" s a'(ry-1-60/r)“"

1+b(r)'(‘9/7z')e(r) 1+b'(r).(1_9/7z.)e’(r) (B.1)

F(r,0)=k(r)+

Die Fitvariablen sind Funktionen des radialen Abstandes von der Strahlermitte, r, der in
Kapitel 2.5.1 in der Abbildung 2.11 dargestellt ist. Diese Funktionen werden durch die
folgende Gleichungsgruppe berechnet [L1i01][L1i03]:

k(r)y =k, r*> + k,r + k,

a(r) = a,r“* + a,r + a,
b(r)=>b,r’ + b,r + b,

e(r) = e, r + e,r + e, (B.2)
a'(r)y=alr* + alr+ a|

b'(r)=»b/r’ + blr + b/
k(r)=elr + elr + e}

Die Parameter der in der Gleichungsgruppe B.2 Fitvariablen sind in der Tabelle B.2
aufgelistet.
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Strahlercore Strahlerkapselung
Strahler Material Linge Durchmesser Material Schichtdicke ~ Aullendurchmesser

microSelectron' ©  Ir 035  0.0600  Edelstahl  0.0250 0.110
(classic Design)
microSelectron’™  Ir 036  0.0650  Edelstahl  0.0125 0.090
(neues Design)

Varisource™ Ir 100  0.0340 Ti/Ni 0.0125 0.059
(altes Design)

Varisource™ Ir 050  0.0340 Ti/Ni 0.0125 0.059
(altes Design)

Tabelle B. 1: Die Abmessungen und Materialeigenschaften der HDR-""’Ir-Strahlerquellen,
deren Anisotropie mit dem Lliso-Funktion [LIi01][Lli03] angefittet wurde. Alle Abmessungen

sind in Einheiten von cm angegeben
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Nucletron ~“Ir-HDR-microSelectron “classic” Design
i k; a; b; Ci
1 2.6133x 107 0.0 5.8123 1.088
2 -1.44644 0.0 -1.0123 -2.146 x 107
3 3.918x 107 -1.960 4.60x 10 0.0
4 1.2917 x 10™ 35.863 64.82 7.446 x 10™!
a’; b’; e’;
1 0.0 1.334x 107 -1.629 x 10™
2 0.0 -3.572 -3.827
3 -6.5169 x 10™! 3.4474 x 10 0.0
4 25.220 65.552 1.9574
Nucletron '**Ir-HDR-microSelectron neues Design
ki a; b; ei
1 1.8111x 10™ 0.0 3.072 2.1846 x 107"
2 -1.48814 0.0 -1.5753 -5.565x 10™
3 3.5352x 107 -1.2851 -1.2076 x 10™! 0.0
4 29.523 69.696 1.74
a’; b’ e’
1 0.0 7.2814x 10~ -7277x 107
2 0.0 -3.137 -2.546
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a’; b’; e’;
-1.227 -1.2149x 107 0.0
4 29.941 65.54 1.8305
Varian-'"*Ir-HDR-Varisource altes Design
k; aj b; €
1 9.7125x 10™" 17.542 106.858 2.16x 10"
2 6.113x 107 -1.073x 10™ 1.36737 x 10™ -2.085
3 3.086 x 107 4.9608 -11.16535 -4.836x 107
4 -1.254083 50.245 -3.406 1.6151
a’; b’ e’
1 26.0619 28.561 -8.709 x 10~
2 1.105337 -5.3172x 10" -3.646
3 -39.7765 -6.7652 -5.854x 107
4 73.554 77.124 1.5911
Varian-'**Ir-HDR-Varisource neues Design
k; aj bi €i
1 5372x 107 24x107 5.447 1.559
2 -1.113 0.0 -1.37 -3.25x 107
3 3.7078 x 107 -1.6029 -8.777x 10" -5.9x 107
4 -1.184 x 10" 40.663 64.17 -1.35x 10
a’; b’; e’;
1 -1.9x 10™ 3.766 x 10~ 2.169x 10"
2 0.0 -3.3867 -5.68 x 10!
3 -9.482x 10" 8.11x 107 9.8x 107
4 33.4 64.01 1.6675

Tabelle B. 2: Die Parameter der Fitvariablen der Anisotropiefunktion der gingigsten '*’Ir-

HDR-Brachytherapiestrahlerquellen [LIi01][Lli03]



Anhang C

Die TL Dosimetrie in der Brachytherapie

C.1 Grundlagen der TL Dosimetrie in der Brachytherapie

Unter Thermolumineszenz (TL) kann kurz der Effekt der Lichtemission eines
Festkorpers bei Erwidrmung beschrieben werden, wenn er vorher mit ionisierender
Strahlung angeregt wurde. Die mit der Anregung verbundene Energieabsorption flihrt zu
einer Umbesetzung der Elektronenniveaus im Festkorper. Die Anzahl der Umbesetzungen
ist proportional zu der absorbierten Energie. Beim Erwéirmen des TL-Dosimeters nach
einer bestimmten, meist linearen Autheizfunktion T(t) wird ein Lichtstrom @
hervorgerufen. Die Darstellung @ (T) beziehungsweise @y (t) heiit Glowkurve.

Es ist nicht im Sinne der vorliegenden Arbeit auf die Theorie der Thermolumineszenz
der Festkorper einzugehen. Detaillierte Hinweise iiber die Theorie und die Anwendung der
Thermolumineszenz findet man in der Fachbiicherliteratur [McK85][Cam68][Hor84].

Die Thermolumineszenz wird als eine Standardmethode der experimentellen Dosimetrie
der Brachytherapie anerkannt, nicht nur wegen ihres Einsatzes in der Ermittlung der
dosimetrischen Eigenschaften verschiedener Brachytherapiestrahler [And90][Wea90]
[Nat90][Chi90], sondern auch als Verifikationswerkzeug der MC-Dosimetrie [Val94]
[Kir95][Das96]. Unter den verschiedenen kommerziell verfiigbaren TL Dosimetern, ist
TLD-100 (LiF dotiert mit Mg und Ti in kleinen Konzentrationen um die von der
physikalischen applizierten Dosis induzierte Thermolumineszenz hervorzuheben) das
meistverwendete Material in der Dosimetrie der Brachytherapie und das in dieser Arbeit
benutzte Material.

TLD-100 weist eine Zeff von 8.3 auf. Dieser Wert liegt der Zeff=7.4vom
Weichteilgewebe nahe und darf als ungefdhr gewebeédquivalent betrachtet werden. Sein
Ansprechvermdgen als Funktion der Energie ist konstant bis zu 200keV. Unterhalb dieses
Energiewertes steigt das Ansprechvermdgen von TLD-100 mit abnehmender Energie
durch die Vorherrschaft des Photoeffekts an. Daher muss bei der Auswertung in den
kleinen Energiebereichen eine Korrektur vorgenommen werden. In dieser Arbeit werden
TLD-100 Stibchen mit einem Durchmesser von Imm und einer Lédnge von 6mm zur
Verifikation von MCNP angewendet. Das TLD-100 Material (LiF:Mg,Ti) weist eine
zufriedenstellende Empfindlichkeit auf. Sein Signal-zu-Rausch-Verhiltnis kann durch die
Erweiterung der Bestrahlungsdauer verbessert werden, da es sich bei den TL-Dosimeter
um Signalintegrations-Dosimetern handelt. TLD-100 Dosimeter verfiigen zudem iiber
einen breiten dynamischen Dosisbereich (lineares Verhalten von 0.01cGy bis ca. 100cGy
und supralinear bis zu einer Dosis von 20% seiner Sittigungsdosis Ds fiir ein “’Co
Strahlenfeld als Kalibriermodalitdt [Bus81])
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C.1.1 Kalibrierung der Thermolumineszenzdosimeter

Durch den gesamten Vorgang der Kalibrierung einer Gruppe von TLD-100 Stdbchen
muss Riicksicht auf ihre identische ,,thermische Geschichte® genommen werden. Damit ist
gemeint, dass alle zur Gruppe gehdrenden Dosimeter den gleichen Stabilisierungs-,
Autheizungs- und Auswertephasen unterzogen werden miissen. Zusétzlich miissen sie in
dem gleichen Platzhalter unter den gleichen Bedingungen gelagert werden [Fei92]. Als
Auswertesignal der TLD gilt in dieser Arbeit der iiber den Auswerte-/Erwarmzyklus
integrierter Lichtstrom @y (t) unter der gesamten Glowkurve, TL, gemessen in nC.

Jedem TL Dosimeter in dieser Arbeit wurde in den aus Aluminium bestehenden
Platzhaltern eine Identitdtsnummer vergeben. Diese Aluminiumplatzhalter wurden nicht
nur fir die Lagerung, sondern auch fiir das Erhitzen der TLD in dem elektronisch
gesteuerten TLD-Ofen’ benutzt. Vor jeder Bestrahlung wurden die TL-Stibchen im TLD-
Ofen fiir eine Stunde bei 400°C und fiir zwei Stunden bei 100°C erhitzt. Das Erhitzen der
TLD bei 400°C dient der Eliminierung des restlichen Lichtstromes nach ihrer Auswertung
im TLD Auswertegerdt', wihrend ihr Erhitzen bei 100°C die Stabilisierung der
Elektronenfallen in dem TL-Festkorper erzielt [Anc88][Dri86]. Zusétzlich nach ihrer
Bestrahlung und unmittelbar vor ihrer Auswertung wurden sie einer Erhitzphase bei 100°C
fiir zehn Minuten unterzogen, um ihr Signal mit dem Ldschen der Spitzen 1 und 2 der
TLD-100-charakteristischen Glowkurve weiterhin zu stabilisieren [Meig95]. In dem TLD-
Auswertegerdt wurden die TL-Stdbchen stindig mit einer konstanten Autheizrate von
15°Cs™ auf eine maximale Temperatur von 270°C aufgewirmt und dabei ihr Signal unter
der gesamten Glowkurve registriert.

Jede Bestrahlung der TLD fiir ihre Kalibrierung erfolgte an dem Siemens
MEVATRON KD?2 Linearbeschleuniger der Strahlenklinik am Klinikum Offenbach. Die
TLD wurden in die fiir sie geeigneten Eingravierungen einer Polystyrenephantomplatte
eingelegt, die zwischen anderen Polystereneplatten in der Tiefe des Dosismaximums des 6
Megavoltage (MV) Beams (dmax=1.8cm) positioniert wurde. Die Strahlenfeldgrof3e betrug
20x20cm? und umfasste den gesamten Bereich der in der Platte liegenden TLD. Die
Energiedosis in der Strahlenfeldmitte wurde mit Hilfe einer zylinderformigen
Tonisationskammer® und dem entsprechenden Elektrometer gemessen. Sowohl die
benutzte Ionisationskammer und das Elektrometer wurden an den Physikalisch-
Technischen Werkstétten in Freiburg kalibriert. Diese Kalibrierung ist riickfithrbar auf
Normale der Physikalisch Technischen Bundesanstalt (PTB) in Braunschweig. Die
angegebene prozentuelle Unsicherheit der Kalibrierung von +2.2% entspricht der
zweifachen Standardabweichung. Die Dosisinhomogenitit des Strahlenfeldes an den
Positionen jedes einzelnen TL-Dosimeters bezogen auf den Dosiswert in der
Strahlenfeldmitte wurde mit der gleichzeitigen Bestrahlung und der Auswertung eines
Films in dem Filmlaserscanner” bestimmt und der mit der Ionisationskammer gemessene
Dosiswert wurde fiir jedes TLD korrigiert.

Trotz Herstellerangaben fiir eine empfindlichkeitsbezogene prozentuelle Abweichung in
der TLD Gruppe von maximal 5%, muss fiir jedes TLD ein individueller

T St Gobain Bicron, Wermelskirchen, Deutschland

YPTW TLDO, Freiburg, Deutschland

¥ Bicron Harshaw QS 5500, Wermelskirchen, Deutschland
* Siemens Medical Solutions AG, Colorado, USA

¥ PTW Ionisationskammer M23332, 0.3cm?

< PTW UNIDOS Elektrometer

" X-OMAT V Film, KODAK

+ PTW Lumiscan 50 (FIPS Plus)
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Empfindlichkeitskoeffizient bestimmt werden. Dieser heilit auch Chip Faktor und wird fiir
das i-te Dosimeter gegeben durch:

Sk = TLik (C.1)

=i
NZTLZ,IC

wobei TL;yx das gemessene Signal des i-ten TL-Dosimeters bei der k-ten Bestrahlung
der Kalibrierungsphase ist. Diese Signale ergeben sich nach dem Abzug von dem
Auswertesignal des i-ten TL-Dosimeters des Mittelwertes der Untergrundsignalen einer
Untergruppe von 5-10 TLD, die nicht bestrahlt werden [Yu99]. Diese Prozedur wird fiir
jede TL Probe mindestens dreimal wiederholt um den Mittelwert des i-ten Chip Faktors zu
bilden und um diejenigen Dosimeter auszusortieren, die sich nicht stabilisiert haben und
eine relative Standardabweichung von mehr als 2 bis 4% aufweisen.

Der zweite Schritt des Kalibriervorgangs erfolgt mit der Bestrahlung einer nach der
ersten Phase verbleibenden TLD Untergruppe in dem Plattenphantom unter den selben
vorher diskutierten Bedingungen mit einer Dosis, Dy, von 40 bis 100cGy, weil sich die
TLD in diesem Dosisbereich linear verhalten. Das absolute Ansprechvermdgen der an der
Referenzdosis Dy bestrahlten Untergruppe der Proben, &), wird durch das Verhiltnis des
Mittelwertes der TL-Signale der Untergruppe bei mindestens drei Bestrahlungen zur
Referenzdosis, Dy=80cGy, gegeben:

£, =— (C.2)
D 0
TL Signal (nC)
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Abbildung C.1: Die Korrekturfaktoren fiir das supralineare Verhalten der in dieser Arbeit
benutzten TLD-100 Dosimeter, Fy,, bei gestuften Dosiswerten von 80 bis 1500 cGy, das
zweiter Ordnung Fitpolynom der Gleichung (C.4) (gestrichelte Linie) und die ,, cubic
spline “ Interpolationskurve (durchgezogene Linie) bis zu einer Dosis von 2000cGy
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Da die TL-Dosimeter iiber einen breiten Dosisbereich benutzt werden, in dem sie sich
nicht immer linear als Funktion der applizierten Dosis verhalten, muss als dritter Schritt fiir
ihr supralineares Verhalten korrigiert werden. Dies erfolgt mit der Unterteilung der TLD-
Gruppe in m Untergruppen von n=6 bis 8 TLD, die an bestimmten Dosiswerten im Fall der
vorliegenden Arbeit von 80cGy bis 1500cGy bestrahlt werden. Der Vorgang muss fiir jede
m-te Untergruppe mindestens dreimal zur Bestimmung des Mittelewerts des absoluten
Ansprechvermogens, &, der m-ten Untergruppe wiederholt werden. Diese &, Werte
werden dann auf den Wert des Ansprechvermogens €, der Referenzdosis Dy normiert und
so bildet sich der Supralinearitdtskorrekturfaktor, Fji,:

_ gm (TLm)

o= (€3)

Die Supralinearititskorrekturfaktoren werden in der Abbildung C.1 dargestellt und mit
einem Polynom zweiter Ordnung (R?>=0.994) angefittet:

F 2—1.1758—07'TL2+4.291€—04-TL+0.946 (C.4)

lin

C.1.2 Korrekturen zur TL Dosimetrie in der Brachytherapie

Der im letzen Kapitel beschriebene Kalibrierungsvorgang der TL Proben ermdéglicht die
experimentelle Bestimmung der Dosis in der Umgebung des Polystyrenephantoms, Dy, in
dem 6MV Strahlungsfeld am Linearbeschleuniger. Es gilt fiir jedes TLD im
Kalibrierungsphantom:

TLpol,6MV

D =
pol ,6 MV g r
i Lin® gpol,6MV

(C.5)

Aufgrund der steilen Dosisgradienten in der Umgebung der Brachytherapiestrahler kann
die systematische Ungenauigkeit des Abstandes zwischen dem Strahler und dem TLD zu
einem signifikanten Fehler bei der Bestimmung der Dosis fithren. Fiir Dosismessungen in
einem Abstand von lcm wird eine Positionierungsungenauigkeit der TLD und des
Strahlers von maximal 100um akzeptiert [Per94]. Die Ergebnisse der TL-Dosimetrie
werden im Wasser entsprechend des TG-43 Dosimetrieprotokolls [Nat95] angegeben,
obwohl sie in Festkdrperphantomen wegen der Anforderungen an hohe
Positionierungsgenauigkeit durchgefiihrt werden. Die gesamte Bestrahlungsdauer muss
den Kompromiss zwischen der Einhaltung des linearen Verhaltens des TLD-Signals und
der Gewibhrleistung eines hohen Signal-zu-Rausch-Verhiltnisses finden. Fiir eine
langzeitige Bestrahlungsdauer T wie in dieser Arbeit mit LDR 'I Seeds, muss ein
Korrekturfaktor fiir die exponentielle Abnahme der Aktivitit des Strahlers angewendet
werden. Dieser Faktor wird gegeben durch:

1 3 A
I—exp(—4-T)

g(T) =+ (C.6)

j exp(—4 - 1)dt

wobel A die Zerfallskonstante des Radionuklids ist.

Uberdies kann das Phantommaterial fiir die Bestrahlung der TLD im Strahlungsfeld des
Brachytherapiestrahlers vom Phantommaterial fiir die TLD Kalibrierung unterscheiden. Da
im Energiebereich des 6MV-Kalibrierungsbeams die absorbierte Dosis nur gering von der
elementaren Zusammensetzung des Phantommaterials abhéngt (Vorherrschaft der
Compton-Streuung), ist praktisch das Verhéltnis der Ansprechvermdgen der TLD in
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beiden Phantommaterialien in dem Kalibrierungsenergiebereich mit guter Annédherung
gleich eins.

Ferner ist das bei der Kalibrierung der TLD ermittelte absolute Ansprechvermogen &),
fiir das Energiespektrum des 6MV-Strahls giiltig. Ein zusétzlicher Korrekturfaktor muss
fiir den Unterschied zwischen dem Energiespektrum des Brachytherapiestrahlers und
demjenigen des 6MV-Strahls eingefiihrt werden. Das ist notwendig, zumal sich die
Photonen der Brachytherapiestrahler mit zunehmendem Abstand an dem
niederenergetischen Bereich des Spektrums anhdufen (<30-40keV) und der Photoeffekt
vorherrscht. Die Bestrahlung der TL Proben zur Verifikation von MCNP4c erfolgten in
zwei  Solid-Water-Phantomen”[Cos82]. Solid Water ist ein fir die Dosimetrie
niederenergetischer Brachytherapiestrahler geeignetes Material und seine chemische
Zusammensetzung wird als prozentueller Gewichtsanteil gegeben durch: H (8.0901%), C
(67.170%), O (19.8734%), N (2.4149%), Ca (2.3200%), Cl (0.1306%) [Cos82]. Der vom
Abstand zum  Strahler, r, abhingige Korrekturfaktor fiir das relative
Energieansprechvermogen, E’(r), in dem Solid Water Messphantom fiir das 1251
Energiespektrum in Bezug auf das 6MV Strahlungsfeld wird gegeben durch:

TL Sw ,125/ DTLD SW ,125/
E’(l") — DSW,IZS -1 _ DSW 125 -1 (C7)

TL SW,GM/ DTLD ,SW,6M7
DSW L6 MV DSW L6 MV

wobei die TL Signale TL im Solid Water bei dem '*°’I und 6MV durch die Dosis im
TLD in der Umgebung von Solid Water, Drip,sw, durch die Proportionalitit TL=a Drrp
bedingt, ersetzt wird. Der Proportionalititsfaktor a ist unabhingig von der Energie und
hebt sich in der Gleichung (C.7) auf.

In Hinblick auf die Kavitdtstheorie von Burlin [Att86] diirfen die TLD als grofle
Kavitdten betrachtet werden. Diese Theorie suggeriert, dass in den grofen Kavititen
Energie nur von denjenigen Elektronen absorbiert wird, die durch die Wechselwirkung der
Photonen innerhalb des Festkorpers und nicht in ihrem Umgebungsmaterial erzeugt
wurden. Dies ist nicht nur fiir die niederenergetischen Brachytherapiestrahler wie '*I- und
1pd-Strahler giiltig, wo die Reichweite der in dem TLD Umgebungsmaterial erzeugten
Sekundirelektronen sehr gering ist, sondern auch fir '*’Ir [Val94][Pra00]. Ferner ist es
nachgewiesen worden [Val94], dass mit der Umformung der Burlin-Kavitétstheorie und
zusitzlichen MC-Berechnungen die TLD in den Energiespektren von ®°Co und den 4MV
und 6MV Beams mit einer 1% Ungenauigkeit als groBe Kavititen sogar fiir sehr kleine
TLD-Volumina (0.1cm x 0.lcm x 0.lcm) betrachtet werden konnen. Diese Theorie
begriindet den Einsatz des effektiven Verhiltnisses der
Massenenergieabsorptionskoeffizienten vom dem TLD Material zum Umgebungsmaterial
bei den Energiespektren von 1251 und 6MV [Pra00][Kar98][Mob97]. Die Gleichung (C.7)
geht in die Gleichung (C.8) tliber:

/j LiF
E'"(r) = ( p)sw,lzs—l . C.8
(r) p LiF (C.8)
( A)SWK)MV

In der Abbildung C.2 werden die Ergebnisse fiir E’(r) fiir TLD-100(LiF:Mg,Ti),
Wasser, Polystyrene, PMMA (Poly Methyl Meth Acrylate) und Solid Water gegen die

¥ GfM Weiterstadt, Deutschland
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Energic und normiert auf den Wert bei der “°Co Energie aufgetragen. Aus dieser
Abbildung wird ersichtlich, dass das relative Energieansprechvermogen der TLD-100 in
jedem Material bis ungefahr 200keV konstant bleibt. Zusitzlich ldsst sich feststellen, dass
aus Polystyrene oder PMMA bestechende Messphantome fiir die Dosimetrie von
niederenergetischen Brachytherapiestrahlern ungeeignet sind.

Die Anndherung der Gleichung (C.8) vergleicht die Dosiswerte im homogenen
LiF:Mg,Ti mit dem jeweiligen homogenen Phantommaterial und vernachléssigt die
Tatsache, dass das Energiespektrum die an einer bestimmten Position liegende TL-Probe
unmittelbar von dem umliegenden Material bestimmt wird. Das relative
Ansprechvermdgen eines TL Dosimeters in einem bestimmten Umgebungsmaterial kann
experimentell durch die Verwendung realer Brachytherapiestrahler [Pra00][Wea84] oder
MYV-Strahlenfeldes erfolgen, vorausgesetzt die mittlere effektive Energie des Megavoltage-
Strahlenfeldes entspricht der mittleren Energie der relevanten Brachytherapiestrahler
[Meig88a][Meig88b]. Statt dessen kann die Monte-Carlo-Simulationsmethode entweder
fiir die Berechnung des exakten Energiespektrums im Mittelpunkt der TL-Probe im
Phantom zum Zweck seiner Mittelung mit den entsprechenden
Massenenergieabsorptionskoeffizienten oder fiir die Berechnung von KERMA im
Dosimetervolumen herangezogen werden, unter der Annahme, es handele sich bei den
TLD um grofe Kavititen [Val94][Pra00]. Diese Vorgangsweise wird auch in der
vorliegenden Arbeit gewihlt.

40
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Abbildung C.2: Relatives Energie Ansprechvermogen in Wasser, Solid Water,
Polystyrene und PMMA, berechnet mit der Benutzung der entsprechenden
Massenenergieabsorptionskoeffizienten. Alle Werte sind auf den Wert des
Ansprechvermégens bei der ®’Co Photonenenergie normiert

Nicht zuletzt ist noch eine Korrektur fiir das endliche Volumen der TL-Proben bei der
Dosimetrie der Brachytherapiestrahler erforderlich, da sich in ihrer nahen Umgebung steile
Dosisgradienten einstellen. Das Signal der TL-Proben im Messphantom insbesondere in
der unmittelbaren Umgebung des Strahlers, entsprechen der Integration der in dem TL
Volumen absorbierten Dosis und nicht der Dosis im Mittelpunkt der TLD. Deswegen muss
man fiir diesen Effekt noch einen Korrekturfaktor einfithren. Er wird als das Verhéltnis der
Dosis im Dosimetermittelpunkt zu dem {iber sein Volumen gemittelten Dosiswert definiert.
Dieser Korrekturfaktor wird Verdringungsfaktor genannt [Wil95b], Cgisp, (aus dem
Englischen: displacement factor). Praktisch wird der Verdringungsfaktor durch die
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Zerteilung des Strahlers in Ng und des Dosimeters in Nrp infinitesimalen
Volumenelementen und durch die einfache Monte-Carlo-Integration [NumRec] des
Dosisbeitrags, oder ihres Geometriefaktors 1/, von dem i-ten Strahlerelement
(Punktstrahler) [Bal98] an dem j-ten infinitesimalen TLD Volumenelement berechnet. In
der vorliegenden Arbeit ist NSZNTLD=N=106. Es gilt:

Ny 1 Npp 1 B
. I o (C.9)
v ,Zl{m {;%”)} }

wobei die Terme der Gleichung (C.9) in der Abbildung C.3 dargestellt sind.
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Abbildung C.3: Geometrische Darstellung der in der Gleichung (C.9) aufiretenden
Vektoren fiir die Berechnung des TLD Verdringungsfaktors, Cgp im Solid Water
Messphantom mit der einfachen Monte Carlo Integrationsmethode
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Berechnung der Dosis und der SCERMA der ersten Streuphotongeneration; III.
Berechnung der Dosis der vielfach gestreuten Photonen; IV. Summation der
Dosisergebnisse aller Schritte zur Berechnung der Gesamtdosis (aus [Car00a])...ceeeessenns 34

2.13: Der Massenenergieabsorptionskoeffizient von Wasser und Luft in Abhdngigkeit von
der Energie der Photonen. In dem Abbildungsinlett ist das Verhiltnis dieser Koeffizienten
dargestellt 38

2.14: Schematischer Aufbau eines realen Brachytherapiestrahlers fiir die relevante
Geometrie der Sievert Integrationsmethode 39

2.15: Monte Carlo berechnete SPR-Werte fiir ein homogenes Wasserphantom und fiir
quasi-unendliche, homogene a) Brustgewebe- b) Lungegewebe- c) Fettgewebe- und d)
Kortexknochengewebephantome, die einen dichteskalierten Radius von 50gem™
aufweisen. Die analytisch berechneten SPR-Werte fiir das jeweilige Gewebematerial sind
mit einer gestrichelten Linie und die SPR-Werte fiir Wasser mit einer durchgezogenen
Linie dargestelltucceicnccssrcsnessercsressansssnssssssssnssssnssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssassssassssssses 44

2.16: Photonenergiespektrum eines 21 Punktstrahlers a) emittiert, b) und ¢) im quasi-
unendlichen homogenen Wasser (durchgezogene Linie) und Schidelknochen (Kortex)
(gestrichelte Linie) in massendichteskalierten Abstinden von jeweils pr=5gem™ und
pr=10gcm™ 45

2.17: Effektive Massenschwéchungskoeffizienten fiir Wasser und Schéddelknochen
(Kortex) in Abhingigkeit von dem dichteskalierten Abstand, pr, fir einen '°“Ir-
PUNKESTIANICT cueeeireisuncsnissensuncsnnssensecssnssnsssncssecsssssecssissnsssessssssssssnssssssssssesssessasssssssssssessasssess 46

2.18: Das Medium-zu-Luft-Verhiltnis der effektiven Massenenergie-
absorptionskoeffizienten in Abhéngigkeit von der Photonenenergie fiir a) Lungegewebe, b)
Weichteilgewebe, ¢) Brustgewebe, d) Augenlinse, e) Hirn, f) Skelettmuskel g) Fettgewebe
UNd h) KOrteXKNOChEN . eeuieesseressnresssnessssnncssanesssanesssanesssasessasesssssssssssssssssssssssssssssssnsssssssssses 46

2.19: Einfaches Beispiel einer wasserhomogenen Geometrie, die zwei Inhomogenititen
enthilt. Eine mit einer Massendichte (Region2) p, kleiner und eine mit einer Massendichte
(Region 4) p4 groBer als die Wasserdichte, py. In den SPR Term der Gleichung 2.62, wiirde
man fiir den dargestellten Dosispunkt rj+paratrstparstrs auf der Grundlage der
Massendichteskalierung CINSEtZEN e ceeerecsseressseresssaressarsssresssssssssssssssssssssssssssssssssasssssasssssns 50
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2.20: Photonenergiespektrum vor a) r=3cm und nach b) r=6cm einer Kugelschale gefiillt
mit Kortexknochen- (-----) oder Luftinhomogenitit (.......) mit einer Schichtdicke von 3cm
in einem Abstand von r=3cm von einem '*’Ir-Punktstrahler innerhalb eines quasi-
unendlichen Wasserphantoms. Entsprechende Ergebnisse in einem quasi-unendlichen,
homogenen Wasserphantom (durchgezogene Linie) werden auch gezeigt. Die Einlagen
fokussieren auf die niederenergetische Region 51

2.21: Monte Carlo berechneten a) Kortexknochen- b)Fett- ¢)Lunge- und d) Brustgewebe-
zu-Wasser Massenenergieabsorptionskoeffizienten fiir den Primér- und
Streuphotonenanteil des '*“Ir-Energiespektrums als Funktion des Abstandes vom '*’Ir-
Punktstrahler. ~ Die = Gleichung  (2.63) wird als  durchgezogene  Linie
dargestellt 54

2.22: Die MC berechneten SPR-Werte eines '*’Ir Punktstrahlers werden als Funktion des
radialen Abstandes in kugelformigen wasserhomogenen Phantomen mit einem
AuBenradius R=5cm, 10cm, 15cm sowie in einem quasi-unendlichen Phantom (R=50cm)
dargestellt. In dem Inlett entsprechende Werte der radialen Dosisfunktion g(r) berechnet
durch Gleichung 2.61 werden gezeigt 56

2.23: Die MC berechnete SPR-Werte werden an verschiedenen radialen Abstidnden r, als
Funktion des Phantomaufenradius dargestellt 57

2.24: Fiir einen PhantomauBlenradius von (a) R=3cm (b) R=5cm (¢) R=8cm und (d)
R=10cm werden analytisch (Gleichung 2.64) berechnete (rote Linie) und die mit MC
Berechnungen bestimmten (*) SPR-Werte dargestellt. Die gestrichelten Linien zeigen die
in einem Phantom mit dem Auflenradius von 15cm berechneten SPR-Werte.....coeerueeneenne 59

2.25: In einem kugelférmigen Phantom mit dem Aufenradius R ein in einem Abstand d
vom Phantommittelpunkt exzentrisch auf der y-Achse positionierter '**Ir-Strahler (S). Py,
P,, P; P, und Ps sind die Uberschneidungspunkte zwischen der KugelauBenfliche und der
aus dem Strahler ausgehenden Linie entlang der die Dosis berechnet wird.....cceeeeseecseeenee 59

2.26: Die als durchgestrichelte Linie dargestellten MC berechneten Streudosiskerne fiir (a)
den ersten Streuphotonenanteil ]’Nllsc und (b) fiir den gesamten Streuphotonenanteil fzmc in

einem kugelférmigen Phantom mit dem AufBenradius R=50cm. Die Werte werden in
Polarwinkelintervalle von 3°-6°, 42°-45° 87°-90° und 168°- 171° dargestellt (aus
[CAT00@])eeeesresseesssncssresssnesessssnssssssssssssssssssessssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssses 61

2.27: Fiir einen Phantomauflenradius von R=8cm und einen in einem Abstand d=6cm
exzentrisch liegenden '*“Ir-Punktstrahler werden die analytisch berechneten (rote Linie),
die mit MC-Berechnungen bestimmten (*) und die in einem Phantom mit dem
AuBenradius von 15cm  zentrierten '"“Ir Punktstrahler berechneten SPR-Werte (.....) (a)
entlang der Linie SP, und (b) entlang der Linie SP3 dargestellt (sieche Abbildung 2.25). Die
senkrechten Linien zeigen (a) die Ebene x= Ocm und (b) die senkrecht zur SP; stehende
Ebene, auf der der Strahler positioniert ist 62
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3.1: Geometrischer Aufbau des microSelectron HDR-""“Ir-Strahlers (classic design)........ 65
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3.2: MCNP- (rote Linie), MC-UoA (blaue Linie) und MCPT- (schwarze Linie) berechnete
F(1,0) Werte fiir a) r=1cm und b) r=3cm als Funktion des Polarwinkels, O....cceeveesueecnecnees 67

3.3: a) Das g(r)- und b) das F(1,0)-MessphantOm...c..ceececsscsssscssessnssssssssssssssssssssssesssssssese 68

3.4: MCNP (rote Linie), MC-UoA (schwarze Linie) berechnete und TLD gemessene
(schwarze Quadrate) F(1,0) fiir a) =1cm und b) r=5cm als Funktion des Polarwinkels, 6..72

3.5: MC- und analytisch berechnete Dosisleistungswerte (multipliziert mit dem Quadrat
des Abstandes vom Strahler) fiir quasi-unendliche homogene Wasser- und
Kortexknochenphantome. Die Primér-, Streu- und Gesamtdosisleistungskomponente
werden gegen den dichteskalierten Abstand, pr,
AU ZOITAZC N ceruveressaresssaresssnssssassssssssssssssssasssssasssssnsssssssssssssessssssssssssssssssssnsssssssssssssssssasssssasssss 74

3.6: Analytische (—) und BPS (- - -) berechnete prozentuale Werte der Isodosisleistung in
der Umgebung des microSelectron- (a) und des neuen VariSource- (b) 21r-HDR-Strahlers
in einer der Strahlerlingsachse enthaltenden Ebene der Strahlerstirke, S,=20000U. Die
Farbskala zeigt die prozentuale Abweichung zwischen den analytisch berechneten und den
BPS generierten DosisleiStUNgSWerteNeiereesiesssesssrsssssssassssssssassssssssssssssssssssssssssassssssssasssases 76

3.7: Zentraler Querschnitt des kugelformigen mathematischen Wasserphantoms mit dem
AuBenradius R, das die kugelschalenformige Inhomogenitdt des Gewebematerials der
Schichtdicke, d, an einem Abstand r vom zentrierten '**Ir Strahler enthiltu....eeeeseeecseeesenee 77

3.8: Analytisch (—) und MC- berechnete Dosisleistungswerte (multipliziert mit dem
Abstandsquadrat)  fiir  ein  quasi-unendliches =~ Wasserphantom  mit  einer
Schédelknocheninhomogenitit (Kieferknochen) der Schichtdicke a) d;=Icm fiir r=1cm
(MC-Werte: []) b) d;=3cm fiir =1cm (MC-Werte: V) c¢) d;j=1cm fiir =3cm (MC-Werte: [ )
und d) d,=3cm fiir r=3cm (MC-Werte: V). Entsprechende Dosisleistungsergebnisse in
einem quasi-unendlichen homogenen Wasserphantom () sind dargestellt. Die roten
senkrechten Linien zeigen die Grenzflachen der
Schidelknocheninhomogenitét 80

3.9: Analytisch (—) und MC-berechnete Dosisleistungswerte (multipliziert mit dem
Abstandsquadrat) fiir ein quasi-unendliches Wasserphantom mit einer Luftinhomogenitit
der Schichtdicke a) d;=Icm fiir =1cm (MC-Werte: [ ) b) d,=3cm fiir =1cm (MC-Werte:
V) ¢) di=lcm fiir =3cm (MC-Werte: [J) und d) d=3cm fiir =3cm (MC-Werte: V).
Entsprechende Dosisleistungsergebnisse in einem quasi-unendlichen homogenen
Wasserphantom () sind dargestellt. Die blauen senkrechten Linien zeigen die
Grenzflachen der Luftinhomogenitit 82

3.10: In der wasserhomogenen Geometrie (rote Linien), MC- (gestrichelte Linien) und in
der inhomogenen Geometrie (schwarze Linien) berechnete Dosisleistungskonturen fiir ein
3x3x3 cm?® grofles Kortexknochenstiick fiir a) z=lcm und b) z=4cm, fiir eine3x3x3 cm?
groBe Luftinhomogenitit fiir ¢) z=lcm und d) z=4cm und fiir eine2x2x2 cm?® grofle
Lungengewebeinhomogenitit fiir €) z=lcm und f) z=4cm in der Umgebung eines '“Ir
Strahlers dessen zentrale Position im Phantom mit X gekennzeichnet ist. Die
Dosisleistungslinien 300Gyh™, 80Gyh™, 30Gyh™, 12Gyh™, 8Gyh™ und 5Gyh™ sind in der
yz- Ebene des kugelformigen Phantoms dargestellt. Die Vorderflichen aller
Inhomogenititen haben einen Abstand von z=lcm oder z=4cm vom '"“Ir Strahler. Die
hinteren Flachen der Knochen- und Luftinhomogenititen liegen dann jeweils bei z=4cm
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und z=7cm. Thre Seitenflichen liegen bei y=-1.5cm und 1.5cm sowie bei x=-1.5cm und
1.5cm. Bei den Lungeninhomogenitéten liegen die hinteren Grenzflichen bei z=3cm und
z=6cm und ihre Seitenfldchen bei y=-1cm und 1cm sowie bei x=-1cm und 1CMu.ceecreresenes 85

3.11: Fiir einen PhantomauBlenradius von (a) R=3cm (b) R=5cm (c) R=8cm und (d)
R=10cm werden die analytisch berechneten (rote Linie) und die mit MC-Berechnungen
bestimmten (*) Gesamtdosisleistungswerte pro Einheit Strahlerstirke Sy und multipliziert
mit dem Abstandsquadrat dargestellt. Die gestrichelten Linien zeigen die in einem
Phantom mit dem AuBenradius von 15cm entsprechenden Gesamtdosisleistungswerte

3.12: MC-berechnete Isodosisleistungslinien in Einheiten von ¢cGyh'U™ (---) fiir einen in
einem 15cm groBen Phantom exzentrisch in einem Abstand (a)d=5cm, (b) d=7.5cm, (c)
d=10cm und (d) d=12.5cm liegenden 2r Punktstrahler von der Phantommitte. BPS-
Isodosisleistungslinien (—) werden auch zusammen mit dem {iberlagerten Umfang des
kugelformigen Phantoms dargestellt...cceicienserssicsiissuinsensseicsenssnncsnessssnssecssssessnsssseanes 88

3.13: Die in der Phantomgeometrie (a) fiir einen in einem Abstand d=6cm in einem 8cm
groBBen kugelformigen Phantom exzentrisch liegenden Strahler analytisch (rote Linie), MC
(*) und BPS (....) berechnete Gesamtdosisleistung pro Einheit Sy multipliziert mit dem
Abstandsquadrat in Einheiten von cm2cGyh™'U™ fiir (b) entlang der ganzen y- Achse (c)
entlang der SP, Linie in deren Mitte der '“Ir-Strahler liegt und (d) entlang der SP; Linie
die unter 45° die xy- Ebene an der Stelle des '**Ir-Strahlers durchquert. Die gestrichelten
Linien deuten auf die Dosisberechnung fiir (c) hinter der yz- Ebene und fiir (d) unter der
XY= EDENE NiNucierurirrnicsnnssancsnnssnnssnnsssnesssssssnssssssssssssassssssssssssasssssssssssssasssassssassssssssassssssssasses 91

3.14: Monte Carlo ([7) und analytisch berechnete (—) Dosisleistungsergebnisse
(multipliziert mit dem Abstandsquadrat) in einem sphérischen Wasserphantom von
R=9cm, das eine 1cm Kortexknocheninhomogenitit enthilt, die an einem Abstand von
r=7.5¢cm vom Kugelmittelpunkt positioniert ist. Der '**Ir-Punktstrahler liegt exzentrisch in
einem  Abstand von Scm  vom = Kugelmittelpunkt.  Die  dargestellten
Dosisleistungsergebnisse  werden als Funktion von r (sieche hierfiir die Einlage)
aufgetragen. In der Abbildung werden die entsprechenden Dosisleistungswerte fiir die
identische Phantomgeometrie ohne die Knocheninhomogenitit (A) und fiir das 15c¢m grof3e
homogene Wasserphantom im BPS ()
dargestellt 92

3.15: Transversale, sagittale und koronale TRUS Bilderebenen der Patientengeometrie fiir
die transperineale '**Ir-HDR-Prostata Brachytherapie. Das Zielvolumen ist rot gefarbt, die
Urethra ist mit den gelben Gitternetzlinien und das Rektum mit der lila Farbe als 3D
Konturen darstellbar. Zusétzlich werden die Brachytherapiekatheter als gerade blaue
Linien und die aktiven Strahlerhaltepositionen als rote Kugeln im PTV eingezeichnet......94

3.16: 3D Ansicht des Prostatazielvolumens (rot) sowie der Urethra (gelb) und des Rektums
(lila) mit den 16 zu implantierenden Brachytherapiekathetern und den optimierten
Strahlerhaltepositionen im Zielvolumen 95

3.17: Farbig skalierte relative Dosisverteilungen fiir das klinische Prostataimplantat
berechnet durch das analytische Dosisrechenmodell (a) und durch das PLATO BPS v.
14.2.3. Planungssoftware. Die Dosisverteilungen sind entlang zwei senkrecht zu einander
liegenden Querschnittsebenen dargestellt. Die xy- Ebenen (transversale Ebenen) enthalten



142 ABBILDUNGSVERZEICHNIS

die Strahlerhaltepositionen mit der lingsten Strahleraufenthaltszeit und die xz- Ebenen
(koronale Ebenen) enthalten die eingezeichneten Kathetern 9, 10, 11 und 12. Die Kontur
der Referenzdosis (D;.=9.5Gy, 100%) ist mit der weillen Farbe markiert 96

3.18: Mit dem analytischen Dosisrechenmodell (—) und dem PLATO Planungssoftware (-
- -) berechnete 2D Isodosenverteilung fiir die Prostata Monotherapie Behandlung in einer
transversalen Ebene, die den 9. Katheter an der Strahlerhalteposition mit der maximalen
Strahleraufenthaltszeit durchquert (a) und in einer die Katheter 9, 10, 11, 12 umfassenden
koronalen Ebene (b). Die Katheterpositionen sowie die Strahlerhaltepositionen sind auch
eingezeichnet. Die Farbskala zeigt die prozentuelle Abweichung zwischen den analytisch
und den PLATO berechneten Dosisergebnissen 97

3.19: Analytisch (—) und PLATO BPS (......) berechnete Dosis Volumen Histogramme fiir
das Prostata Planungszielvolumen und die Urethra als Risikoorgan bei der '**Ir-HDR-
Monotherapie. Entsprechende analytische DVH Ergebnisse fiir PTV und Urethra unter
Beseitigung der Anisotropiefunktion von der Gleichung (2.59) sind auch dargestellt........ 98

3.20: 3D Darstellung der fiir diese Arbeit ausgewéhlte Patientenkorperanatomie fiir das
Beispiel einer Brachytherapie Applikation des Osophagus. Das CT Bild in etwa der Mitte
der zu bestrahlenden Osophagusldnge wird auch geZeigl...ueerseeseesecsaecnssaecsnessecssecsaessenans 100

3.21: 3D Darstellung des mathematischen patientenadaptierten Phantoms, das sowohl fiir
die MC als auch fiir die analytischen Dosismodellberechnungen zugrundegelegt wird....101

3.22: Mit der SABRINA Software [Rip00] erstellte 3D Visualisierung der Osophagus MC-
Simulationsgeometrie. Die roten Punkten sind die 13 Strahlerhaltepositionen und die
Photonentracks werden energetischbezogen farbkodiert. Die Farbskala ist in Einheiten von
MeV oben dargestellt. Zur besseren Visualisierung wird die transversale Querschnittsebene
z=-8cm fiir die 3D Strukturen des patientdquivalenten Phantoms ausgewahlt......ceeeeseneees 103

3.23: Die 2D Isodosenverteilung berechnet mit dem analytischen Dosisrechenmodell (—)
und dem PLATO BPS (- - -) (a) in der transversalen Ebene z=0cm und (b) in der den
Katheter genau in der Mitte durchquerenden sagittalen Ebene x=0cm. Der Katheter sowie
die Strahlerhaltepositionen sind auch €iNZezZeiChNel..iucieeeseessecseesenseecsansncsaecsecssessaecsassne 104

3.24: Die 2D Isodosenverteilung berechnet mit dem analytischen Dosisrechenmodell (—)
dem PLATO BPS (- - -) und dem MCNPX Code (-. -. -.) (a) in der transversalen Ebene
z=0cm wund (b) in der sagittalen Ebene x=0cm. Der Katheter sowie die
Strahlerhaltepositionen sind auch €INZEZEICANEC . .icciesseresnesseresrsssarsssnsssasssssessassssssssasosanes 105

3.25: Analytische, PLATO BPS- und MC- berechnete DVH fiir (a) das PTV (b) das
Riickenmark (c) das Sternum (d) die Lungen fiir eine klinische ¥2Ir HDR Osophagus
Brachytherapie und eine wasserinhomogene patientidquivalente Phantomgeometrie........ 107

3.26: (a) Zentrale transversale Schicht des verwendeten mathematischen
patientenadaptiven Phantoms mit denen auf diese Schnittebene projizierten und als
schwarze Kreise dargestellten Strahlerhaltepositionen und (b) das entsprechende CT Bild.
In der Einlage verkleinert dargestellt das mathematische Phantom mit dem in der Arbeit
giiltigen Koordinatensystem. Das Inlett der Abbildung 3.26a stellt ein skaliertes 3D Bild
des mathematischen Phantoms mit dem verwendeten kartesischen Koordinatensystem dar.
Die positive x- Achse zeigt in die kraniokaudale Richtung, die positive z- Achse definiert
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die dorsal- zu- ventral Richtung und die positive y- Achse definiert die links nach rechts
Richtung und daher entsprechen die yz- den transversalen, die xz- den sagittalen und die
xy- den koronalen Ebenen. Die Phantomabmessungen betragen 20cm entlang der y-Achse
und 30cm entlang der x- Achse. Die Brust wird durch die Uberschneidung einer
Kugelfliche mit einem Radius von 8cm und einer schrigen Ebene simuliert (siche
Abbildung 3.26a). Die rechte Lunge wird durch einen Zylinder mit einem Durchmesser
von 18cm und einer Hohe von 30cm entlang der X- Achse simuliert...ceseiessseccssseecssanesnns 109

3.27: MC- berechnete (- - -) und BPS ermittelte (—) prozentuelle Isodosislinien in (a) der
zentralen transversalen und (b) der zentralen sagittalen Schnittebenen des mit Wasser
gefiillten und dem Implantat mit Wasser umbhiillenden Phantoms. Die Projektion der
Strahlerhaltepositionen auf die beiden Schnittebenen als schwarze Kreise sowie die
Grenzflichen des inhomogenen Phantoms werden auch gezeigt...ceeeeecsssessessssrsssasssssssans 111

3.28: MC- berechnete (- - -) und BPS ermittelte (—) prozentuale Isodosislinien in (a) der
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Schnittebenen als schwarze Kreise sowie die Grenzflichen des inhomogenen Phantoms
werden gezeigt 112
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inhomogenen Brustphantoms. Die Projektion der Strahlerhaltepositionen auf die beiden
Schnittebenen als schwarze Kreise sowie die Grenzflichen des inhomogenen Phantoms
werden gezeigt 113

3.30: MC- berechnete (- - -) und BPS berechnete (—) kumulative DVH fiir (a) die rechte
Lunge und (b) die Brusthaut fiir die in dieser Arbeit untersuchte '**Ir-HDR-Brachytherapie
CINES BIUSHUMOTIS ueisueesererersecssnssessesssnssesssesssnssssssnssssssessssssssssssssssssssssssssssasssssssssssssssssssssass 113

C.1: Die Korrekturfaktoren fiir das supralineare Verhalten der in dieser Arbeit benutzten
TLD-100 Dosimeter, Fj,, bei gestuften Dosiswerten von 80 bis 1500 c¢Gy, das zweiter
Ordnung Fitpolynom der Gleichung (2.69) (gestrichelte Linie) und die ,,cubic spline*
Interpolationskurve (durchgezogene Linie) bis zu einer Dosis von 2000CGY...eeereesaeereeens 131

C.2: Relatives Energie Ansprechvermdgen in Wasser, Solid Water, Polystyrene und

PMMA, berechnet mit der Benutzung der entsprechenden
Massenenergieabsorptionskoeffizienten. Alle Werte sind auf den Wert des
Ansprechvermdgens bei der “°Co Photonenenergie NOIMIET . eereersessessecseessessessessesssessens 134

C.3: Geometrische Darstellung der in der Gleichung (2.74) auftretenden Vektoren fiir die
Berechnung des TLD Verdridngungsfaktors, Cgisp, im Solid Water Messphantom mit der
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