HZDR-058

PARTIKELTHERAPIE-PET -
OPTIMIERUNG DER DATENVERARBEITUNG
FUR DIE KLINISCHE ANWENDUNG

Stephan Helmbrecht

Wissenschaftlich-Technische Berichte

HZDR-058 - ISSN 2191-8708

WISSENSCHAFTLICH- Bt .
TECHNISCHE BERICHTE

ﬁ HELMHOLTZ

ZENTRUM DRESDEN
ROSSENDORF



Druckausgabe: ISSN 2191-8708
Elektronische Ausgabe: ISSN 2191-8716
Die elektronische Ausgabe erscheint unter Creative Commons License (CC BY-NC-ND):

Qucosa: http://fzd.qucosa.de/startseite/

Die vorliegende Arbeit wurde sowohl als Dissertation an der Fakultdt Mathematik und
Naturwissenschaften der Technischen Universitit Dresden, sowie als Wissenschaftlich-Technischer
Bericht des Helmholtz-Zentrum Dresden — Rossendorf mit der Berichtsnummer HZDR-058
veroffentlicht.

2015

Herausgegeben vom

Helmholtz-Zentrum Dresden - Rossendorf
Bautzner Landstrafle 400

01328 Dresden

Germany



Wissenschaftlich-Technische Berichte
HZDR-058

Stephan Helmbrecht

PARTIKELTHERAPIE-PET -
OPTIMIERUNG DER DATENVERARBEITUNG
FUR DIE KLINISCHE ANWENDUNG

oo
ﬁ HELMHOLTZ

ZENTRUM DRESDEN
ROSSENDORF



Partikeltherapie-PET —
Optimierung der Datenverarbeitung

fiir die klinische Anwendung

DISSERTATION

zur Erlangung des akademischen Grades

Doctor rerum naturalium
(Dr. rer. nat.)

vorgelegt

der Fakultat Mathematik und Naturwissenschaften

der Technischen Universitat Dresden

von
Dipl.-Phys. (Med.) Stephan Peter Johannes Helmbrecht

geboren am 11. Mai 1985 in Regensburg

Tag der Einreichung: 17.04.2014
Tag der Verteidigung: 16.01.2015

Die Dissertation wurde in der Zeit von Mérz 2010 bis April 2014 am
OncoRay — Nationales Zentrum fiir Strahlenforschung in der Onkologie,
Medizinische Fakultdt und Universitatsklinikum Carl Gustav Carus, Technische
Universitat Dresden, Helmholtz-Zentrum Dresden-Rossendorf angefertigt.



Gutachter:
Prof. Thomas Cowan, Ph.D.
Prof. Dr. rer. nat. Wolfgang Enghardt



Inhaltsverzeichnis

1 Einleitung 1
2 Grundlagen 3
2.1 Motivation und Dosisbegriff . . . . . . ... o oo 3
2.1.1 Biologische Motivation der physikalischen Bestrahlungsplanung . . . . . . 3

2.1.2  Der Dosisbegriff in der Partikeltherapie . . . .. ... ... ... ..... 4

2.2 FEigenschaften therapeutisch genutzter Strahlung . . . . . . ... ... ... ... 5
2.2.1 Photonenstrahlung . . . . . .. .. . oo 5

2.2.2 Partikelstrahlung . . . . . . .. ..o oo 6

2.3 Die Positronen-Emissions-Tomografie . . . . . . . ... . ... ... ... ..... 11
2.3.1 Koinzidenzen und ihre Entstehung . . . . . . . .. .. .. ... ... ... 11

2.3.2 Rekonstruktion der Quellverteilung . . . . . . . .. .. .. ... ... 13

2.4 Anwendung der PET zur Bestrahlungsverifikation . . . . . . . ... ... .. ... 14
2.4.1 Der Arbeitsablauf der PT-PET . . . . . .. ... ... ... ... ..... 14

2.4.2 Moglichkeiten der technischen Umsetzung . . . . . .. .. ... ... ... 16

2.4.3 Das Kamerasystem BASTEI . . ... ... ... ... .. ... .... 18

3 Entwicklung einer Software zur Auswertung von PT-PET Daten 21
3.1 Zielsetzung . . . ... 21
3.2 Daten und Algorithmen . . . . . . . . . ... .. 22
3.2.1 Anatomische Informationen . . . . . . . ... ... 0L 22

3.2.2 Partikeltherapie-PET . . . . . . . .. .. ... 23

3.2.3 Reichweitenvergleich . . . . . . . . .. .. oo 24

3.2.4 Der modifizierte Gammaindex . . . . . . ... ... 27

3.2.5 Erkennung gefiillter Kavitdten . . . . . . . . ... ... ... ... ... .. 29

3.3 Studie zur Moglichkeit einer automatisierten Evaluation . . . . .. ... ... .. 31
3.3.1 Erzeugung kiinstlicher Abweichungen . . . . . . . . . .. ... ... ..., 31

3.3.2 Statistisches Kriterium . . . . . . . . . ... L Lo oL 32

3.3.3 Bewertung der Klassifizierung . . . . . . . . ... .. ... ... .. .. .. 33

3.3.4 Aufbauder Studie . . . ... ... 33

3.3.5 Ergebnisse . . . . . ..o 34

3.4 Implementierung eines Software-Prototyps . . . . . . . . . . . ... ... ... .. 35

il



Inhaltsverzeichnis

iv

3.5 Experimentelle Verifikation . . . . .. ... ... . oo 39
3.5.1 Realitdtsnahe Szenarien . . . . . . .. ... oL 39
3.5.2 Reichweitendifferenzen . . . . . . . .. ... 0oL 40
3.5.3 Fillung von Kavitdten . . . . . . . .. ... oo 43

3.6 Diskussion . . . . . .. 46

Untersuchungen zum Washout 49

4.1 Modell und Daten . . . . . . .. .. 50
4.1.1 Das Drei-Komponenten-Modell . . . . . ... ... ... ... ....... 50
4.1.2 Daten . . . . .. 52

4.2  Anpassung des Modells an die Patientendaten . . . . . .. .. ... .. ... ... 53
4.2.1 Schnelle Komponente . . . . . . . . .. ... 54
4.2.2 Mittlere Komponente . . . . . . . .. ... 57
4.2.3 Langsame Komponente . . . . . .. .. ... ... .. .. .. ... ... . 59

4.3 Diskussion . . . . ... 59

Implementierung einer Yield basierten Vorhersage der Aktivitidtsverteilung 63

5.1 Vorbetrachtungen . . . . . . . . .. .. Lo 64
5.1.1 Relevante Nuklide . . . . ... ... ... ... ... 64
5.1.2 Der Verlauf der Aktivitiat wiahrend einer gepulsten Bestrahlung . . . . . . 67
5.1.3 Die Aktivierbarkeit des Gewebes . . . . . . .. ... 69
5.1.4 Zusammensetzung des aktivierten Gewebes bei ausgewéhlten Tumorlokali-

SAtiONen . . . . ... e e 70
5.1.5 Fazit . . . . o 72

5.2 Physikalische Modelle . . . . . . . . ... 73
5.2.1 Vorbemerkung: Das Programm PETSIM . . . .. ... ... ... ..... 73
5.2.2  Aktivierungsgleichung und Yield-Ansatz . . . . . .. ... ... ... ... 75
5.2.3 Materialkomposition . . . . ... ..o o 76
5.2.4 Ermittlung der Restenergie . . . . . . . . .. . ... ... ... ..., 79
5.2.5  Strahlmodell . . . . . . .. . L 80
5.2.6 Die Annihilationsverteilung einer Punktquelle . . . . . . . . ... ... .. 82
5.2.7 Zusammenfassung . . . . . .. ... 87

5.3 Technische Realisierung . . . . . . . . .. ... oo 89

5.4 Yields in Calciumcarbonat mittels Geant4 . . . . . . . . . ... ... ... .. .. 94

5.5 Charakterisierung der Phantommaterialien . . . . . . . . . ... ... ... .... 97

5.6 Resultate . . . . . . . 99
5.6.1 Simulationen in Phantomen . . . . . . .. .. ... ... 99
5.6.2 Reale Patientendaten . . . . . . .. ... oo 104

5.7 Generierung einer Yield-Datenbasis mittels HIBRAC . . . . . . . . . . .. .. ... 107
5.7.1 Berechnung der Yields . . . . . . ... .. .o 108



Inhaltsverzeichnis

5.7.2  Erstellung einer Datenbasis . . . . . . . ... ... ... oL 109

5.7.3 Resultate . . . . . . . . . e 112

5.8 Diskussion und Ausblick . . . . .. .. 114

6 Zusammenfassung 117
A Anhang 121
A.1 Eigenschaften der Beamline und des Kamerasystems . . . ... ... ... .... 121
A.2 Kunststoffe zur Konstruktion von Phantomen . . . . . . . .. ... ... ... .. 122
A.3 Definition klinischer Volumina in der Strahlentherapie . . . ... ... ... ... 124






Abbildungsverzeichnis

1.1

2.1
2.2
2.3
24
2.5
2.6
2.7
2.8
2.9

3.1
3.2
3.3
3.4
3.5
3.6
3.7
3.8
3.9
3.10
3.11
3.12
3.13
3.14
3.15
3.16

4.1
4.2
4.3
4.4

Briefmarke mit dem Konterfei W.C. Rontgens, Freie Stadt Danzig . . . . . . ..

Dosis-Wirkungskurve nach Holthusen . . . . . . . . . . . ... ... ... .....
Tiefen-Dosiskurven verschiedener therapeutisch genutzter Strahlenarten . . . . .
Bremsvermogen von Protonen und 2C-Tonen . . . . . .. .. .. ... .. ....
Ablations-Abrasions-Modell . . . . . . ... ...
Tiefendosis- und Tiefenaktivititskurven von Protonen und '?C-Ionen. . . . . . .
Schematische Darstellung wahrer, zufilliger und gestreuter Koinzidenzen . . . . .
Arbeitsablauf der PT-PET . . . . . . . . . .. ... .
Eigenschaften der Implementierung von PT-PET . . . . . . ... ... ... ...
Darstellungen zum Kamerasystem BASTET . . . . . . ... . ... ... .....

Schematische Darstellung des Reichweitenvergleichsalgorithmus . . . . . . . . ..
Definition des fiir PT-PET modifizierten Gammaindex . . . . . . ... .. .. ..
Matrizen der Kavitdtenerkennungsmethode . . . . . . ... ... .. ... ... ..
Kiinstliche Reichweitenverdanderungen in simulierten Aktivitdtsverteilungen

Ergebnis der Klassifizierung mittels statistischem Kriterium . . . . ... ... ..
ROC-Kurven der einzelnen Modifikationen . . . . . . . . .. ... ... ... ...
Bildschirmfoto des Hauptfensters des Software-Prototyps . . . . . . . ... .. ..
Bildschirmfoto des Reiters zur Ausgabe der Resultate der Analysemethoden . . .
Resultat der Auswertungen an einem klinischen Beispiel . . . . . . ... ... ..
Schematische Darstellung des Phantoms vom Typ A . . . . . . . ... ... ...
Geplante Dosis und gemessene Aktivitdt im Phantom PCA001 . . . .. ... ..
Ergebnisse des Phantoms PCA001 . . . . . . . .. .. ... ... ... ...,
Schematische Darstellungen der Phantome vom Typ B . . . . . . ... ... ...
Geplante Dosis und gemessene Aktivitdt im Phantom PCB001 . . . ... .. ..
Aktivitéat, Reichweitendifferenz und Kavitatenfiilllung im Phantom PCB001

Symbolbild der Software zum Zeichweitenvergleich . . . . . . ... ... .. ...

Geplante Dosis und gemessene Aktivitdt aus dem Experiment zum Washout . . .
Zahlrate des PET-Scanners wiahrend der Bestrahlung . . . . . . . .. .. ... ..
Aktivitat auf der Skala des schnellen Washouts . . . . . ... ... ... .....

Zéhlrate des PET-Scanners wihrend Bestrahlung und Nachmesszeit . . . . . ..

53
54
o6
57

vil



Abbildungsverzeichnis

viii

4.5

5.1
5.2
9.3
5.4
9.5
5.6
5.7
5.8
9.9
5.10
5.11
5.12
5.13
5.14
5.15
5.16
5.17
5.18
5.19
5.20
5.21
5.22
5.23

5.24

5.25
5.26
5.27
5.28
5.29
5.30
5.31

Al

Aktivitat auf der Skala des mittleren Washouts . . . . . . . .. .. ... ... .. 58
Segmentierung des Computertomogramms in chemische Elemente . . . . . . . .. 65
Verlauf der Aktivitdt am gepulsten und quasikontinuierlichen Beschleuniger . . . 68
Aktivitdt in Abhéngigkeit von der Zeit bei gepulster Bestrahlung . . . . . . . .. 70
Relative Aktivitdt durch Targetfragmente bei Bestrahlung verschiedener Gewebe 71
Verteilung der HU im bestrahlten Volumen . . . . . . . .. .. .. ... .. ... 72
Schema der Simulationssoftware PETSIM . . . . . . . . . ... ... ... ..., 74
Segmentierung des CT in relative Anteile der Referenzmaterialien . . . . . . . . . 79
WEPL-Modelle und Eindringtiefe von '?C-Ionen in Wasser . . . . . . . .. .. .. 80
Strahlbreiten des SIS-18 und Strahlungsléngen als Funktion der HU . . . . . . .. 81
Aufweitung des Strahles durch multiple Coulomb-Streuung . . . . . . . . . .. .. 83
Berechnete 31-Spektren der betrachteten Nuklide . . . . . . . ... .. ... ... 86
Verteilung der Annihilationspunkte um einen Emitter. . . . . . . . . ... .. .. 87
Annihilationspunkteverteilung um *C und 3*Ca . . . . . ... ... .. 88
Schema der Yield basierten Simulationssoftware . . . . . . . .. ... ... .... 89
Schema der Berechnung der Emitterzahlen im CT . . . . . . .. ... ... .... 92
Yields verschiedener Nuklide bei Bestrahlung von Calciumcarbonat . . . . . . . . 96
Dichte und WEPL von Phantommaterialien . . . . . . ... ... .. ... .... 98
Aktivitatsverteilungen im Phantom PCB001 . . . . . . .. . ... .. ... .... 100
Profile durch die Aktivitédtsverteilungen im Phantom PCB0O0O1 . . . . . . . .. .. 100
Schema des hoch inhomogenen Phantoms PCF001 . . . . ... ... ... .... 102
Longitudinale Profile durch die Aktivitdtsverteilung im Phantom PCF001 . . . . 103
Laterale Profile durch die Aktivitdtsverteilung im Phantom PCF001 . . . . . .. 104
Gemessene und simulierte Aktivitatsverteilung bei Bestrahlung eines Tumors an

der Schadelbasis . . . . . .. L 105
Gemessene und simulierte Aktivitdtsverteilung bei Bestrahlung eines Tumors in

der Lunge . . . . . . . 107
Mittels HIBRAC berechnete Yields . . . . . . . . . .. . ... ... ... ... .. 108
Vergleich Restreichweiten berechnet von Geant4 und HIBRAC . . . . . . . . . . .. 109
Yields des Nuklids 3°Ca in Calciumcarbonat . . . . . . . ... ... .. .. .... 110
Yields in Wasser in verschiedenen Resttiefen in Abhéngigkeit der initialen Energie 111
Mittlere absolute Fehler zwischen errechneten Yields und der Parametrisierung. . 111
Profil durch die Aktivitdtsverteilung im Phantom PCFO01 . . . . . . . . ... .. 112
Aktivitatsverteilung am Beispiel eines Tumors der Schidelbasis . . . . . . .. .. 113
Klinische Volumina nach ICRU Report 50 . . . . . . . .. ... ... ... .... 124



Tabellenverzeichnis

3.1 HU-Intervalle fiir die Kavitatenfilllungsdetektion . . . . .. ... ... ... ... 29
3.2 Definition der gewéhlten PT-PET Szenarien . . . . . . . . ... ... ... .... 40
3.3 Ergebnisse der Reichweitendifferenzen im Phantom PCA001 . . . . . . .. .. .. 43
3.4  FErgebnis der Kavitdtenerkennung in den Phantomen vom Typ B . . . . . . . .. 46
4.1 Parameter des Washout-Modells am Hasen . . . . . . .. .. ... ... ... ... 52
4.2 Anpassung der Parameter der schnellen Komponente . . . . . . . ... ... ... 56
4.3 Anpassung der Parameter der mittleren Komponente . . . . . . .. .. ... ... 58
5.1 Parameter einer Auswahl von Isotopen des Calciums . . . . . ... .. ... ... 66
5.2 Nuklide welche fiir die Betrachtung herangezogen wurden . . . . . . ... .. .. 66
5.3 Parametersétze zur zeitlichen Struktur des Strahles . . . . . . .. ... ... ... 68
5.4 Komposition von Gewebetypen aus Referenzmaterialien . . . . . ... ... ... 78
5.5 Effektive Kernladungs- und Massenzahlen ausgewahlter Materialien . . . . . . . . 85
5.6 Eigenschaften der emittierten Positronen . . . . . . . . . . ... ... L. 85
5.7 Dichten und WEPL der gewebedquivalenten Kuststoffe . . . . . . . ... ... .. 98
5.8 Zahl der Koinzidenzen in Messung und Simulation . . . . ... ... ... .. .. 99
5.9 Reichweitendifferenzen zwischen Messung und Simulation . . . . ... ... ... 101
5.10 Ergebnis der Kavitdtenerkennung in Phantom PCB001 . . . . . . . . ... .. .. 102
A.1 Parameter des Kamerasystems und der Beamline . . . . . ... ... ... ... .. 121
A.2 Physikalische Eigenschaften gewebedquivalenter Materialien . . . . . . .. .. .. 122
A.3 Elementare Zusammensetzung gewebedquivalenter Materialien . . . . . . . . . .. 123

ix






Abkilirzungsverzeichnis

0D D Beliebige Einheiten

BASTEI ......... Beta Activity MeaSurements at the Therapy with Energetic Ions
BEV ... Beam’s-Eye-View, Ebene senkrecht zur Strahlrichtung

CT .............. Computertomografie oder Computertomogramm

CW ... Continuous wave

DICOM .......... Digital Imaging and Communications in Medicine

DNS ............. Desoxyribonukleinsdure

FFT ... Fast Fourier transformation, schnelle Fourier-Transformation
FWHM .......... Full width at half maximum, Halbwertsbreite

GSI ............ .. GSI Helmholtzzentrum fiir Schwerionenforschung (Darmstadt, Deutschland)
GUI ............. Graphical user interface, grafische Benutzerschnittstelle

HIMAC .......... Heavy Ion Medical Accelerator (Chiba, Japan)

HIT .............. Heidelberger Tonenstrahl-Therapiezentrum (Heidelberg, Deutschland)
HU .............. Hounsfield unit

IBA ..., IBA Proton Therapy (Louvain-la-Neuve, Belgien)

IMRT ............ Intensitdtsmodulierte Radiotherapie

LBNL ............ Lawrence Berkeley National Laboratory (CA, USA)

LET ............. Linearer Energietransfer

LINAC ........... (Elektronen)-Linearbeschleuniger

LOR ............. Line of Response, Koinzidenzlinie

MC ... Monte-Carlo (-Simulation)

MGH ............ Massachusetts General Hospital (Boston, USA)

MLEM ........... Maximum-Likelihood Expectation Maximization

MRT ............. Magnetresonanztomografie

NCCHE .......... National Cancer Hospital East (Kashiwa, Japan)

OAR ............. Organ at risk, Risikoorgan

OSEM ........... Ordered Subset Expectation Maximization

PE ............... Polyethylen [CoHy|n

pal



Abkiirzungsverzeichnis

PET ............. Positronen-Emissions-Tomografie

PET/CT ......... Kombination aus Computer- und Positronen-Emissions-Tomograf
PMMA .......... Polymethylmetacrylat [C5HgOa|y

PT-PET ......... Partikeltherapie-Positronen-Emissions-Tomografie

RBW ............ Relative biologische Wirksamkeit

ROC ............. Receiver operating characteristics

SIS-18 ... Schwerionensynchrotron der GSI

SOBP ............ Spread-Out Bragg-Peak, ausgedehnter Bragg-Peak

VOI .............. Volume of interest, interessierendes Volumen

WEPL ........... Water equivalent path length, Wasserdquivalente Pfadlénge

xii



1 Einleitung

Krebserkrankungen stellen in einer alternden Gesellschaft eine zunehmende Herausforderung
dar, aktuell sterben in Deutschland jahrlich rund 220.000 Menschen daran. Lag die Zahl der
Neuerkrankungen im Jahre 2010 bei rund 500.000 ist bis 2030 ein Anstieg um 20 % zu erwarten
(RKI, 2013).

Werden die Begriffe Strahlung oder Radioaktivitdt und Krebs in einem Satz genannt, assoziieren
die meisten Menschen wohl die verheerenden Folgen des Einsatzes oder Tests von Kernwaffen oder
katastrophaler Unfille in zivilen Leistungsreaktoren oder anderen kerntechnischen Anlagen. Weit
weniger bekannt scheint die Tatsache zu sein, dass Strahlung an mehr als einem Drittel der Heilun-
gen von Krebserkrankungen mafigeblich beteiligt ist. Neben der Chirurgie und der Chemotherapie
ist die Strahlentherapie einer der drei Partner in der multidisziplindren Behandlungsstrategie der
Onkologie.

Auf den ersten Blick erscheint es widersinnig, wieso die Strah-
lung, die Krebs verursacht, benutzt werden sollte, um Men-
schen von genau dieser Erkrankung zu heilen. Erst wenn man
die Strahlung, wie das Medikament oder die Klinge, als ein
Werkzeug begreift, 16st sich dieser Widerspruch auf. Nicht das
Werkzeug an sich, sondern der Einsatz desselben entscheidet
dariiber, ob es heilt oder verletzt. Beim Medikament ist die
Dosis entscheidend, beim Messer des Chirurgen der Ort an
dem der Schnitt gefiihrt wird; beim Einsatz von Strahlung ist
beides bestimmend, die Dosis und der Ort. Denn die Strah-

lung besitzt die Fahigkeit Organismen auf zelluldrer Ebene zu

schidigen, dieses gilt gleichermaflen fiir gesunde wie kranke

— oder korrekt formuliert — entartete Zellen. Es besteht kein

Abbildung 1.1: Briefmarke der
Post der Freien Stadt Danzig zum
ten Schaden am Erbgut gesunden und kranken Gewebes. Der Postwert von 0,25 Danziger Gulden

grundsétzlicher Unterschied in der Art und Menge der erzeug-

Erfolg der Strahlentherapie basiert also zu einem groften Teil VoM 29.4.1939.

auf der Prézision der Applikation der Strahlung im Volumen des Tumors.

Bereits wenige Monate, nachdem Wilhelm Conrad Réntgen am Abend des 8. November 1895 bei
Experimenten mit einer Kathodenstrahlréhre eine neue Art von Strahlen entdeckte, wurden the-

rapeutische Versuche unternommen. Die Erfolge waren noch bescheiden und die Nebenwirkungen



1 Einleitung

hoch. Mit den Strahlen aus einer Kathodenstrahlrohre war es schlicht nicht moglich, die nétige
Dosis im Tumor zu deponieren, ohne das umgebende Gewebe massiv zu schiadigen. Erst mit den
hochenergetischen Gammastrahlen des 5°Co und Rontgenstrahlen aus Elekronenlinearbeschleu-
nigern mit Energien im Bereich von Megaelektronenvolt konnte die Prézision der Applikation auf
das notwendige Mafs gebracht werden. Flankiert wurde diese Entwicklung durch neue Methoden
der Bildgebung. Sir Godfrey Hounsfields Computertomograf (Hounsfield, 1973) revolutionierte
die Definition der Zielvolumina und die Planung der Bestrahlung. Eine neue Dimension in der
Prézision der Strahlapplikation wird erreicht, wenn statt der Rontgen- oder Gammastrahlen,
Strahlen bestehend aus hochenergetischen Ionen wie Protonen oder den Kernen des Kohlenstof-
fes verwendet werden, eine Idee, welche auf Robert Wilson im Jahre 1946 zuriickgeht (Wilson
et al., 1946). Ionenstrahlen zeigen die hervorragende Eigenschaft einer endlichen Reichweite und
eines ausgepragten Dosismaximums am Ende des Strahlweges und ermoglichen damit eine noch

genauere Bestrahlung.

Die Energie eines zur Therapie genutzten Photons liegt im Bereich bis 25 MeV, die von Pro-
tonen bei bis 230 MeV, die von Kernen des Kohlenstoffes bei bis zu 430 AMeV, also 5,16 GeV.
Mit der steigenden Energie und der vorhandenen Ruhemasse der Ionen steigt auch der Aufwand
fiir Beschleunigung, Strahlfiihrung und nicht zuletzt Strahlenschutz. Ist ein klassischer Elektro-
nenlinearbeschleuniger einschlieflich des erforderlichen Strahlenschutzraumes fiir rund 10 M€
zu haben, schldgt eine gesamte Anlage fiir Protonen mit etwa 80 M€ und eine fiir Kohlenstoff-
ionen mit rund 120 M€ zu Buche. Vom physikalischen Strandpunkt betrachtet, bezahlt man
also viele Millionen Euro, dafiir, dass der Strahl dort endet, wo er soll. Leider ist dieser teuer
erkaufte Freiheitsgrad der Reichweite eine recht sensible Grofe, jede Anderung der Verteilung
der Materie im Weg des Strahles hat das Potential, die Reichweite zu verdndern und damit die
Dosisdeposition empfindlich zu beeinflussen. Die Kontrolle und Verifikation der Reichweite im
Besonderen ist das Ziel der als in vivo-Dosimetrie bezeichneten Technologien. Eine davon ist die
Positronen-Emissions-Tomografie, die auf dem Nebeneffekt der Aktivierung des Gewebes durch
die Interaktion mit dem Therapiestrahl beruht. Sie ist die bisher einzige klinisch implementierte
Methode.

Diese Arbeit behandelt drei Aspekte der als Partikeltherapie-PET bezeichneten Technologie. Ers-
tens wird ein Verfahren zum Ableiten von Reichweitendifferenzen aus gemessenen und simulier-
ten ST-Aktivititsverteilungen adaptiert und evaluiert. Zunichst wird dazu die Machbarkeit einer
automatischen Auswertung mittels dieser Grofe untersucht. Das Ergebnis fiihrt dann zu einem
semi-automatischen Ansatz, zu dessen Umsetzung eine Software entwickelt wurde. Zweitens wird
der Effekt des Washouts, des physiologischen Einflusses auf die gemessene Aktivitédtsverteilung,
anhand einer bisher einmaligen Untersuchung an einem Patienten und eines im Tierexperiment
gewonnenen Modells analysiert. Drittens wird eine Vorhersage der Aktivitdtsverteilung auf Basis
eines neuartigen physikalischen Konzeptes umgesetzt. Die Neuerung besteht in der Verwendung

gemessener Yields anstelle von Wechselwirkungsquerschnitten (Priegnitz et al., 2012).



2 Grundlagen

2.1 Motivation und Dosisbegriff

2.1.1 Biologische Motivation der physikalischen Bestrahlungsplanung

Krebs ist die Bezeichnung fiir eine bosartige Neubildung von Gewebe. Die in bosartiger Weise ent-
arteten Zellen schaden dem Organismus nicht nur durch blofe Verdriangung gesunden Gewebes,
sondern durch aktive Zerstorung desselben. Das Ziel jeder Therapie ist die moglichst vollstdndige
Vernichtung der bosartigen Zellen. Fiir eine dauerhafte Heilung ist eine vollstandige Beseitigung
dieser Zellen unerlédsslich, bereits wenige verbliebene Tumorzellen sind in der Lage, ein erneutes

entartetes Wachstum auszulosen und damit klinisch ein sogenanntes Rezidiv zu verursachen.

Grundsétzlich vermag die, bei der Radiotherapie eingesetzte, ionisierende Strahlung die Zellen
lebenden Gewebes zu schidigen und zu zerstéren. Im Jahr 1936 publizierte Holthusen eine Arbeit
zur Abhéngigkeit der Strahlenwirkung von der physikalischen Dosis (Holthusen, 1936). Dieser

Zusammenhang ist fundamental fiir die Strahlentherapie insgesamt.

100 Tumorvernichtung
S F Normalgewebs-
- komplikation
(®)]
c
g 504
L
O

Dosis

Abbildung 2.1: Biologische Wirkung der Strahlung in Abhéngigkeit von der Dosis nach Holthusen
(1936).

Abbildung 2.1 zeigt diese Dosis-Wirkungsbeziehung von Normal- und Tumorgewebe. Auf der
Abszisse ist eine Dosis aufgetragen, wobei der genaue Dosisbegriff in diesem Abschnitt noch
erldutert wird. Die Wirkung auf der Ordinate ist im Falle des Tumors die erwiinschte Kontrolle
bzw. Vernichtung desselben. Im Falle des gesunden Gewebes ist die Wirkung die nicht erwiinschte

Beeintrachtigung der Funktionsfihigkeit mit den entsprechenden klinischen Folgen.
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Einerseits zeigt Tumorgewebe eine hohere Strahlensensibilitat im Vergleich zum gesunden Nor-
malgewebe. Diese hohere Sensibilitét ist eine Folge einer geringeren Fahigkeit der Tumorzellen,
durch Strahlung induzierte Schiaden zu reparieren, nicht einer unterschiedlichen Wirkung der
Strahlen selbst auf verschiedene Zellen. Die hohere Empfindlichkeit driickt sich durch eine in
der Regel steilere Dosis-Wirkungskurve bei niedrigeren Dosen aus. Andererseits zeigt die Abbil-
dung auch, dass sich die Kurven von Tumor und gesundem Gewebe iiberlappen. Das heifst, es
ist nicht moglich, eine Dosis zu applizieren, die eine vollstandige Heilung, also eine Wirkung von
100% am Tumor, bei gleichzeitiger Vermeidung jeglicher Nebenwirkungen, entsprechend einer
Wirkung im Normalgewebe von 0%, ermoglicht. Die Losung dieses Problems besteht in der Ein-
schrankung des Volumens, in welchem eine fiir eine Kontrolle des Tumors nétige Dosis gegeben
wird, auf die tatséchlich betroffene Region. Dieses zu erreichen ist die Aufgabe der physikalischen

Bestrahlungsoptimierung und begriindet letztendlich ihre gesamte Entwicklung.

2.1.2 Der Dosisbegriff in der Partikeltherapie

Im Bereich der Partikeltherapie ist die exakte Definition des verwendeten Dosisbegriffs unerléss-
lich. Physikalisch ist Dosis definiert als die von der Strahlung deponierte Energie dE in einem

Volumenelement dV' mit der Masse dm eines Mediums der Dichte p:

_dE _dE (2.1)
pdV  dm

Als klinischer Begriff ist die Energiedosis jedoch fiir sich allein stehend ohne Aussage. Es wird

ferner eine Relation bendtigt, welche dieser Dosis eine bestimmte biologische Wirkung zuordnet.

Diese Grofe ist die relative biologische Wirksamkeit (RBW). Sie gibt das Verhéltnis der bené-

tigten Dosis Dief einer Referenzstrahlung zur Dosis D der betrachteten Strahlenart an, die ndtig

ist, um denselben biologischen Effekt zu erzielen (Herrmann et al., 2006).

Dref

BW =
RWD

(2.2)
Isoeffekt
Die Referenzstrahlung ist dabei nicht eindeutig festgelegt. In der Regel wird Rontgenstrahlung
mit einer Energie grofer 200keV oder die Gammastrahlung der Nuklide 5°Co oder '37Cs verwen-
det (Valentin, 2007). Die Zielstruktur der Strahlung ist die Doppelhelix der Desoxyribonuklein-
saure (DNS), die Tréagerin der Erbinformation. Ihre irreversible Zerstérung fithrt zum Untergang
der Zelle. Die biologische Wirkung wird einerseits durch die Fahigkeit der Strahlung die DNS zu
schadigen und andererseits von der Fahigkeit der Zelle, diese Schéden zu reparieren, bestimmt.
Das Reparatursystem der Zellen ist ausgesprochen effizient, eine erfolgreiche Reparatur wird
jedoch unwahrscheinlicher, wenn mehrere Schéden innerhalb eines kleinen Abschnittes der Dop-

pelhelix auftreten. Die Zahl der Lésionen pro Lénge in einem Abschnitt der DNS steigt mit
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der JTonisierungsdichte der Strahlung, welche wiederum mit dem linearen Energietransfer dE/dx
(LET) korreliert (Amaldi u. Kraft, 2005).

In dieser Arbeit wird die Dosis als rein physikalische Grofe entsprechend Gleichung (2.1) ver-

standen. Wird der biologische Dosisbegriff verwendet, ist dieses explizit gekennzeichnet.

2.2 Eigenschaften therapeutisch genutzter Strahlung

2.2.1 Photonenstrahlung

Bereits 1896 wurden erste Versuche zur Heilung bosartiger Erkrankungen mit Rontgenstrahlen
unternommen (Lederman, 1981). Die Erfolgsrate dieser Versuche war noch gering, die auftreten-
den Nebenwirkungen dafiir um so hoher. Insbesondere die Schéadigung der sehr strahlensensiblen
Haut stellte ein massives Problem dar. Die Ursache dieser schweren Hautschiddigungen liegt in
der exponentiellen Schwichung von Photonenstrahlung im Gewebe. Fiir die Intensitéat I(x) der

Strahlung in Abhéngigkeit von der Tiefe x gilt:
I(z) = Ipe H* (2.3)

Iy bezeichnet die Intensitét in der Tiefe 0 und p den Schwichungskoeffizienten. Grundsétz-
lich erfolgt die Energieiibertragung auf das Material durch die freigesetzten Hiillenelektronen,
man spricht von indirekter Ionisation. Bei Rontenstrahlung mit sehr niedrigen Photonenenergien
FEr., < 30keV dominiert in biologischem Gewebe die Ionisation durch den Photoeffekt, bei wel-
chem ein Photon absorbiert und mit dessen Energie ein Hiillenelektron eines Targetatoms aus
seinem Orbital entfernt wird. Kommen Photonen mit héheren Energien zum Einsatz, verliert der
Photoeffekt an Bedeutung und die inkohdrente Streuung eines Photons an einem Hiillenelektron
(Comptoneffekt) wird dominierend. Die erzeugten Sekundérelektronen werden in Vorwértsrich-
tung gestreut und verfiigen iiber eine endliche kinetische Energie. Dies fiihrt zu einer Verschiebung
des Dosismaximums in wenige Zentimeter Tiefe. Dieser sogenannte Dosis- Aufbaueffekt hat zur
Verwendung von %°Co als therapeutische Strahlenquelle gefiihrt. °Co emittiert Gammastrah-
lung mit 1,17 MeV und 1,33MeV. Nicht zuletzt aus Sicherheitsgriinden sind %°Co-Strahler in
den westlichen Staaten heute fast vollstédndig von Elektronenlinearbeschleunigern (LINACs) mit
typischen Energien bis 25 MeV verdrdngt worden. Ab einer Photonenenergie Ep,, > 1022keV
ist die Absorption durch Paarbildung moglich. Dieser Prozess wird in Wasser ab etwa 30 MeV
dominierend (Bille u. Schlegel, 2004).

Trotz der Verschiebung des Tiefendosismaximums durch den Aufbaueffekt bei héheren Photo-
nenenergien, ist die Dosiskurve iiber der Tiefe relativ flach (vgl. Abbildung 2.2). Da sich ein
Tumor in der Regel im Inneren des Korpers befindet, ist die Dosis im Gewebe vor dem Tu-

mor vergleichbar der Dosis im Tumor selbst. Die einzige Moglichkeit, die Dosis im umgebenden
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Gewebe relativ zu senken ist die Uberlagerung mehrerer Strahlenfelder aus verschiedenen Ein-
strahlrichtungen sowie eine moglichst optimale Gestaltung der lateralen Feldgrenzen. Letzteres
wird mittels angepasster Blenden, sogenannter Kollimatoren erreicht. Eine drehbare Lagerung
der Bestrahlungseinrichtung und des Patienten selbst ermoglicht die Wahl der Einstrahlrichtun-
gen. Die Freiheitsgrade, die zur Feldformung zur Verfiigung stehen, sind also die Einstrahlwinkel,
die lateralen Grenzen des Feldes sowie die Dosis. Das Tiefen-Dosis-Verhalten von Photonen stellt
trotz sehr fortschrittlicher Applikationstechniken wie der Intensitdtsmodulierten Radiotherapie
(IMRT) einen limitierenden Faktor dar.

2.2.2 Partikelstrahlung
Bremsvermdgen und Dosisdeposition

Im Jahr 1946 schlug Robert R. Wilson, die Verwendung von Strahlen bestehend aus Protonen
oder schwereren Ionen zur Anwendung bei der Therapie vor (Wilson et al., 1946). Der Vorteil
dieser Strahlenart liegt in einem fundamental anderen Verhalten des Energieverlustes der Projek-
tilteilchen als Funktion der Eindringtiefe in einem Material (vgl. Abbildung 2.2). Wesentliches
Merkmal dieses funktionellen Zusammenhangs ist ein ausgeprigtes Maximum der Energieabga-
be und damit der Dosisdeposition, kurz vor dem Ende des Weges der Ionen, welches bereits
1905 von Sir William Henry Bragg bei a-Strahlen gefunden wurde (Bragg, 1905). Das besagte
Dosismaximum in der Tiefe tragt daher den Namen Bragg-Peak. Zur Erzeugung eines in der
Tiefe ausgedehnten Hochdosisgebietes werden mehrere Bragg-Peaks hintereinander gesetzt, das

so entstehende Plateau wird als Spread-Out Bragg-Peak bezeichnet.

=
o
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12C - lonen

270 AMeV
60Ccq - Y
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Relative Dosis
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Abbildung 2.2: Tiefen-Dosiskurven verschiedener therapeutisch genutzter Strahlenarten. Griin darge-
stellt ist der Verlauf fiir die von %°Co emittierte Gammastrahlung. Der blaue Graph
zeigt die Abhéngigkeit fiir Photonenstrahlung, welche mit einem Elektronenlinearbe-
schleuniger bei einer Beschleunigungsspannung von 25 MV erzeugt wird. Fiir Kohlen-
stoffionen sind die charakteristischen Bragg-Peaks bei drei Energien rot gezeichnet.

Fiir eine therapeutische Anwendung der Strahlung werden Reichweiten bis etwa 30 cm bendtigt,

um auch tiefer sitzende Tumore behandeln zu kénnen. Dies resultiert in einer maximal notigen
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Energie von 220 MeV im Falle von Protonen und 430 AMeV bei '2C-Ionen. In diesem Energie-
bereich wird das Bremsvermogen dE/dz der Ionen von Wechselwirkungen mit den Elektronen
des Targetmaterials dominiert. Eine Beschreibung kann mittels der Bethe-Bloch-Formel erfolgen
(Bethe, 1930; Bloch, 1933; Fano, 1963; Schardt et al., 2010):

dFE 47T€4ZtZ§ 2m v’ c 9
— = 1 . _In(1-pH-p—- = —= 2.4
dz Mev? . (I) n(l-p% -8 (2.4)

Z und Z, bezeichnen die Kernladungszahlen des Targets und des Projektils, v die Geschwindig-
keit des Projektils, e und m, die Ladung und die Masse des Elektrons und (I) die mittlere Ionisie-
rungsenergie des Targetatoms oder -molekiils. Es gilt 5 = v/c, wobei ¢ die Lichtgeschwindigkeit
ist. Die Terme C'/Z; und 6 /2 beschreiben die Schalen- und Dichtekorrektur. Als Referenzmaterial
im Bereich der Strahlentherapie wird in der Regel Wasser verwendet. Fiir fiir die mittlere Ionisie-
rungsenergie (I) von Wasser werden in der Literatur Werte von 75—78 eV angegeben (Kumazaki
et al., 2007; Paul, 2007; Schardt et al., 2008). Die vom Beschleuniger kommenden Ionen sind
vollstédndig ionisiert. Sinkt die Energie am Ende des Weges auf einen Wert von etwa 10 AMeV
treten Rekombinations- und Umladungseffekte auf und die Kernladungszahl Z,, ist durch einen

effektiven Wert Zeg zu ersetzen. Eine empirische Beschreibung ist in Barkas (1963) gegeben.
Zeg = 7 [1 _exp (—125 52;2/3>] (2.5)

In den letzten pum, entsprechend Energien < 10 AkeV, leisten ferner elastische Kollisionen der
Projektile mit den Targetkernen einen wesentlichen Beitrag zum Bremsvermdégen. Fiir die Strah-

lentherapie ist dieser Effekt jedoch ohne Relevanz.

Zur Ilustration der Energieabhéngigkeit des Bremsvermogens ist dieses in Abbildung 2.3 fiir
Protonen und '2C-Ionen in einem Energiebereich von 1073 bis 103 AMeV gezeigt. Die Daten

wurden der Literatur entnommen, nicht mit der hier dargestellten Beschreibung berechnet.

Fiir die gesamte Reichweite R eines Ions gilt dann:
E A
dE
R(FE) = dE’ 2.6
e - [ (%) (26)

Die laterale Streuung der Korpuskularstrahlung ist im Wesentlichen das Ergebnis der elastischen

Coulomb-Wechselwirkung der Projektile mit den Kernen des durchstrahlten Mediums. Dies wur-
de wurde von Bothe (1921) und Moliere (1948) theoretisch beschrieben. Im Falle nicht zu grofer
Winkel kann das Ergebnis der Moliereschen Theorie durch eine gaussférmige Verteilung einer

Breite oy angenommen werden:

1/2
1 I L2 ar
=141MeV-Z, 1+ =1 — — - — 2.
o) ,1 MeV p( +90g10X0> (/0 (pv) Xo) (2.7)
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Abbildung 2.3: Totales Bremsvermogen dE/dz von Protonen und '2C-Ionen in Abhiingigkeit von der
Energie E (Paul u. Schinner, 2003; Berger et al., 2009).

Dabei bezeichnet p den Impuls, v die Geschwindigkeit, Z, die Kernladungszahl des Projektils,
I die Weglinge und X die Strahlungslinge des durchstrahlten Mediums. Der Thematik der
Streuung ist ein eigener Abschnitt (5.2.5) gewidmet, dort wird auch Gleichung (2.7) im Detail
diskutiert.

Die Vorteile der Partikelstrahlung ergeben sich aus zwei Aspekten: Erstens dem Verlauf der
physikalischen Dosis in Abhéngigkeit von der Eindringtiefe und der damit gewonnene zusétzliche
Freiheitsgrad bei der Planung der Strahlenfelder. Zweitens, im Falle schwerer Tonen, eine erhohte

relative biologische Wirksamkeit durch den héheren linearen Energietransfer d£'/dxz (LET).

Kernreaktionen und Aktivitatsaufbau

Im vorherigen Abschnitt wurde auf das Bremsvermogen eingegangen, das im Wesentlichen durch
Wechselwirkungen der Ionen mit den Elektronen des Targetmatrials bestimmt wird. Zusétzlich
kommt es zu Kollisionen zwischen den Projektilen und den Kernen des Targets. Diese fithren
zu Kernreaktionen, die einerseits einen geringen Einfluss auf die deponierte Dosis haben und
andererseits eine Fragmentierung von Projektil- und Targetkernen bewirken kénnen. Derartige
Fragmentierungsreaktionen sind durchaus hiufig. Beispielsweise erreichen bei einem '2C-Strahl,
mit einer Energie von 200 AMeV nur 70 % der Partikel den Bragg-Peak in einer Tiefe von 8,5 cm

in Wasser ohne eine Kernreaktion durchlaufen zu haben (Golovkov et al., 1997).

Kernfragmentierungsreaktionen bei hohen Energien kénnen durch das Abrasions-Ablations-Mo-
dell beschrieben werden (Serber, 1947; Eisenberg, 1954; Goldhaber u. Heckman, 1978). Eine
Mlustration dieses Modells ist in Abbildung 2.4 gezeigt.
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Abbildung 2.4: Ablations-Abrasions-Modell: Es kommt zu einer Kollision zwischen Projektil und Tar-
getkern. Im Uberlappungsbereich werden Nuklonen abgestreift (Abrasion), dies fithrt
zur Bildung eines Feuerballs. Die Reaktionspartner sind danach angeregt und kénnen
weitere Nukleonen abdampfen (Ablation).

Ein Ion des Strahles trifft mit einer Geschwindigkeit v, auf einen Kern des Targets. In einem
ersten Schritt, der etwa 10723s dauert, werden im Uberlappungsbereich Nukleonen abgestreift.
Diese Nukleonen bilden den sogenannten Feuerball. Der Energie- und Impulsiibertrag bei der
Kollision ist gering, daher fliegt das Projektilfragment mit einer Geschwindigkeit vy ~ v, weiter.
Die Nukleonen, welche sich nicht direkt in der Kollisionszone befinden, werden durch die Reaktion

0165 dauernden

zunichst nur geringfiigig beeinflusst. In einem zweiten Schritt, der 107! s bis 1
Ablation, findet die Abregung der Reaktionspartner durch Photonenemission oder Abdampfen

weiterer Nukleonen statt.

Hinsichtlich der Dosisdeposition fiihren die Kernreaktionen zu zwei Effekten. Erstens verringert
sich die Zahl der priméren Projektile. Dies fiihrt zu einer Reduzierung der Hohe des Bragg-
Peaks mit steigender Eindringtiefe, wie in Abbildung 2.2 gezeigt. Zweitens entstehen Fragmente,
welche eine hohere Reichweite aufweisen, als die applizierten Ionen. Dies riihrt daher, dass die
Reichweite zweier Ionen, mit der gleichen Energie pro Nukleon, nach Gleichung (2.4) mit A/Z>
skaliert. Kommt es durch Fragmentierung zu dem Verlust eines Protons, ist deshalb die resultie-
rende Reichweite erhoht, weil der Energieverlust in den meisten Kollisionen nur gering ist. Dies
fiihrt zu einer Dosisdeposition distal des Bragg-Peaks. Dieser Effekt wird als Fragmentschwanz
bezeichnet. Bei Applikation eines Protonenstrahls, kann der Effekt der Projektilfragmentierung

nicht auftreten, es entsteht daher auch kein Fragmentschwanz.

Der Verlust von Nukleonen fithrt zur Bildung neuer Nuklide. In dieser Arbeit sind besonders
jene Nuklide von Bedeutung, die gegeniiber dem stabilen Zustand ein oder mehrere Neutronen
verloren haben und damit ST-radioaktiv sind. Der Aufbau der Aktivitit wihrend der Strahl-
applikation wird durch die Aktivierungsgleichung beschrieben, es gilt:

Ap(t) = 0®Ne (1 - e_>‘t) (2.8)

Dabei bezeichnet Ap(t) die Aktivitdt des Nuklides B in Abhéngigkeit von der Zeit t, o den
Wechselwirkungsquerschnitt, ® die Teilchenstromdichte der Projektilionen, N die Teilchenzahl
der Targetnuklide C' und A die Zerfallskonstante des Nuklides B.
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Nach Ende der Bestrahlung und in Pausen folgt die erzeugte Aktivitdt A eines Isotops der
Zerfallsgleichung.
AB(t) = Ay e M (29)

Sowohl die Kerne des Strahles, eine Ausnahme stellt der Protonenstrahl dar, als auch die des Tar-
gets sind von der Fragmentierung betroffen. Der menschliche Koérper besteht, je nach Gewebeart,
im Wesentlichen aus Wasserstoff, Kohlenstoff, Sauerstoff und in geringen Mengen Stickstoff. In
knochernen Strukturen finden sich ferner die Elemente Phosphor und Calcium. Die gesamte Ak-
tivitat, welche durch die Bestrahlung mit einem Ionenstrahl erzeugt wird, ist also eine komplexe
Mischung aus Anteilen des Strahles und des Targets und im letzteren Fall aus dessen einzelnen
Bestandteilen. Diese Thematik wird in Abschnitt 5.1 ausfiihrlich diskutiert.

Die durch Autoaktivierung erzeugte Aktivititsdichte liegt im Bereich von ca. 1,6 kBq cm 3Gy ™!
bei 2C-Tonen und 6,6kBq cm 3Gy ~! bei Protonen (Priegnitz et al., 2008b). Die Dosis in Gy
bezeichnet hier die durch den Ionenstrahl deponierte Dosis. Zum Vergleich: Bei der nuklear-
medizinischen PET-Untersuchung im Kopf-Hals-Bereich mittels 18-Fluordesoxyglucose werden
zwischen 185 und 740 MBq appliziert (Wieler u. Coleman, 2000). Bei einer gegebenen Aktivitat
von 300 MBq, einer Wartezeit zwischen Injektion und Messung von 30 min und einer Kérpermas-
se von 75 kg ergibt sich eine liber den gesamten Korper gemittelte Aktivitdtskonzentration von
ca. 3,3kBqcm™>. Eine Lision zeigt eine etwa 510 mal hohere Aufnahme des Tracers als das

umgebende Gewebe und eine dementsprechend héhere Aktivitdtskonzentration.

Abbildung 2.5 zeigt einen Vergleich der Tiefendosis- mit der Tiefenaktivitatskurve fiir Protonen-
und !2C-Strahlen in Wasser. Der erhebliche Beitrag der B*-aktiven Projektilfragmente wird
im Falle des 2C durch ein ausgeprigtes Maximum der Aktivitit im Bereich des Bragg-Peaks
deutlich.

1.0 : 1.0 .
Dosis Dosis
= 0.8 Aktivitat 0.8 Aktivitat
0.6
0.4
0.2
. 0.0
0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100
Tiefe in Wasser / mm Tiefe in Wasser / mm
(a) *C-Tonen (b) Protonen

Abbildung 2.5: Tiefendosis- und Tiefenaktivititskurven von (a) *2C-Ionen und (b) Protonen in Wasser.
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2.3 Die Positronen-Emissions-Tomografie

Bei der Positronen-Emissions-Tomografie (PET) handelt es sich um ein Verfahren zur rdumlichen
Bildgebung von Verteilungen von Positronenemittern. Im nachstehenden Abschnitt werden zu-
néichst die physikalischen Grundlagen erldutert, kurz auf die technische Realisierung und die
Bildrekonstruktion eingegangen und anschliefend die Anwendung dieser Technologie zur Verifi-

kation von Bestrahlungen mit Ionen erlautert.

2.3.1 Koinzidenzen und ihre Entstehung

Beim Zerfall eines S1-aktiven Kerns ﬁX werden ein Positron e und ein Elektron-Neutrino v,
emittiert. Der Kern dndert dadurch seine Kernladungszahl Z um —1, die Nukleonenzahl A bleibt
unverandert.

IX =, AY + et + 1, (2.10)

Die bei der Reaktion freiwerdende Energie wird auf das Positron und das Neutrino iibertragen.
Daher weisen die Positronen ein kontinuierliches Energiespektrum mit einer fiir den Kern spe-
zifischen Maximalenergie F.x auf. Die mittlere Energie eines Positrons betriagt etwa 0,4 Fpax
(Phelps et al., 1975a). Entprechend seiner Energie legt das Positron einen gewissen Weg im Ma-
terial zuriick. Die mittlere Weglinge R liegt bei den klinisch genutzten Isotopen im Bereich von
wenigen Millimetern, z. B. 1,1 mm bei "'C und 2,5mm bei O (Phelps et al., 1975a). Dies ist
die physikalische Limitation fiir die Auflésung der PET.

Am Ende des Weges des Positrons kommt es entweder zur direkten Annihilation mit einem Elek-
tron der umgebenden Materie oder zur Bildung eines Positroniums. Dabei handelt es sich um ein
exotisches Atom bei dem das Positron den Platz des Kerns einnimmt. Es ist zwischen Ortho- und
Parapositronium zu unterscheiden. Bei Ersterem sind die Spins von Elektron und Positron gleich-
gerichtet, bei Zweiterem entgegengesetzt. Parapositronium hat eine mittlere Lebensdauer von
0,125ns und zerfillt in zwei Photonen (Al-Ramadhan u. Gidley, 1994). Das Orthopositronium
zeigt mit 142 ns eine wesentlich ldngere Lebensdauer (Vallery et al., 2003). Auf Grund quanten-
mechanischer Auswahlregeln entstehen bei seinem Zerfall im Vakuum mindestens drei Photonen.
In Materie findet vor einem Dreiphotonenzerfall durch sogenannte Pick-Off-Reaktionen eine Um-
wandlung des Orthopositroniums in ein Parapositronium und ein anschliefender Zerfall desselben
in zwei Photonen statt.

et +e  — 2y (2.11)

Sind kinetische Energie und Impuls der Reaktionspartner vernachléssigbar klein, weisen beide
Photonen eine Energie E, = mec® = 511keV und einen Winkel § = 180° auf. Findet die

Annihilation im Fluge statt, iibernehmen die Photonen die kinetische Energie und den Impuls.
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Der Winkel zwischen den Annihilationsphotonen von anndhernd 180° bildet die Grundlage der
bei der Positronen-Emissions-Tomografie eingesetzten und fiir sie charakteristischen, elektroni-
schen Kollimierung. Um das zu untersuchende Objekt werden Detektoren paarweise opponierend
angeordnet. Dies erfolgt in der Regel in Form eines geschlossenen Ringes. Die Detektoren miis-
sen iliber eine hohe Nachweiseffizienz fiir Photonen mit Energien im Bereich der Ruheenergie des
Elektrons m.c?> = 511keV verfiigen. Hierfiir werden meist Szintillationsdetektoren (z.B. beste-
hend aus Nal(Ti), BGO (BisGe3O12), LSO (Lu2SiOs5:Ce)) oder LYSO (Luj 8Y,25105:Ce)) zur
Anwendung gebracht (Valk et al., 2004; Chai u. Ji, 2003). Die Umwandlung des Lichtsignals in
ein elektrisches Signal erfolgt mittels Sekundérelektronenvervielfachern oder Halbleiter basierter
Photo-Detektoren. Die Erfassung des Detektionsortes innerhalb eines Detektormoduls erfolgt auf
der Basis des Anger-Prinzips (Anger, 1958). Dabei kommen keine absorbierenden Kollimatoren

vor den Detektoren zum Einsatz.

Der folgende Vorgang soll zu einem giiltigen Ereignis, einer wahren Koinzidenz, fiihren: Zwei
Annihilationsphotonen, in einem Winkel von 180°, treffen auf jeweils einen Detektor und fiihren
dort zu einem einem Signal. Die detektierte Energie liegt im Bereich von m.c?. Das Zeitinter-
vall zwischen den Signalen der getroffenen Detektoren 27 wird durch die Flugzeit der Photonen
sowie durch die zeitliche Auflésung der Detektoren bestimmt. Daraus ergeben sich drei Bedin-
gungen fiir ein giiltiges Ereignis. Erstens, die detektierte Energie in einem definierten Intervall
um 511 keV, zweitens das Eintreffen der Signale in einem Zeitfenster 27 und drittens die geome-
trische Moglichkeit, dass die beiden Photonen aus einem einzigen Annihilationsereignis stammen.
Letztere Bedingung fiihrt zur Definition der sogenannten Koinzidenzlinien (Lines of Response,
LOR) La p zwischen zwei Detektoren A und B.

Wahre Koinzidenz Gestreute Koinzidenz ~ Zufallige Koinzidenz 1  Zuféllige Koinzidenz 2

O Positronenannihilation x+-Kernabregung @ Photonenstreuung

Abbildung 2.6: Schematische Darstellung der Entstehung von wahren, gestreuten und zufilligen Koin-
zidenzen. Letztere konnen Folge von Annihilationsereignissen (1) oder Kernabregungen
(2) sein. Die Detektoren sind blau dargestellt und das Volumen des untersuchten Ob-
jektes grau. Die schwarzen Pfeile symbolisieren die Flugbahnen der Photonen, die roten
Linien scheinbare, falsche Koinzidenzlinien.

Abbildung 2.6 zeigt schematisch die Entstehung wahrer Koinzidenzen, sowie zweier Typen von
falschen Koinzidenzen. Die Photonen haben auf ihrem Weg vom Entstehungs- zum Detektionsort
eine Strecke im untersuchten Objekt durchlaufen. Biologisches Gewebe kann hier als wasseréqui-
valent betrachtet werden. Die Halbwertsdicke fiir Photonen der Energie 511 keV betragt in Wasser
etwa 7cm. Es kommt also zur inkohérenten Streuung eines Teils der Annihilationsphotonen. Die-
ser Streuprozess geht mit einer Anderung der Flugrichtung und der Energie des Photons einher.

Das Resultat ist eine sogenannte gestreute Koinzidenz, die zur Zuordnung zu einer falschen Ko-
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2.3 Die Positronen-Emissions-Tomografie

inzidenzlinie und damit zu einem fehlerhaften Beitrag zur Bildgebung fiihrt. Durch die Wahl der
Energieschwellen des Systems kann ein Teil der gestreuten Koinzidenzen verworfen werden. Dies
ist jedoch durch die Energieauflosung des jeweils verwendeten Detektors limitiert. Neben den
gestreuten Koinzidenzen tragen auch zuféllige Koinzidenzen zu falschen Bildinformationen bei.
Diese entstehen, wenn zwei Photonen aus verschiedenen Annihilationsereignissen oder Kernabre-
gungen die Zeit-, Energie und geometrische Bedingung fiir eine Koinzidenz erfiillen. Die Korrek-
tur der zufélligen Koinzidenzen erfolgt in der Regel mittels der Methode der Delayed coincidence
channel estimation (Valk et al., 2004).

2.3.2 Rekonstruktion der Quellverteilung

Nach einer hardwareseitigen Korrektur gestreuter und zufélliger Koinzidenzen bestehen die vom

PET-Scanner gelieferten Daten aus einer Menge aus Werten pa p.

pap=T / f(7)ba p(r)dr (2.12)

Dabei ist p die Zahl der Ereignisse der Koinzidenzlinie zwischen den Detektoren A und B, f(7) die
Aktivitatsverteilung in Abhéngigkeit des Ortes 7, T' die Messzeit und 1 eine Sensitivitatsfunktion.

Die Funktion 14 () beschreibt die Wahrscheinlichkeit, dass ein Ereignis auf der Koinzidenzlinie
L detektiert wird. Sie héngt zum einen von der Empfindlichkeit der Detektoren und zum ande-
ren von der Schwéichung der Photonenstrahlung im untersuchten Objekt ab. Zur Bestimmung
der Schwéchung kann zusétzlich zur PET Messung eine Transmissionsmessung durchgefiihrt wer-
den. Bei Verwendung eines kombinierten PET /CT Gerétes, kann die Schwichung auch aus dem

Computertomogramm (CT') bestimmt werden (Beyer et al., 2000).

Die Bestimmung der Funktion f(7) in Gleichung (2.12), also der Schluss vom gemessenen Signal
auf die Verteilung der Positronenemitter, ist die Aufgabe der Bildrekonstruktion, grundséitzlich
existieren hierfir zwei Ansétze (Defrise et al., 2004). Zum einen die analytische Methode der
gefilterten Riickprojektion. Sie basiert auf der inversen Radon-Transformation (Radon, 1917)
und findet auch bei der Computertomografie Anwendung (Hounsfield, 1973). Thre erstmalige
Anwendung auf PET Daten im Jahre 1975 stellt einen Meilenstein bei der Entwicklung der
Positronen-Emissions-Tomografie dar (Phelps et al., 1975b; Wagner, 1998). Sie bietet Vorteile
durch geringe Rechenzeiten, insbesondere durch Verwendung schneller Algorithmen zur Fourier-
transformation (FFT) und ist linear. Von Nachteil ist, dass die Punktabbildungsfunktion gegen
Verschiebungen invariant sein muss, was den Einsatz bei Detektorgeometrien mit beschrianktem
Winkelbereich erheblich erschwert.

Der zweite Ansatz zur Bildrekonstruktion stellt die Klasse der iterativen Verfahren dar. Zu nen-
nen ist hier der Maximum-Likelihood Expectation Maximization Algorithmus (MLEM) (Demps-
ter et al., 1977), welcher 1982 erstmalig auf PET Daten angewendet wurde (Shepp u. Vardi,
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2 Grundlagen

1982; Lange et al., 1984). Das Ordered Subset Expectation Maximization Verfahren (OSEM)
ist eine zeitoptimierte Variante des MLEM. Bei der Anwendung der PET zur Bestrahlungsve-
rifikation spielen die iterativen Algorithmen eine herausragende Rolle, da aufgrund rdumlicher

Gegebenheiten eine volle Ringgeometrie nicht immer realisierbar ist (Enghardt et al., 1992).

2.4 Anwendung der PET zur Bestrahlungsverifikation

Die Partikeltherapie zieht, wie in Abschnitt 2.2.2 erldutert, einen ihrer wesentlichen Vorteile
aus der endlichen Reichweite der Projektile. Die Reichweite ist abhéngig von der Struktur der
durchstrahlten Materie. Im Falle eines fraktionierten, also auf mehrere Tage verteilten, Bestrah-
lungsschemas ist der Pfad der Ionen in der Regel nicht konstant, es sind stets Verdnderungen
zum Zustand wahrend der Aufnahme des Planungs-CTs zu erwarten. Diese anatomischen Verén-
derungen kénnen zu deutlichen Abweichungen der Reichweite und damit der Dosisdeposition von
der Planung fithren. Diese Problematik limitiert die Moglichkeiten der Bestrahlungsplanung und
schrankt den teuer erkauften Freiheitsgrad der Partikelreichweite ein. Die Positronen-Emissions-
Tomografie kann zur Messung der neben der Dosis erzeugten Aktivitédtsverteilung und damit
zur Verifikation der Strahlapplikation eingesetzt werden. Somit ermoglicht sie die Nutzung des
vollen Potentials der Partikelstrahlung. Die Methode wird zusammenfassend als Partikeltherapie-

Positronen-Emissions-Tomografie (PT-PET) bezeichnet.

2.4.1 Der Arbeitsablauf der PT-PET

Der Arbeitsablauf einer Strahlentherapie unter Verwendung der PT-PET ist schematisch in Ab-
bildung 2.7 dargestellt. Zundchst wird die Bestrahlungsplanung fiir die Applikation der verschrie-
benen Dosis durchgefiihrt. Dies geschieht auf Grundlage eines Computertomogramms der be-
troffenen Korperregion, in welchem durch einen Arzt das Zielvolumen sowie die Risikoorgane
konturiert wurden. Gemaéfs des Bestrahlungsplanes wird dem Patienten die Strahlung appliziert
und im Idealfall die vorgesehene Dosisverteilung erzeugt. Wahrend oder nach der Bestrahlung
wird die B1-Aktivititsverteilung mittels eines Tomografen gemessen. Dabei wird auch die zeit-
liche Struktur erfasst. Auf Basis des CTs, des Bestrahlungsplans, und den daraus abgeleiteten
Steuerbefehlen fiir die Bestrahlungseinrichtung wird eine Vorhersage der 37 -Aktivititsverteilung
berechnet. Die B1-Aktivititsverteilung aus Messung und Simulation werden sodann mittels der-
selben Software rekonstruiert. Im letzten Schritt sind Messung und Simulation zu vergleichen
und festzustellen, ob die Strahlung plangeméf appliziert wurde (Enghardt et al., 2004; Ponisch
et al., 2004).

Anstelle der Vorhersage der Aktivitdtsverteilung werden auch Messungen anderer Therapiefrak-
tionen als Referenz verwendet, wie z. B. am National Cancer Hospital East (NCCHE) in Kashiwa,

Japan (Nishio et al., 2010). Nachteilig an dieser Methode ist, dass systematische Abweichungen,
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2.4 Anwendung der PET zur Bestrahlungsverifikation

welche in mehreren Fraktionen auftreten, schwer erkannt werden konnen. Die Mo6glichkeit einer
direkten Berechnung der Dosis aus der messbaren Aktivitéat wird untersucht, stellt aber insbeson-
dere fiir 2C-Ionen ein sehr komplexes Problem dar (Fourkal et al., 2009; Remmele et al., 2011).

Eine klinisch einsetzbare Losung dieses Problems konnte bisher nicht gefunden werden.

Die Ergebnisse der PET-Auswertung entscheiden dann, ob die néchste Fraktion wie vorgesehen
gegeben werden kann, oder ob inakzeptable Abweichungen zu erwarten sind. Ist letzteres der
Fall, sind individuelle Mafnahmen bis hin zur Neuerstellung eines Computertomogramms und

des Bestrahlungsplanes zu ergreifen.

Dosisverschreibung

Bestrahlungplanung

/\

Simulation Bestrahlung
Zeitstruktur

PT-PET Messung

Bildrekonstruktion Bildrekonstruktion

Vergleich
auf Uber-
einstimung

Nein Ja

nachste Fraktion

Abbildung 2.7: Arbeitsablauf einer fraktionierten Strahlentherapie unter Verwendung der PT-PET zur
Verifikation der Bestrahlung.
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2.4.2 Maoglichkeiten der technischen Umsetzung

Hinsichtlich der technischen Umsetzung der PT-PET werden in der Literatur drei grundséatzliche
Ansétze diskutiert (Shakirin et al., 2011). Findet die Messung direkt in der Bestrahlungsposition
statt, spricht man von in-Beam PET. Hierfiir ist eine Kamera erforderlich, welche direkt in den
Bestrahlungsplatz integriert ist und ein hinreichend grofies Gesichtsfeld aufweist. Ein derartiges
System darf allerdings die Wahl der Einstrahlrichtungen nicht oder nur geringfiigig limitieren.
Bisher wurden drei derartige Systeme bei der Partikeltherapie eingesetzt, am Lawrence Berkeley
Laboratory, USA (LBNL), am Heavy Ion Medical Accelerator Chiba, Japan (HIMAC) und am
GSI Helmholtzzentrum fiir Schwerionenforschung, Darmstadt (GSI) (Llacer, 1988; Nishio et al.,
2010; Enghardt et al., 2004). Die bisher entwickelten Detektorsysteme besitzen jeweils zwei ge-
trennte Dektektorkdpfe, welche jeweils das Segment eines Ringes darstellen. Die dadurch bedingte
Beschrankung des rdumlichen Akzeptanzwinkels fiihrt zum Fehlen zahlreicher Koinzidenzlinen.

Die Folge sind charakteristische Bildartefakte, die sogenannten Limited-Angle- Artifakts.

Die zeitliche Struktur der erzeugten Aktivitét unterscheidet sich grundlegend von der einer Tracer
basierten PET. Nach der Applikation eines Tracers findet ein exponentieller Zerfall der radioakti-
ven Nuklide statt, dementsprechend verhélt sich die Aktivitat. Auf der Zeitskala der Koinzidenz-
registrierung (107%s) kann die Aktivitiit als konstant betrachtet werden. Dies ist eine Vorausset-
zung fiir die géngigen Verfahren zur Korrektur zufélliger Koinzidenzen. Bei der PT-PET kommt
es zu einem Wechsel aus Auf- und Abbau von Aktivitét, entsprechend des Strahlzustandes. Dies
stellt an sich noch kein Problem dar. Teilchenbeschleuniger weisen jedoch eine Mikropulsstruk-
tur im Bereich von 10—100 MHz auf. Die hohe Zahl der wéhrend der Strahlapplikation von den
Targetatomen prompt emittierten Gammaquanten hat zur Konsequenz, dass auf einer Zeitskala
von 10-100ns die Zé&hlrate des PET-Scanners nicht mehr als konstant zu betrachten ist (Parodi
et al., 2005). Dies fiihrt zum Scheitern der Korrektur zufélliger Koinzidenzen. Eine Kompen-
sation ist durch das Verwerfen aller Ereignisse, die wihrend der eigentlichen Strahlapplikation
erfasst wurden, moglich. Allerdings reduziert diese Mafnahme die ohnehin schon geringe Zahl
an Koinzidenzen weiter. Weiterhin ist aus diesem Grund eine zeitabhiangige Registrierung der

Koinzidenzen im sogenannten Listenmodus erforderlich.

Als in-Room PET wird die Verwendung eines Tomografen im Bestrahlungsraum unter eventueller
Nutzung desselben Tisches zur Positionierung des Patienten am Bestrahlungs- und Messplatz
bezeichnet. Eine solche Losung wurde am Massachusetts General Hospital, Boston, USA (MGH)
mittels eines mobiles PET-Scanners erprobt (Zhu et al., 2011).

Kommt ein Scanner in einem separaten Raum zum Einsatz, wird dies als off-Line PET bezeich-
net. Off-Line PET wurde am MGH sowie am Heidelberger Ionenstrahl-Therapiezentrum (HIT)
implementiert (Parodi et al., 2007; Combs et al., 2012; Bauer et al., 2013). Bei in-Room oder
off-Line Losungen zeigt die ST-Aktivititsverteilung von Beginn der Messung an ein rein abklin-

gendes Verhalten und es liegen keine geometrischen Beschrankungen vor. Diesbeziiglich ergeben
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sich also gegeniiber konventioneller PET keine besonderen Herausforderungen. Einzig die von
176 u, welches in modernen Szintillatoren Verwendung findet, verursachte Radioaktivitit macht

die Messungen niedriger Aktivitdten schwierig.

Die Positronen-Emissions-Tomografie wurde als Methode der funktionellen Bildgebung entwi-
ckelt. Das heifst, dass der physiologische Einfluss auf die Verteilung der applizierten radioaktiv
markierten Tracer-Molekiile, und damit der Aktivitdtsverteilung die Grundlage der Bildinfor-
mation darstellt. Auch die withrend der Bestrahlung erzeugte ST-Aktivitéitsverteilung unterliegt
selbstverstidndlich physiologischen Einfliissen, nur liegt hier die gewiinschte Information in der
Verteilung der Orte der Erzeugung der Emitter. Der physiologisch bedingte Abtransport der
radioaktiven Nuklide von ihrem Entstehungsort fiihrt zu einer systematischen Verschlechterung
der Bildinformation. Dieser als Washout bezeichnete Effekt nimmt mit der Zeit zu, aus diesem
Grunde ist eine Kompensierung der niedrigen Zéhlrate durch eine Verldngerung der Messzeit nur
begrenzt sinnvoll. Bei in-Room oder off-Line PET stellt der Washout den wesentlichen limitie-

renden Faktor dar. Dem Washout ist in dieser Arbeit das Kapitel 4 gewidmet.

Ein weiterer Aspekt darf bei der Diskussion der verschiedenen Ansétze fiir PT-PET nicht ver-
nachléssigt werden, der Einfluss auf den klinischen Arbeitsablauf und damit letztlich die Frage
nach der Wirtschaftlichkeit. In-Beam PET vermag auch Zeit des Patienten am Therapieplatz zu
nutzen, welche ohnehin fiir die Bestrahlung benétigt wird. Eine zusédtzliche Messzeit von rund
1 min hat sich als ausreichend erwiesen (Fiedler et al., 2008). In-Room PET erfordert hingegen
3 bis 5 min zuséatzliche Verweildauer des Patienten im Bestrahlungsraum, die bei Nutzung eines
einzigen Robotertisches auch nicht fiir die Positionierung des néchsten Patienten benutzt werden
kann. Off-Line PET schneidet bei diesem Aspekt am besten ab, es wird keine zusétzliche Zeit
am Therapieplatz benétigt, dafiir fallen jedoch gegebenenfalls Kosten fiir einen geeigneten Raum
fiir den PET-Scanner an. Um die Bildregistrierung zu ermoglichen, muss dieser Tomograf als
PET/CT-Kombination ausgefiihrt sein. Das nétige Computertomogramm fiithrt zu einer zusitz-

lichen Dosisbelastung des Patienten und erfordert daher eine eigene rechtfertigende Indikation.

Integrations- Koinzidenz-  Zeitbedarf im Informations-

Rekonstruktion = "t nd erfassung  Therapieraum Aktivitat gehalt

< 1 min

In-Beam nur iterativ

In-Room

o alle
Off-Line _

Relevanz

Abbildung 2.8: Eigenschaften der Implementierung von PT-PET. Die Bewertung der Relevanz orien-
tiert sich an den Erfordernissen eines routineméfigen klinischen Einsatzes.

Die Vor- und Nachteile der verschiedenen Moglichkeiten der Implementierung sind in Abbildung

2.8 zusammengefasst.
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2.4.3 Das Kamerasystem BASTEI

Die vorliegende Arbeit basiert im Wesentlichen auf den Daten, welche wihrend des Deutschen
Schwerionen-Tumortherapie-Projektes an der GSI (Kraft, 2000; Schneider et al., 2000) gesam-
melt wurden. Das Kamerasystem BASTEI (Beta Activity MeaSurements at the Therapy with
Energetic Ions) ist direkt am Bestrahlungsplatz installiert (Enghardt et al., 1999, 2004). Auf-
grund der einmaligen Eigenschaften dieses Systems, die sich von denen kommerzieller Scanner
unterscheiden, wird in diesem Abschnitt kurz auf den Aufbau der Kamera eingegangen. Die
relevanten Parameter des Kamerasystems und des Bestrahlungsplatzes sind in Tabelle A.1 in

Anhang A.1 (Seite 121) zusammengefasst.

BASTEI besteht aus zwei Segmenten einer Kugel, welche in zwei Képfen untergebracht sind
(sog. Doppelkopfgeometrie). Jeder Kopf verfiigt iiber 4x8 Detektorblocke. Die Abbildung 2.9(a)
zeigt das Kamerasystem am ehemaligen Therapieplatz im geoffneten Zustand. Die Detektoren
befinden sich auf einer Sphére mit einem Radius von 416,7 mm. Die Detektorblocke sind die des
kommerziellen PET-Scanners ECAT-EXACT des Herstellers Siemens/CTI, Knoxville, TN, USA.
Die Szintillatorkristalle bestehen aus Bismutgermanat (BigGesO14, BGO) und weisen eine Fliache
von 54 x54 mm? sowie eine Tiefe von 20 mm auf. Sie sind durch Kerben in 8 x8 Kristalle unterteilt,
die je eine Oberfliche von 6,75x6,75 mm aufweisen. Insgesamt erhédlt man so 2x2084 Kristalle
und damit 20482 Koinzidenzlinien. Die sensitive Oberfliche eines Kopfes betrigt 43,2x21,6 cm?,
der rdumliche Akzeptanzbereich liegt bei 60°x 30°. Das raumliche Auflésungsvermégen des Ge-
samtsystems ist = 5mm (Enghardt, 2005). Die Doppelkopfgeometrie fiihrt zu Artefakten in der
rekonstruierten Aktivitatsverteilung, bedingt durch das Fehlen der Koinzidenzen der Photonen,

welche das Target in die Richtungen verlassen, die nicht durch die Detektoren abgedeckt sind.

Die Speicherung der erfassten Koinzidenzen des Systems erfolgt zeitlich linear im sogenannten
Listenmodus. Dabei werden die Datenworte in der Reihenfolge ihrer Entstehung in eine Datei ge-
schrieben, zusétzlich werden Zeitmarken im Abstand von rund 10 ms eingefiigt. Eine Spezialitét
der Datenerfassung ist die Speicherung des aktuellen Strahlzustandes im Koinzidenzdatenstrom.
In Abbildung 2.9(b) ist exemplarisch ein zeitliches Histogramm iiber die vom System erfassten Er-
eignisse dargestellt. Wahrend der Strahlapplikation ist die Zahlrate massiv erhoht, was zum einen
auf den Zerfall kurzlebiger Positronenemitter (z.B. 1°C, 3?Ca) und zum anderen, wesentlichen
Teil auf die Emission prompter Gammastrahlung durch angeregte Kerne im Energieakzeptanzin-
tervall der Detektoren zuriickzufiihren ist. Der rote Graph zeigt den Strahlzustand wéhrend der

Messung.
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Abbildung 2.9: Kamerasystem BASTEI: (a) Kamera im geoffneten Zustand. Die Kopfe stehen etwa bei
45°, dies ist keine der iiblichen Messpositionen, sondern wird nur zu Wartungszwecken
angefahren. Die moglichen Positionen sind 0° (Kopfe stehen ober- und unterhalb der
Liege) und 90° (fiir Bestrahlungen in einem Patientenstuhl). Im Hintergrund ist das
Strahlaustrittsfenster zu erkennen, rechts die zur Seite gedrehte Patientenliege. (b)
Zeitliches Histogramm der von der Kamera registrierten Koinzidenzen. Rot dargestellt
ist der Strahlzustand (Spill).
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3 Entwicklung einer Software zur
Auswertung von PT-PET Daten

3.1 Zielsetzung

Die Positronen-Emissions-Tomografie hat sich als geeignete und leistungsfahige Methode fiir die
Verifikation der Dosisapplikation durch Ionenstrahlen erwiesen (Enghardt et al., 2004; Parodi
et al., 2007; Nishio et al., 2010). Es stellt sich nun die Frage nach der geeigneten Form der Aus-
wertung der erhaltenen Bilddaten. Eine Moglichkeit ist die visuelle Auswertung durch geschultes
Personal (Fiedler et al., 2010). Fiir einen kiinftigen Einsatz der PT-PET Technologie im routine-
méfkigen Betrieb sind unterstiitzende Verfahren wiinschenswert, welche den Evaluationsprozess

vereinfachen und beschleunigen.

In diesem Abschnitt wird ein Verfahren zur Bestimmung von Reichweitendifferenzen aus rekon-
struierten B1-Aktivititsverteilungen und darauf aufbauende Methoden diskutiert. Auf der Basis
des Reichweiten-Vergleichsalgorithmus wird zunéchst anhand eines statistischen Kriteriums die
Machbarkeit einer automatischen Datenauswertung analysiert. Dabei kamen sowohl gemessene
als auch simulierte PET-Daten zum Einsatz. Die Ergebnisse werden mit anderen Methoden der
Bildverarbeitung verglichen, welche auf identische Daten angewendet wurden. Da sich die auto-
matischen Verfahren als nicht optimal fiir einen klinischen Einsatz erwiesen, wurde eine Software

entwickelt, welche dem Konzept einer semi-automatischen Auswertung folgt.

Die zentrale Grofse, auf welche die verwendeten oder entwickelten Vergleichsmethoden abzie-
len, ist die Reichweite des priméren Ionenstrahles. Dies begriindet sich wie folgt: Die endliche
Reichweite der Ionen und das Maximum der Dosisdeposition kurz vor dem Ende des Weges
sind die Schliisseleigenschaften, welche zu der iiberlegenen physikalischen Dosisverteilung fiihren.
Abweichungen von der geplanten Reichweite fiihren fast zwangsldufig zu einer fehlerhaften Dosis-
deposition. Derartige Abweichungen kénnen verschiedene Ursachen haben. Es ist grundsétzlich
zwischen zwei Arten von Ungenauigkeiten zu unterscheiden. Erstens jene, welche durch die Be-
strahlungseinrichtung verursacht werden, z. B. Abweichungen von der geplanten Teilchenenergie
oder -richtung. Weitere mogliche Ursachen liegen im Bestrahlungsplanungsprozess, also dem ge-
samten Arbeitsablauf von der Aufnahme des Computertomogramms iiber die Planung selbst und
die Berechnung der Parameter fiir die Therapieeinrichtung. Diese Effekte lassen sich prinzipiell

durch eine sorgfiltige Qualitétssicherung minimieren, kénnen jedoch - nicht zuletzt aufgrund

21



3 Entwicklung einer Software zur Auswertung von PT-PET Daten

menschlichen Versagens - immer wieder auftreten. Wesentlich komplexer sind die Ungenauigkei-
ten, welche unmittelbar durch oder am Patienten entstehen. Hier ist im Besonderen die Lagerung
des Patienten auf der Couch bzw. dem Robotertisch zu nennen. Die Unsicherheit des geometri-
schen Setups betragt rund 2 mm (Jédkel et al., 2000). Hinzu kommen anatomische Verianderungen,
beispielsweise bedingt durch Schwellungen im Bereich vorhergehender Operationen, die therapeu-
tisch gewiinschte Reduzierung des Tumorvolumens oder die Fiillung von Hohlorganen. Letztere
kann durch eine einfache Sinusitis (akute Nasennebenhohlenentziindung) verursacht werden, die

- an sich harmlos - im Laufe einer Ionentherapie gravierende Folgen haben kann.

In einer Umfrage, welche 2012 auf der Jahrestagung der AAPM (American Association of Phy-
sicists in Medicine) durchgefiihrt wurde, gaben 33 % der Befragten an, die Reichweitenunsicher-
heiten seien das wesentliche Problem bei der Anwendung von Ionenstrahlen fiir therapeutische
Zwecke (Freeman, 2012). In vivo und in situ-Methoden zur Verifikation bieten den Vorteil die
Reichweite des Therapiestrahles zu erfassen und dabei eine Vielzahl moglicher Effekte einzuschlie-

Ren.

Ein wesentliches Problem der Entwicklung von Auswertungsmethoden ist das Fehlen einer Ver-
gleichs- oder Referenzmethode, insbesondere fiir die Patientendatensétze. Wohl existieren Be-
funde, welche wiahrend der Therapie erstellt wurden, diese sind jedoch nicht in einer hochsyste-
matischen Form abgefasst, welche notig wére, um einen Algorithmus damit zu verifizieren. Aus
diesem Grunde wurde sich mit Phantomexperimenten beholfen. Zwei Typen von Phantomen wur-
den hierzu entwickelt und am Helmholtz-Zentrum Dresden-Rossendorf gefertigt. Die Phantome
simulieren sowohl einfache Reichweitendifferenzen, als auch mit Knochen umgebene Kavitéten.

Die Experimente fanden am ehemaligen Therapieplatz im Cave M der GSI statt.

3.2 Daten und Algorithmen

Im nachstehenden Abschnitt werden die auszuwertenden Daten sowie ihre Gewinnung und Be-
deutung vorgestellt. Dabei wird auch in kompakter Form auf die spezifischen Datenformate

eingegangen. Des Weiteren werden die angewandten Algorithmen und ihre Parameter diskutiert.

3.2.1 Anatomische Informationen

Die Anatomie des Patienten stellt die wichtigste Information im Prozess der Bestrahlungspla-
nung dar. Die Bildgebungsmodalitét der Wahl ist die Computertomografie (CT), gegebenenfalls
ergénzt durch die Magnetresonanztomografie (MRT) und die (nuklearmedizinische) PET. Letzte-
re und die funktionelle MRT vermogen die anatomischen Daten um physiologische Informationen
zu erginzen. Dies dient jedoch in erster Linie dem Arzt bei der Findung und Definition des zu

bestrahlenden Volumens. Die Bestrahlungsplanung selbst, d. h. die Ermittlung der Strahl- und
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Feldparameter, welche zur geforderten Dosisverteilung fiihren, erfolgt jedoch in der Regel aus-
schlieflich auf dem CT-Datensatz. Im Falle klassischer photonenbasierter Therapie ist der Grund
ersichtlich, das CT liefert Informationen zur Schwachung von Photonen, wenn auch in einem an-
deren Energiebereich. Fiir die Planung einer Partikeltherapie kommt eine Kalibrierkurve zum
Einsatz, welche den Zusammenhang zwischen Hounsfield Einheiten (HU) und Ionenreichweiten
beschreibt (Rietzel et al., 2007; Jdkel et al., 2001). Eine Erhohung der Genauigkeit der Bestim-
mung der Ionenreichweiten kann durch die Verwendung eines Dual-Energy-CT erreicht werden
(Htunemohr et al., 2013).

Die Bestrahlungsplanung wéhrend des Therapieprojektes an der GSI erfolgte mittels der Soft-
ware TriP (Kramer et al., 2000, 2004). Dieses Programm benutzt ein Dateiformat, welches drei-
dimensionale Daten grundsétzlich in Form zweier separater Dateien ablegt. Eine bindre Datei
enthalt die Daten, eine Textdatei die Metadaten, insbesondere die Dimensionen, den Datentyp
der einzelnen Elemente sowie die Byte-Reihenfolge des ablegenden Systems. Die durch bildge-
bende Verfahren gewonnenen Informationen werden durch Konturen ergénzt, welche vom Arzt
manuell definiert werden. Sie umschreiben das Zielgebiet sowie relevante Organe und anatomi-
sche Strukturen. Eine Beschreibung der wichtigsten Volumina ist in Anhang A.3 (Seite 124) zu
finden. Diese Konturen werden von TriP als Polygone, welche den dufteren Rand des Volumens
beschreiben, in einer Textdatei abgelegt, sie werden von den Analyseverfahren verwendet um die

Bildinformationen auf das interessierende Volumen (Volume of interest, VOI) einzugrenzen.

3.2.2 Partikeltherapie-PET

Die vom Kamerasystem (vgl. Abschnitt 2.4.3) stammenden Daten werden, gegebenenfalls nach
Auswahl eines Zeitintervalls, einer iterativen MLEM (Maximum Likelihood Expectation Ma-
ximization) Bildrekonstruktion zugefithrt (Lauckner, 2000). Die Rekonstruktionssoftware fiihrt
auch die Korrektur der Schwéchung der entstehenden Photonen durch das Target durch (P6-
nisch, 2003). Das Resultat ist eine dreidimensionale Aktivitdtsverteilung, welche anschliefend
noch mittels eines nichtlinearen Filters geglattet wird. Zur weiteren Verarbeitung der Daten ist
eine Registrierung des PET-Bildes auf das CT erforderlich. Durch die feste Position der Kamera
zum Bestrahlungssystem gestaltet sich diese einfach und beinhaltet nur eine Translation und
Rotation es PET-Datensatzes entsprechend der Position des Patienten am Bestrahlungsplatz so-
wie eine Reskalierung. Dies erfolgt durch die Angabe des Zielpunktes und des Winkels zwischen
Strahlrichtung und Patientenliege. Eine Bildregistrierung im engeren Sinne, wie bei der Anwen-
dung der PET in der Nuklearmedizin, d. h. das Ausfiihren rigider und eventuell auch nichtrigider
Transformationen, um eine moglichst gute Uberlagerung der Daten zu erreichen, ist im Falle der
PT-PET nicht angezeigt, da die absolute Position der Verteilung einen wesentlichen Teil der ge-
wonnenen Information darstellt. Die PT-PET Daten liegen nach der Reskalierung in einem dem

CT &quivalenten Datenformat vor, wiederum bestehend aus einem bindrem Daten- und einem
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3 Entwicklung einer Software zur Auswertung von PT-PET Daten

textbasierten Headeranteil. Der Wertebereich wurde auf 0 bis 1000 festgelegt. Aufgrund der Dop-
pelkopfgeometrie des Kamerasystems ist eine absolute Messung der Aktivitédtsverteilung nicht

im gesamten Gesichtsfeld moglich, die Skalierung der Werte der Verteilung ist also willkiirlich.

3.2.3 Reichweitenvergleich

Die Verteilung der gemessenen 3+-Aktivitit im Phantom oder Patienten ist stark von statisti-
schen Effekten beeinflusst. Die Reichweite eines Projektilions héngt jedoch im Wesentlichem von
der Art des Teilchens (*H, '2C etc.), der Energie desselben und dem Pfad durch die umgebende
Materie ab. Ein Fehler im Arbeitsablauf der Therapie, der zu einer verdnderten Dosisapplikation
fiihrt, bewirkt auch eine andere lokale Verteilung der Reichweite der Ionen. Ein Verfahren, welches
die erwartete Reichweite mit der tatsdchlichen vergleicht und dabei statistische Schwankungen
im Wesentlichen aufser Acht l&sst, ist also das Mittel der Wahl. Ein Reichweitenvergleichsalgorith-
mus wurde in Knopf et al. (2008) présentiert. Dieser wurde in wesentlichen Punkten optimiert

und auf drei Dimensionen erweitert.

Wie in den Abschnitten 3.2.1 und 3.2.2 erlautert, stehen dem Algorithmus sowohl die PT-PET
als auch die anatomischen Informationen zur Verfiigung. Die Aktivitdtsverteilungen kénnen so-
wohl einer Messung mittels des Kamerasystems als auch einer Simulation entstammen. Rein
formal besteht zwischen den beiden kein Unterschied. Fiir die zwei zu vergleichenden Matrizen
der Aktivititsverteilung wird A und A® notiert, die Einheitsvektoren werden als €lzy,2}

bezeichnet.

Der Strahl tritt im Normalfall aus einer beliebigen Richtung in das Gesichtsfeld des Scanners und
damit - iibertragen auf den informationstechnischen Begriff - in das Datenarray ein. Der Vergleich-
salgorithmus arbeitet auf Profilen, d.h. eindimensionalen Ausschnitten der Aktivitdtsmatrix in
Strahlrichtung. Dies bedeutet, dass die Matrix zunéchst derart gedreht werden muss, dass eine
der Basisrichtungen der Strahlrichtung entspricht. Bei dieser Rotation ist die Anisotropie der

Voxel zu bertiicksichtigen.

Nach der Rotation werden die Matrizen als A und A®) bezeichnet. Der Strahl mége nun aus
der é,-Richtung auf das Volumen der Matrix treffen. Ein Profil in Strahlrichtung ist definiert

durch:
A(z,y,z)

—_— = t. 3.1
max[A(zyz)] P77 3

Py.(z) =

Die Koordinaten y und z beschreiben einen Punkt in einer Ebene senkrecht zur Strahlausbrei-
tungsrichtung. Diese Ebene wird als Beam’s-Eye-View (BEV) bezeichnet. In Abbildung 3.1(a)
sind zwei Aktivitdtsprofile gemeinsam mit einem Profil durch den CT-Datensatz gezeichnet. Der

Verlauf des Profils weist einige markante Punkte auf, die nun kurz erlautert werden.

Im Bereich 40 mm <z <50mm trifft der von links kommende Strahl auf den Patienten. Die
Hounsfield Zahl des CT steigt von —1000 (Luft) auf einen Wert im Bereich von 0, was der HU
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von Wasser entspricht. Die Aktivitét steigt in diesem Bereich abrupt an. Von 50 mm < z < 100 mm
sind die Aktivitdtsprofile stark durch statistische Schwankungen gepriagt. Ab ca. 100 mm steigt
die HU fiir ein kurzes Intervall an, um anschliefend fiir ca. 20 mm einen Wert in der Ndhe von
—1000 anzunehmen. Hier wird ein von Knochen umgebener Hohlraum (Kavitit) passiert. Die
beiden Aktivitédten zeigen hier ein lokales Minimum. Ab 140 mm fallen die beiden Profile steil ab,
ohne dass hierfiir ein Grund im Verlauf des CT erkennbar wére. In diesem Intervall durchlaufen
die primédren >C-Ionen das letzte Stiick ihres Weges, es wird als distale Kante bezeichnet und
korreliert mit der Reichweite. Nach der distalen Kante weisen die Aktivitatsprofile etwa 20%
ihres Maximalwertes auf. Ursache der Aktivitdt proximal der Reichweite der priméren Partikel
sind Fragmentierungen der Ionen, die zu Teilchen fiihren, welche durch Verlust von Protonen ein
groferes A/Z%-Verhiltnis aufweisen (vgl. Abschnitt 2.2.2).

1.0F - 51000 1.0F =
CT ]
0.8F Aktivitat 1] 0.8F Aktivitat 1]
Aktivitat 27900 Aktivitat 2 ]
S5 0.6F ] S5 0.6f ]
© Jo 2 © i
-~ I - ]
< 04} ] < 0.4 .
0.2 ] -500 0.2F .
0.0L . . . 4 -1000 0.0E . . . o
0 50 100 150 200 250 0 50 100 150 200 250
X/ mm X/ mm
(a) Profile (b) Verschiebung

Abbildung 3.1: Tiefen-Aktivitatsprofile entlang der Strahlrichtung bei Behandlung eines Tumors im Be-
reich der Schiidelbasis. (a) Zwei Aktivititsprofile gemeinsam mit einem Profil durch den
CT-Datensatz. Der Strahl trifft von links ein. (b) Veranschaulichung des Verschiebungs-
algorithmus. Die ausgeschnittene distale Kante des Aktivitatsprofils P, wird gegen die
Kante von P; verschoben.

Diese kurze Diskussion des Aktivitdtsverlaufes zeigt, dass zum Vergleich der Reichweiten der
Ionen im Grunde nur die distale Kante von Relevanz ist. Die Ausbeutung der anderen Bereiche

fiir weitere Auswertungsverfahren wird in den spéateren Abschnitten erlautert.

Vor Beginn der Vergleichsprozedur wird die Zahl der Stiitzstellen des Profils durch lineare In-
terpolation erhéht. Dies hat technische Griinde und ist insbesondere bei sehr steilen Gradienten
erforderlich, wie sie z. B. bei Phantomexperimenten auftreten. Der Faktor fiir die Zahl der Stiitz-

stellen wird so gewahlt, dass etwa alle 0,25 — 0,5 mm ein Datenpunkt existiert.

Im néchsten Schritt ist die distale Kante W zu isolieren. In Knopf et al. (2008) wird dieses
durch Vorgabe eines Intervalls relativ zum letzten Maximum bewerkstelligt. Im vorliegenden
Algorithmus ist dies &hnlich geldst: Vorgegeben wird ein Intervall I, relativ zum Maximum der
Aktivitat im Profil. Eine geeignete Wahl fiir I ist I = [0,4;0,7] bis I = [0,3;0,8]. Wird das untere
Ende des Intervalls zu klein gewéahlt, wird der Fragmentschwanz nicht zuverlassig abgeschnitten,

wird die obere Grenze zu grofs gewahlt konnen Bereiche als distale Kante interpretiert werden, die
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3 Entwicklung einer Software zur Auswertung von PT-PET Daten

durch Dichteinhomogenitéten bedingt sind. Neben der Auswahl des Bereiches durch das Intervall

I wird weiterhin gefordert, dass die Aktivitdt monoton in Abhéngigkeit von x fallt.

dp

!
g y2(2) <0 Ve eW (3.2)

Aus den distalen Kanten Wi und W5 der Profile P; und P wird sodann die Reichweitendifferenz
durch relative Verschiebung § ermittelt. Abbildung 3.1(b) zeigt griin die Fliche . Es gilt:

£0) = [Pi(x) — Pala; — 9)] (3.3)

iew
Wobei die Variable 7 den Index der diskreten Aktivitatswerte im Profil P und W den Satz von
Indizes, welche die distale Kante beschreiben, bezeichnen. Die Reichweitendifferenz AR wird

dann definiert als:

AR =§:£(6) = min[£(0)] (3.4)

Dieser eindimensionale Algorithmus wird nun durch Anwendung auf jeden Punkt im Beams-Eye-
View, in der aktuellen Notation gegeben durch die Koordinaten y und z, auf drei Dimensionen
erweitert. Das Resultat ist dann eine Matrix von Reichweitendifferenzen AR welche zum einen
selbst eine wesentliche Aussage darstellen und zum anderen Grundlage fiir weitere Evaluationen

sind.

Varianten

Der Algorithmus kann an spezielle Félle von auszuwertenden Daten angepasst werden. Bei der
Implementierung wurden Schalter und zu iibergebende Parameter vorgesehen, welche die nach-
folgend genannten Funktionen steuern. Bei Untersuchung von Phantomen, welche im Volumen
der distalen Kante keine Inhomogenitdaten aufweisen, ist die Forderung des monotonen Abfalls
in Gleichung (3.2) obsolet. Weiterhin ist gefordert, dass im Bereich der distalen Kante beide Pro-
file im vorgegebenen Intervall sind und monoton fallen. Dies ist notwendig, um die fehlerhafte
Erkennung der distalen Kante bei Patientendaten zu vermeiden. Bei grofen Reichweitendifferen-
zen und steilen Gradienten, wie sie bei relativ homogenen Phantomen vorkommen, kann diese
Forderung zum Nichterkennen der Kante fiihren. Um dies zu vermeiden, kann dem Algorithmus
erlaubt werden, das gesamte Intervall als distale Kante zu interpretieren, in welchem mindestens

eines der Profile monoton fallt.
Weiterhin kann die zuldssige Grofse des Verschiebungsvektors § vorgegeben werden. Ein kleiner

Wert fiihrt zur Beschleunigung der Auswertung, es kann dann jedoch vorkommen, dass die kor-

rekte Reichweitendifferenz nicht gefunden wird.
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3.2.4 Der modifizierte Gammaindex
Klassische Definition

Die Definition der Methode im Bereich der Strahlentherapie wird in Low et al. (1998) beschrieben.
Das Verfahren wurde entwickelt um in der Strahlentherapie dreidimensionale Dosismatrizen zu

vergleichen.

Gegeben sind zwei Matrizen D und Dy, die Punkte innerhalb der Matrizen werden mit den

Ortsvektoren pg und p gekennzeichnet. Die Elemente der Vektoren sind x, y und z.
Allgemein gilt fiir die Oberflache eines dreidimensionalen Rotationsellipsoids mit den Halbachsen

a, b und c:
2 2 2

x Yy z

Der Abstand Ap zwischen zwei Punkten der Matrizen D und Dy ist:
Ap = |po—pl (36)
Fiir die Differenz der Werte an den Positionen pg und p in den Matrizen D und Dy gilt:
AD = [Do(po) — D(p)| (3.7)
Basierend auf Gleichung (3.5) wird damit definiert:

AR AD?
T'(Do.p0) = Q—’; + (3.8)

Die Werte @ und S sind anschaulich die Toleranzwerte fiir die Dosis und die rédumliche Abwei-
chung eines Voxels von seinem Sollwert bzw. seiner Sollposition. Klinisch {ibliche Werte sind
@ = 2mm und S(po) = 2% - D(po). Man beachte, dass der Toleranzwert der Dosis relativ zum
Wert des betrachteten Voxels ist. Es wird weiter definiert:

7(Do,po) = min(I'(Do,po)) (3.9)

Fiir v < 1 gilt die Bedingung, die durch @ und S gegeben ist, als erfiillt; fiir v > 1 als nicht
erfiillt.

Anwendung fiir PT-PET

Der nachfolgende Abschnitt diskutiert die Moglichkeiten des Einsatzes dieser Methode zum Ver-
gleich von PT-PET Datensétzen.
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3 Entwicklung einer Software zur Auswertung von PT-PET Daten

In dieser Arbeit wird der Gammaindex angewendet, um die Matrix der Reichweitendifferenzen
AR mit der ,Referenzmatrix® Ar o zu vergleichen. Da im idealen Fall keine Reichweitenabwei-
chungen existieren, ist letztere Matrix eine der Differenzenmatrix in ihren Dimensionen identische
Matrix mit dem Wert 0 an allen Orten. Der Abstand zwischen zwei Punken Ap ist analog zu
Gleichung (3.7). Fiir die Differenz in den Werten am Punkt pp wird — um Missverstédndnisse zu

vermeiden — nun notiert:

AR = |Agro(po) — Ar(p)| (3.10)

Der Toleranzwert S fiir die Abweichung der Reichweite ist nicht sinnvoll analog zur klassischen
Anwendung zu definieren, da die Referenzmatrix an allen Orten 0 ist. Der Wert S wird folglich

absolut in der Dimension einer Linge angegeben. Die Definition von Ap bleibt unveréndert.

Basierend auf Gleichung (3.5) wird damit definiert:

Ap?2  AR?
T(AR,0,00) = Q—’; + = (3.11)

Gleichung (3.11) wird in Abbildung 3.2 veraunschaulicht.

s
(pPo;Ro) y P
(p1;R1)

P1

R
(p2:R2)

Abbildung 3.2: Definition des fiir PT-PET modifizierten Gammaindex: Ein Pixel am Ort py mit dem
Wert Ry wird mit zwei Pixeln (p1; R1) und (p2; R2) verglichen. Die Abszisse beschreibt
den Ort p im zweidimensionalen Raum, die Ordinate die Reichweite R an diesem Ort.
Rot und blau eingezeichnet sind die Toleranzniveaus ) und S. Die Ellipse beschreibt
den durch @ und S definierten Toleranzbereich im dreidimensionalen Raum.

Abweichend zur Definition in Low et al. (1998) gilt fiir den PT-v-Index nun:

4 =min(I") fir minI'(Agr,,p0) =1, 0 sonst (3.12)

Die originale Definition des v-Index ignoriert das Vorzeichen der Differenzwerte in den unter-
suchten Voxeln. Dieses Vorgehen ist bereits beim Vergleich von Dosismatrizen zweifelhaft und
stellt beim Vergleich von Reichweiten eine unzuldssige Reduzierung der Information dar. Der

in Gleichung (3.11) verwandte euklidische Abstand fithrt zunéchst zum Verlust des Vorzeichens.
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Deshalb wird dieser dem Wert des PT-Gammaindex nachtréaglich zugeordnet:

F(po) = 7 - sgn(R(po))- (3.13)

3.2.5 Erkennung gefiillter Kavitaten

Kavitiaten sind Hohlrdume im Korper, welche von kndchernen Strukturen umgeben sind. Ins-
besondere bei der Behandlung von Tumoren im Kopf-Hals-Bereich kann es erforderlich sein,
derartige Strukturen zu durchstrahlen. Im Laufe einer fraktionierten Strahlentherapie kann es zu
einer Fiillung von Kavitdten durch Mucus oder Gewebeschwellung kommen. Durch die deutliche
Anderung der Dichte in diesem Bereich kommt es zu zwei Effekten. Erstens ist die Reichweite
distal der durchstrahlten Kavitdt reduziert und zweitens findet sich eine erhohte Aktivitét in der
betrachteten Aktivitatsmatrix A in den — im Planungs-CT — mit Luft gefiillten Voxeln im Ver-
gleich zur Referenz A(®). Der nachfolgend beschriebene Algorithmus macht sich die Koinzidenz
dieser beiden Effekte zu Nutze.

Die Anderung der Reichweite an dem betreffenden Punkt ist sofort der Reichweitendifferenzen-
matrix Agr aus dem Reichweitenvergleichsalgorithmus entnehmbar. In dieser Matrix sind Werte
AR > 0 ohne Bedeutung, da bei einer Fiillung eine Verringerung der Reichweite auftritt. Ent-

sprechend werden alle Elemente > 0 zu Null gesetzt.

Fiir die Ermittlung erhohter Aktivitdt in luftgefiillten Voxeln ist zunéchst eine einfache Segmen-
tierung des CT-Datensatzes durchzufiithren. Hierzu kommt ein Schwellwertverfahren zum Einsatz,
die Schwellwerte sind in Tabelle 3.1 gegeben. Eine deutlich prizisere Unterscheidung in verschie-
dene Arten von Gewebe ist moglich (vgl. hierzu Abschnitt 5.1), fiir diesen Zweck jedoch nicht

erforderlich.

Tabelle 3.1: Hounsfield Einheiten und in der Segmentierung zugeordnetes Material (Bille u. Schlegel,

2004)
HU Material
—-1024 — —200 Luft
-199 — 99 Weichgewebe
100 — 3071 Knochen

Fiir jeden Materialtyp wird eine Segmentierungsmatrix Sya¢. erstellt, welche die gleichen Dimen-
sionen wie der CT-Datensatz hat und den Wert 1 in allen Voxeln annimmt, deren Hounsfield

Zahl HU dem Material entspricht. In allen anderen Voxeln ist Syrat. = 0.

Die Variable = bezeichne nun wieder die Strahlrichtung. Die Matrizen sind wieder so gedreht,

so dass die Strahlrichtung der Basisrichtung €; der Matrix entspricht. Fiir die Differenz in der
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Abbildung 3.3: Matrizen der Kavitatenerkennungsmethode. Die Daten entstammen den Experimenten
mit dem Phantom PCB001 (vgl. Abschnitt 3.5.3). (a) Die Matrix der Reichweitendif-
ferenzen im Beams-Eye-View. Alle Werte grofier Null wurden bereits zu 0 gesetzt. Die
Auswertung erfolgte nur fiir die Profile, deren Maximalaktivitit mindestens 10 % der
maximalen Aktivitdt des gesamten Datensatzes betrug, nicht ausgewertete Flichen sind
weifs dargestellt. (b) Matrix der Differenz der Aktivitét entsprechend Gleichung (3.14).
Die Existenz einer Kavitdt in der Projektion zeigt (c). (d) Ergebnis der Kavitétener-
kennung nach Einschrinkung auf die Pixel in deren Strahlweg eine Kavitét vorliegt.

Aktivitét in den luftgefiillten Voxeln zwischen zwei Aktivitiatsmatrizen A und A innerhalb
des durch die Indizes y und z festgelegten Profils gilt dann:

!
AAy7Z = Z {A:c Y,z : Stuft YT2Y,2 Z {A 2, Yz - SLuft,:c,y,z = 1} (314)

r€lrs,zE] z€lrs,rE]

Der Index xg beschreibt das Voxel, in welchem der Strahl in den Patienten eintritt, z g das Voxel,
in dem die Verlangerungsgerade des Strahles aus dem Patienten austritt. Da Werte von A < 0
hier ohne Relevanz sind, werden sie zu Null gesetzt. Eine Matrix Ak welche die Kavitatenfiillung
beschreibt, ergibt sich dann aus der elementweisen Multiplikation der Matrizen A und B mit

Elementen a;; und b;;, welche definiert ist durch A.B = C < a;; - bij = cij:
K=-AA.Agr (3.15)

Die Dimension der Werte ist Bqmm. Da jedoch das verwendete Kamerasystem aufgrund der
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3.3 Studie zur Mdéglichkeit einer automatisierten Evaluation

Doppelkopfgeometrie im Allgemeinen keine absoluten Werte liefert, wird der Wert der Kavité-
tenfillung im Folgenden mit beliebigen Einheiten angegeben. Die verwendeten Matrizen sind in
Abbildung 3.3 gezeigt.

Zur weiteren Optimierung wird noch beriicksichtigt, ob sich im Strahlweg an einem bestimmten
Punkt tatsdchlich eine Kavitdt mit einer hinreichenden Grofe, d.h. Lange in Strahlrichtung,
befindet. Hierzu wird ein Schwellwert [y festgelegt, der die minimale Ausdehnung des luftgefiillten
Volumens beschreibt. Eine Kavitét liegt dann vor, wenn es in dem selektierten Profil ein Intervall
gibt, welches luftgefiillt und linger als der Wert [y ist. Das Ergebnis dieser Auswertung wird
wiederum in eine Matrix geschrieben. Sie wird mit Y bezeichnet und kann die Werte Wahr

(Kavitat im Strahlweg) und Falsch (keine Kavitdt im Strahlweg) annehmen.

Das Endresultat ist dann die Matrix I~(, welche sich durch elementweise Multiplikation von K
mit Y ergibt. Die Werte Wahr und Falsch werden bei der Multiplikation in 1 und 0 iibersetzt.

K=YK (3.16)

Die Darstellung der Matrix K erfolgt linear oder, bei Kavitéten verschiedener Grofe, logarith-
misch. Im letzteren Falle bleibt die Matrix an den Stellen unverdndert, an welchen sie gleich 0
ist. Dies ist in Abbildung 3.3(d) gezeigt.

3.3 Studie zur Mdoglichkeit einer automatisierten Evaluation

Im folgenden Abschnitt wird die Machbarkeit einer vollstdndig automatischen Auswertung der
BT-Aktivititsverteilung mittels des Reichweitenvergleichs untersucht. Anhand eines statistischen
Kriteriums wird gepriift, ob sich die dreidimensionalen Datensétze sinnvoll auf einen einzelnen

Wert reduzieren lassen.

3.3.1 Erzeugung kiinstlicher Abweichungen

Fiir eine systematische Untersuchung sind wohldefinierte Abweichungen in den in-Beam PET
Datensétzen erforderlich. Dies erfolgt analog zu der Methode, welche in Fiedler et al. (2010)
verwendet wird. Bei der Simulation von ST-Aktivititsverteilungen werden die Ionenenergien
im Bestrahlungsfeld in Form eines Pyramidenstumpfes modifiziert. Die Fliche der Basis dieses
Stumpfes betrdgt 40 x 40 mm, er weist sechs Stufen mit einer Breite von je 1,67 mm auf. Von
auken nach innen wird die Energiedifferenz um jeweils einen Energieschritt erhoht. Die Energie-
schritte (ES) sind durch die Konfiguration des zur Therapie verwendeten Synchrotrons SIS-18
und der medizinischen Beamline bestimmt. Die ES sind energieabhingig und entsprechen bei nie-

deren und mittleren Strahlenergien ca. 1 mm in Wasser, 0,85 mm in Weichgewebe und 0,53 mm
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in Knochen. Die Deckfliche des Pyramidenstumpfes betrdgt 20 x 20 mm. Das Prinzip der An-
wendung auf Patientendatensétze ist in Abbildung 3.4 gezeigt. Die obere Zeile zeigt die Form
der Modifikation schematisch, die untere Zeile den Effekt auf die ST-Aktivititsverteilung im
Falle eines Patienten bei einer Pyramidenhdhe von 6 ES. Es sei noch einmal betont, dass es sich
um Modifikationen der Strahlenergie und nicht der Reichweite direkt handelt. Die entstehenden
Differenzen in der Reichweite hingen von der Energiedifferenz und vom durchstrahlten Gewebe
ab.

negative Anderung unverandert positive Anderung

D Schema

Aktivitat

Strahl

Abbildung 3.4: Schema der Anwendung der Energiemodifikationen auf simulierte S*-
Aktivitatsverteilungen. Die obere Zeile zeigt die prinzipielle Anordnung der Mo-
difikation, die untere Zeile die Wirkung auf die Verteilung in einem konkreten Fall.
Die Aktivitat ist mit Isoaktivitatslinien in einem Abstand von 10% des Maximums
der gezeigten Schicht dargestellt. Das Zielvolumen PTV ist magenta konturiert, der
Hirnstamm cyan.

3.3.2 Statistisches Kriterium

Fiir die auftretenden Abweichungen in den S7-Aktivitdtsverteilungen und den daraus berechne-
ten Reichweitendifferenzenmatrizen wurde ein Mafs definiert. Hierzu wird zunéchst die Matrix
der Reichweitendifferenzen zweier Datensétze mit Hilfe des in Abschnitt 3.2.3 beschriebenen Al-
gorithmus ermittelt. Dies erfolgte nicht fiir die gesamte Verteilung, sondern nur fiir die Pixel
im Beam’s-Eye-View, proximal derer die Aktivitdt mindestens 30 % der Maximalaktivitat des
gesamten Datensatzes betrug. Dadurch wurde vermieden, dass die Volumina niedriger Aktivitat

in den Randbereichen das Ergebnis verfilschen.

Im néchsten Schritt werden die Histogramme h der Matrizen bestimmt und auf einen integralen
Wert von 1 normiert. Werden zwei unmodifizierte Datensétze miteinander verglichen, ergibt sich
ein gaussformiges Histogramm. Einen Einfluss auf die Breite des Histogramms haben statistische
Schwankungen und der biologische Einfluss auf die gemessene Aktivitdt. Die physiologischen
Effekte werden als Washout bezeichnet und in Kapitel 4 diskutiert.

Als Maf fiir den Unterschied zwischen zwei normierten Histogrammen wird der quadratische
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Abstand x entsprechend Gleichung 3.17 verwendet.

X = Z(href,i - hz)2 (317)

hret bezeichnet das Referenzhistogramm, hef; seine Elemente, h das zu untersuchende Histo-
gramm mit seinen Elementen h; und k die Zahl der Klassen im Histogramm. Die Referenzkurve
reprasentiert die systemimmanenten Fluktuationen. Fiir diese Untersuchung sind jedoch nur die
kiinstlich eingebrachten Abweichungen von Interesse, daher wird fiir jeden Patienten eine indivi-

duelle Referenzkurve ermittelt.

3.3.3 Bewertung der Klassifizierung

Bei der Anwendung der oben beschriebenen Prozedur erhélt man fiir jeden Vergleich zwischen
zwei 3T-Aktivititsverteilungen einen Wert fiir y. Diese Werte sollen nun benutzt werden um die
Datensétze in modifiziert (positiv) und nicht modifiziert (negativ) zu klassifizieren. Diese Klas-
sifizierung erfolgt mittels eines Schwellwertes. Dabei gibt es vier mogliche Ergebnisse: Positive
Datensétze, welche korrekt als positiv (1P, true positive), positive, welche falsch als negativ (F'V,
false negative), negative, welche korrekt als negativ (T'N, true negative) oder negative, welche
falsch als positiv (F'P, false positive) klassifiziert werden. Damit werden die Grofen Sensitivitat
und Sperzifitat der Klassifizierung definiert (Fawcett, 2005):
TP TN

(3.18)
Die Beurteilung der Qualitét einer Klassifizierung und des verwendeten Schwellwertes erfolgt
mittels ROC-Kurven (Receiver Operating Characteristics). Diese Kurven sind die Darstellung
der Sensitivitit als Funktion von 1 — Spezifitat (Fawcett, 2005). Eine zufillige Zuordnung erzeugt
eine Diagonale mit Sensitivitdt = 1 — Spexzifitét, eine perfekte Klassifizierung einen Punkt bei
Sensitivitdt = 1 und 1 — Spezifitdat = 0.

3.3.4 Aufbau der Studie

Von acht Patienten mit Tumoren im Bereich der Schidelbasis wurde die Messung der B7-
Aktivitatsverteilung einer Fraktion verwendet. Zu jeder Messung wurden sodann zehn passende
Simulationen berechnet. Diese Simulationen werden mit der Messung verglichen, die Referenz-
kurve ist die Mittelung dieser zehn Histogramme. Zusétzlich wurden je zehn Simulationen mit
Modifikationen entsprechend Kapitel 3.3.1 mit maximalen Energiedifferenzen von +4, +£6 und

+ 10 ES erstellt. Fiir jeden Patienten ergeben sich demzufolge 71 Datensétze. Alle Simulationen
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wurden mit der gemessenen Verteilung verglichen. Anschlieftend wurde die beschriebene Klassifi-

zierung durchgefiihrt.

3.3.5 Ergebnisse

Die Testergebnisse fiir gleiche Modifikationen wurden fiir die acht Patienten zusammengefasst.
Die Verteilungen der x sind in Abbildung 3.5(a) als Boxplots dargestellt. Der Effekt der Energie-
modifikation ist deutlich erkennbar. Die Mittelwerte und Mediane fiir =6 und 4 10 ES sind deut-
lich hoher, als im Falle keiner Modifikation, d. h. das zugehorige Histogramm weicht deutlich von
der Referenz ab. Da eine Klassifikation anhand eines Schwellwertes nur bei signifikant verschie-
denen Verteilungen sinnvoll ist, wurde dies mittels eines Kolmogorow-Smirnow-Tests untersucht.
Das Signifikanzniveau wurde auf 5% festgelegt. Bei allen Verteilungen der x mit Modifikation
verglichen mit der Verteilung ohne Modifikation ergaben sich p-Werte kleiner als 0,001 und damit

signifikant unterschiedliche Verteilungen.
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Abbildung 3.5: (a) Verteilungen der Abweichungen x vom Referenzhistogram h,e¢ fiir alle untersuch-
ten Patienten in Abhingigkeit von der applizierten Reichweitenmodifikation. (b) ROC-
Kurven zu den Verteilungen aus (a). Die gestrichelten Linien geben die 95% Konfiden-
zintervalle an.

Die ROC-Kurven zur Bewertung der Effizienz der Klassifizierung wurden auf Basis der Vertei-
lungen der y generiert. Abbildung 3.5(b) zeigt die Kurven mit ihren 95%-Konfidenzbéndern.

Letztere wurden mittels eines Bootstrap-Verfahrens berechnet (DiCiccio u. Efron, 1996).

Die Resultate fiir +£6 und + 10 ES sind durchaus akzeptabel, fiir kleinere Werte der Energie-
modifikation sinkt die Effizienz aber merklich ab. Bei £4ES werden nur noch etwa 75 % der
Modifikationen erkannt. Die ROC-Kurven bei Unterscheidung des Vorzeichens der Modifikati-
on sind in Abbildung 3.6 dargestellt. Dabei zeigt sich, dass positive Reichweitenverdnderungen

tendenziell besser detektiert werden als negative. Fiir die Problemstellung ist diese Erkenntnis
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jedoch von geringer Relevanz, da bei real auftretenden Abweichungen das Vorzeichen nicht be-

kannt ist und der Einfluss auf die deponierte Dosis individuell fiir jeden Patienten zu betrachten

ist.
T
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Abbildung 3.6: ROC-Kurven zu den in Abbildung 3.5(a) gezeigten Verteilungen mit Unterscheidung
des Vorzeichens fiir Energiemodifikationen um (a) +4ES, (b) £6 ES, und (c) £ 10ES.

Eine alternative Methode zur Evaluierung der in-Beam PET-Daten wurde an der Medizinischen
Universitdt Wien entwickelt. Diese basiert auf der Anwendung des Pearson-Korrelationskoeffi-
zienten auf die ST-Aktivititsverteilung in definierten Volumina (Kuess et al., 2012, 2013). Mit
dieser Methode wurden 12 Patientendatensétze analysiert, wobei acht dieser Datensitze mit
den hier betrachteten identisch sind. Ansonsten war das Studiendesign analog. Es wurde eine
Sensitivitat und eine Spezifitat von > 80 % fiir Energiemodifikationen grofer als 6 ES gefunden.
Die untere Grenze der Methode wird mit 4 ES angegeben (Kuess et al., 2012).

Setzt man ein Interventionslevel, welches den Effekten von 6 ES Energiemodifikation nach der hier
verwendeten Methode entspricht (Fiedler et al., 2010), bedeutet dies, dass bei reiner Verwendung
der automatischen Methoden eine von fiinf Auswertungen falsch ist. Fiir einen klinischen Einsatz
ist diese Fehlerquote nicht akzeptabel. Dies, und die Tatsache, dass die rdumliche Information
der Reichweitendifferenz bei den beschriebenen Methoden verloren geht, sind der Grund fiir die
Entwicklung eines semi-automatischen Ansatzes und der Implementierung einer entsprechenden

Software.

3.4 Implementierung eines Software-Prototyps

Auf Basis des Algorithmus zum Reichweitenvergleich, des modifizierten Gamma-Index und der
Methode zur Detektion gefiillter Kavitaten wurde ein Software-Prototyp fiir eine semi-automati-
sche Auswertung der PT-PET-Daten einwickelt. Das Ziel dabei ist in einem einfach zu handhaben-
den Programm die klassische visuelle Analyse mit den neu entwickelten Methoden zu kombinieren.

Hierzu wurde eine Software inklusive einer grafischen Benutzerschnittstelle, einer sog. GUI, auf
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3 Entwicklung einer Software zur Auswertung von PT-PET Daten

Basis der Programmiersprache Python 2.7 (The Python Software Foundation, DE, USA) und der
Klassenbibliothek Qt 4 (Qt Project, Digia, Helsinki, Finnland) entwickelt. Auf die Details der
Implementierung soll hier nicht eingegangen werden, die Funktionsweise des Programmes wird

an der Analyse eines exemplarischen Datensatzes erldutert.

CKF225 F101 f12inBsamPET/m

n... RangeCMP

0408011108
0408011107
CKF225

Abbildung 3.7: Zentrales Fenster der entwickelten Software. Zentral befindet sich der Reiter zum direk-
ten Vergleich zweier Datensétze, rechts ein Bereich zur Verwaltung der importierten
Daten und unten ein Textfeld fiir Statusmeldungen. In diesem Beispiel ist links eine
simulierte 8T-Aktivititsverteilung und rechts die dazugehérige Messung, jeweils dem
CT {iberlagert, dargestellt. Das PTV ist rot konturiert, das Chiasma Opticum hellgriin.

Die Oberfliche der Software ist mit einem Beispieldatensatz in Abbildung 3.7 gezeigt. Die GUI
gliedert sich in drei Bereiche. Zentral befindet sich der Anzeigebereich, welcher CT-, PT-PET-
und Dosisdaten sowie die Resultate der Analysemethoden darstellt. Rechts ist eine Objekt zur
Verwaltung der geladenen Daten angeordnet. Alle méglichen Daten eines Patienten werden hier,
nach Bestrahlungsfeld und Fraktion sortiert, angezeigt und koénnen zur weiteren Bearbeitung
ausgewahlt werden. Unten ist ein Textfeld zur Ausgabe von Meldungen des Systems vorgesehen.
Dieses dient fiir einfache Riickmeldungen, ohne dass zahlreiche explizite Meldungen zu Imple-

mentieren waren.

Zunéchst ist der CT-Datensatz zu laden. Dies erfolgt mit einer dafiir vorgesehen Schaltflache.
Zu dem CT wird, sofern vorhanden, automatisch der Konturdatensatz geladen. Die Konturen
beschreiben die klinisch relevanten Volumina, also insbesondere das fiir die physikalische Bestrah-
lungsplanung erforderliche PTV (Planning Target Volume) sowie die Risikoorgane (bzgl. der De-
finition der klinischen Volumina siehe auch Anhang A.3, Seite 124). Mit dem Import des CT wird
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der Patient in der Software angelegt. In den Anzeigefeldern kann das CT nun betrachtet werden.
Dabei kann die Fensterung der Daten, wie im klinischen Umfeld iiblich, mit den Parametern
Level und Window angepasst werden. Die vorhandenen Konturen koénnen individuell eingeblen-
det, sowie ihre Farbgebung angepasst werden. Die Dosis und die PET-Daten werden ebenfalls
iiber dafiir vorgesehene Schaltflichen geladen. Da das Datenformat die notigen Metadaten in
eigenen Dateien ablegt, spielen die Namen derselben eine Rolle bei der korrekten Zuordnung.
Bei korrekter Verwendung der Namenskonventionen erfolgt das Aufsuchen der nétigen Dateien
automatisch. Beim Import aller Dateien wird gepriift, ob sie zu dem vorhandenen Patienten ge-
horen. Ist dies nicht der Fall, wird der Import nicht durchgefiihrt. An dieser Stelle sei angemerkt,
dass das verwendete Datenformat auf dem proprietdren Format des Planungssystems Virtuos des
Herstellers Precisis AG, Heidelberg, basiert. Dies ist der Tatsache geschuldet, dass die Software
mit den Daten des Therapieprojektes entwickelt und erprobt wurde. Da intern eigens entwickelte
Objekte verwendet werden, ist auch ein Import anderer Dateiformate, wie insbesondere DICOM

(Digital Imaging and Communications in Medicine), moglich.

Die importierten Daten koénnen nun beliebig auf die zwei Anzeigeflichen gelegt werden. Die
Anzeige kann zwischen PET und Dosis umgeschaltet werden. Die Anzeigeflichen sind derart
konfiguriert, dass Manipulationen, wie Zoom, ein Verdndern der angezeigten Schicht, des Bild-
ausschnittes oder der Richtung der Ebene, in beiden gleichermafsen zur Anwendung gebracht

wird. Sie sind also auf den Vergleich zweier Datensétze optimiert.

Der Arbeitsfluss sieht nun eine grobe Uberpriifung der gemessenen PET Daten auf Fehler vor. Ub-
licherweise ist hierzu in der zweiten Anzeigeflache die Referenzaktivitétsverteilung, z. B. aus einer
Simulationsrechnung oder einer anderen Fraktion, einzublenden. Zur Anwendung der Vergleichs-
methoden wird sodann ein Analyseobjekt erzeugt, welches alle bendtigten Daten enthélt und im
Fenster zur Patientenverwaltung abgelegt wird. Ein solches Objekt muss zwei PET-Datensétze,

ein CT sowie die Konturdaten enthalten.

Die eigentliche Berechnung der Reichweiteninformationen wird mit einer Schaltfliche gestartet.
Dieser Vorgang dauert, je nach Groéfse und Auflésung der Datensdtze wenige 10s. Nach erfolgter
Berechnung stehen die Resultate im zweiten Reiter des zentralen Bereiches zur Verfiigung, vgl.
Abbildung 3.8. Hier wird dann zunéchst der Beam’s-Eye-View, also der Blick entlang der Strahl-
richtung ausgewahlt. Die ermittelte Matrix der Reichweitendifferenzen wird dem CT iiberlagert
dargestellt. Um die ndtigen anatomischen Informationen sichtbar zu halten, kann die Trans-
parenz der Matrix angepasst werden. Es wurde ferner ein Cursor, das blaue Kreuz im linken
Anzeigebereich in Abbildung 3.8, implementiert. Dieser ermdglicht die Anzeige der Daten eindi-
mensional entlang der Raumrichtungen. Im gezeigten Fall werden die beiden Aktivitétsprofile in

Strahlrichtung im rechten Bereich angezeigt.

Fiir den Beispieldatensatz ist die Matrix der Reichweitendifferenzen in dem in Abbildung 3.8

dargestellten Bildschirmfoto gezeigt. Neben einigen kleineren gelben bis roten Arealen, welche
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Abbildung 3.8: Reiter zur Ausgabe der Resultate der Analysemethoden. Links ist die Matrix der Reich-
weitendifferenzen dem CT {iberlagert dargestellt. Das blaue Kreuz iiber dem CT ist
ein interaktiver Cursor, der die Position ausliest. In der gezeigten Einstellung werden
im rechten Bereich die zugehdrigen Aktivitédtsprofile in Strahlrichtung dargestellt. Die
griine Linie kennzeichnet den Wert und den Ort der Auswertung des Reichweitenver-
gleichs.

Uberreichweiten anzeigen, ist eine prominente tiefblaue Fliche erkennbar. Von besonderem Nut-
zen ist auch die Moglichkeit, die angezeigte Matrix auf die Projektion verschiedener Volumina
zu beschrénken. Somit kann relativ einfach eine Abweichung im Zielvolumen oder in einem kri-
tischen Risikoorgan bestimmt werden. Im dargestellten Fall erfolgte die Einschrankung auf das
Zielvolumen. Durch geringe Zahlraten und schlecht simulierbare Effekte, wie insbesondere dem
Washout, treten zwischen den Referenzbildern und den Messungen naturgeméfs kleine Abwei-
chungen auf. Um diese zu unterdriicken, wird der Gammaindex verwendet. Damit wird die an-
gezeigte Information auf das Relevante reduziert und der Arbeitsfluss beschleunigt. Die Werte
des Gammaindex sind in Abbildung 3.9(a) gezeigt. Die Detektion gefiillter Kavitidten wird ganz
analog dargestellt, vlg. Abbildung 3.9(b). Die Skalierung der Werte kann sowohl linear als auch

logarithmisch erfolgen.

Fiir die verbleibenden Abweichungen mit ggf. unklarer Genese konnen die lokalen Reichweitendif-
ferenzen dem CT {iberlagert werden. Die Darstellung erfolgt mit Farbbalken, welche die Differenz
symbolisieren. Die Lénge der Balken gibt die Position der distalen Kante an und dient dazu, si-
cherzustellen, dass der korrekte Bereich vom Algorithmus gewahlt wurde. Dies ist in Abbildung
3.9(c) gezeigt. Im Falle eines Fehlers kann durch manuelles Anpassen des Intervalls zur Definition
der distalen Kante der korrekte Bereich gewahlt werden. Mittels dieser Darstellung konnen nun
die Areale mit Abweichungen von der Referenz aufgesucht werden. Die beiden Darstellungsbe-
reiche im Vergleichsreiter zeigen stets die gleiche Schicht an. So ist durch ein direktes Wechseln
der Reiter einfach méglich, die betreffende Aktivitdtsverteilung zu beurteilen. Im Beispieldaten-

satz ist der Befund sehr eindeutig. Das bereits erwidhnte Areal mit deutlicher Unterreichweite
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Abbildung 3.9: Resultat der Auswertungen an einem Beispiel. Der Gammaindex (a) und der Wert
des Algorithmus zu Detektion gefiillter Kavitéten (b) sind im Beam’s-Eye-View als
dimensionslose Grofen dargestellt. (¢) Lokale Reichweitendifferenzen in der frontalen
Schicht 98. Das Zielvolumen ist magenta konturiert, die sichtbaren Anteile des Chiasma
Opticum hellgriin.

entspricht der Flache in welchem der Algorithmus zur Detektion gefiillter Kavitdten deutlich
positive Werte liefert. Dies deckt sich mit dem, was wéhrend der Therapie gefunden wurde und
im entsprechenden Befund vermerkt wurde: ,Reichweiteverkiirzung cf. F98, 97 ... 88, Fiillung
der Nasenhohle bei (140, 100) scheint evident, damit einhergehend distaler Dosisdip.*

3.5 Experimentelle Verifikation

Die beschriebenen Verfahren zum Vergleich von Reichweiten und zum Erkennen gefiillter Kavi-
taten konnen nicht an realen Patientendaten verifiziert werden, da die dort auftretenden Abwei-
chungen mangels Referenzmethoden nicht bekannt sind. Dass an Patienten keine Experimente
durchgefiihrt werden kénnen, versteht sich von selbst. Eine Untersuchung der Methoden anhand
von Simulationsrechnungen wére moglich, weist jedoch den Nachteil auf, dass eventuelle Unzu-
langlichkeiten der Simulationssoftware einen Einfluss auf das Testergebnis haben kénnen. Daher
wurden Experimente fiir eine systematische Analyse an Phantomen durchgefiihrt. Dabei wurden
zwei Aspekte adressiert. Erstens die Ermittlung der Genauigkeit der Messung von Reichweiten-
differenzen und zweitens die Evaluierung der Methode zur automatischen Erkennung gefiillter

Kavitaten.

3.5.1 Realitdtsnahe Szenarien
In Abschnitt 2.4.2 (Seite 16) wurden die verschiedenen Moglichkeiten der Implementierung der

PT-PET erldutert. Das Kamerasystem BASTEI, welches fiir die Experimente verwendet wur-

de, speichert die Koinzidenzen im Listemodus. D.h. bei jedem FEreignis ist der Zeitpunkt des
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Auftretens bekannt. Somit kénnen durch nachtrégliches Auswahlen von Intervallen fiir die Bild-
rekonstruktion verschiedene Szenarien emuliert werden. In Anlehnung an Shakirin et al. (2011)
wurden die experimentell gewonnenen Daten fiir das in-Beam Szenarium, also die Messung wah-
rend der Spillpausen und 40s Nachmesszeit, sowie fiir drei in-Room Modelle rekonstruiert. Die
Letzteren gehen von 1 bis 2 Minuten aus, welche bené6tigt werden um den Patienten von der
Bestrahlungs- in die Messposition zu bringen. Die Messzeit wurde mit drei oder fiinf Minuten
veranschlagt. Die vier definierten Szenarien sind in Tabelle 3.2 aufgefiihrt. Die in-Room Szena-
rien haben jeweils feste Messdauern, wiahrend diese beim in-Beam Szenario von der Dauer der

Bestrahlung abhangt.

Tabelle 3.2: Definition der Zeitintervalle der gewahlten Szenarien. tr g bezeichnet den Zeitpunkt des
Starts der Bestrahlung, tr g den Zeitpunkt ihres Endes. Bei der in-Beam Messung werden
nur die Ereignisse aus den Spill-Pausen fiir die Rekonstruktion verwendet.

Name Start Ende Messzeit

in-Beam tgg+0s trE+40s variabel
in-Room1 tgg+60s trp+360s 5 min
in-Room2 tgg+120s trp+420s 5 min
in-Room3 tgg+60s trp+240s 3 min

Die Zahl der erfassten Koinzidenzen ist bei den Experimenten durch die gewahlte Dosis von
5 Gy (zu Vergleichszwecken auch 1,5 Gy) deutlich hoher als bei Bestrahlung eines Patienten. Die
typische Dosis liegt hier im Bereich von 0,5 bis 1,0 Gy. Eine Analyse von 8158 Datensétzen,
welche wahrend des Therapieprojektes aufgenommen wurden, ergab eine mittlere Zahl von Koin-
zidenzen von 71201 und einen Median von 59769. Im Hinblick auf die kiinftige Verwendung von
PET-Ringscannern im Gegensatz zu einer Kamera mit Doppelkopfgeometrie ist von etwa zwei
mal mehr detektierten Ereignissen auszugehen. Fiir Bestrahlungen mit Protonen ist ferner zu be-
riicksichtigen, dass eine hohere Zahl an Partikeln benotigt wird, um dieselbe physikalische Dosis
zu erzeugen. Auferdem ist die relative biologische Wirksamkeit von '>C-Ionen um den Faktor
2...4 hoher. Insgesamt ist also bei sehr konservativer Schétzung von wenigstens einem Faktor
5 in den Zéhlraten auszugehen. Unter diesen Annahmen kann als untere Grenze eine Zahl von
3-10° Ereignissen angenommen werden. Die Statistik der im Experiment gewonnenen Daten wur-
de kiinstlich reduziert. Dies geschah durch zufallsbasiertes Verwerfen von Ereignissen. Es wurden

100%, also die nicht ausgediinnten Daten sowie 30% und 20% der Koinzidenzen verwendet.

3.5.2 Reichweitendifferenzen
Beschreibung des Phantoms vom Typ A

Das Phantom vom Typ A besteht aus einem Polymethylmethacrylat-Quader (Trivialname Plexi-
glas®, [C5HgOs],,, PMMA) mit Kantenléingen 9 x 9 x 20 cm® mit einer durchgehenden Bohrung in
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3.5 Experimentelle Verifikation

longitudinaler Richtung mit einem Durchmesser von 2,5 cm. In diese Bohrung sind zwei PMMA-
Zylinder passgenau eingebracht. Die Zylinder haben eine Lange von 8 cm bzw. 15 cm und erlauben

das Erzeugen von Reichweitendifferenzen von —20 mm bis +20 mm.

Wird der dem Strahl zugewandte Zylinder so weit in den Kubus eingefiihrt, dass die beiden Vor-
derseiten plan abschlieffen und sich die beiden Zylinder beriihren, entsteht keine Reichweitenab-
weichung. Werden beide Zylinder gleichermafien entgegen der Richtung des Strahles verschoben,
entsteht eine Unterreichweite, entsprechend der Lange, welche aus dem Phantom herausragt.
Uberreichweiten werden erzeugt, indem ausgehend von der Referenzsituation der dem Strahl
abgewandte Zylinder herausgezogen wird und zwischen den beiden Zylindern ein Hohlraum ent-
steht.

Abbildung 3.10: Schematische Darstellung des Phantoms vom Typ A: Zwei Zylinder mit einer Lénge
von 8 cm bzw. 15cm und einem Durchmesser von 2,5 cm ruhen in einer passgenauen
Bohrung in einem Quader mit den Abmessungen 9 x 9 x 20cm?. Ein luftgefiilltes
Volumen zur Erzeugung von Unterreichweiten ist hier blau dargestellt.

In die Zylinder sind Ringe im Abstand von 1 mm eingefréist, welche das korrekte Positionieren
im Phantom erheblich erleichtern. Das Isozentrum wéahrend der Bestrahlung liegt im Zentrum
des Phantoms. Die Position ist mittels Folienstift gekennzeichnet. Zur Durchfiihrung der Expe-
rimente wurden drei Stiick dieses Typs gefertigt. Hintergrund ist die notwendige Abklingzeit
zwischen zwei aufeinanderfolgenden Experimenten von etwa drei Halbwertszeiten des verhéltnis-
méikig langlebigen Nuklids "' C (t;/2 = 20,38 min).

Applizierte Dosis und Bestrahlung

Der Bestrahlungsplan wurde mittels TRiP98 (Krimer et al., 2004) erstellt!. In ca. 10 cm befindet

sich ein quaderférmiges Hochdosisgebiet mit einer lateralen Ausdehnung von 7 x 7 cm? und einer

!Die Planung erfolgte durch Herrn Dr. C. Bert, Biophysik, GSI Helmholtzzentrum fiir Schwerionenforschung
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3 Entwicklung einer Software zur Auswertung von PT-PET Daten

Tiefe des Spread-Out Bragg-Peaks vom 12mm. Die Zahl der Partikel wurde fiir eine Dosis im
Zielgebiet von 5 Gy berechnet. Um in den Bereich therapierelevanter Dosen zu gelangen, wurde
aus diesem Plan ein zweiter mit ca. 1,5 Gy erstellt. Hierfiir wurden die Partikelzahlen in allen
Schichten mit 0,3 multipliziert. Aus den genannten Vorgaben ergeben sich bei Verwendung eines
Ripplefilters (3mm) sechs Energieschichten. Die Gesamtzahl der Partikel betrigt 4,43 - 10° fiir
5Gy bzw. 1,33 - 10° fiir 1,5 Gy. Abbildung 3.14 zeigt die geplante Dosisverteilung sowie die bei
Applikation derselben entstehende Aktivitdtsverteilung.

200 2003 D, A
10 %
20 %
150 150 8 30 %
I €
€ €
~ N
100 1003
50 50 90 %
| | | 100 %
50 100 150 200 50 100 150 200
X/ mm X/ mm
(a) Dosis D (b) Aktivitat A (¢) Legende

Abbildung 3.11: (a) Geplante Dosis im Phantom PCA001. (b) Gemessene Aktivitétsverteilung bei einer
applizierten Dosis von 5 Gy. Die dargestellte Schicht ist die Frontalebene durch das
Isozentrum. Die Normierung erfolgte auf das globale Maximum.

Ergebnisse der Reichweitendifferenzen

Die gemessenen Daten wurden zunéchst, wie in Abschnitt 3.5.1 erlautert auf 20 % und 30 % der
urspringlichen Zahl von Koinzidenzen ausgediinnt. Anschliefend erfolgte die Bildrekonstruktion
mittels des 3D-MLEM Algorithmus (Lauckner, 2000) in den durch die vier betrachteten Szenari-
en vorgegeben Zeitintervallen. Der Reichweitenvergleich wurde mit einem Intervall I = [0,2;0,8]
zur Definition der distalen Kante durchgefithrt. Da die laterale Form der durch die verscho-
benen Zylinder bedingten Reichweitenabweichung deutlich von den Artefakten, welche durch
den eingeschrinkten Raumwinkel des Kamerasystems bedingt sind, beeinflusst ist, wurde der
Wert im Zentrum des Zylinders fiir die weiteren Betrachtungen herangezogen. In Abbildung 3.12
werden die ermittelten Reichweitendifferenzen AR den vorgegebenen gegeniibergestellt, es zeigt
sich eine grundsitzlich gute Ubereinstimmung. Der Betrag der Abweichungen wird tendenziell
unterschétzt. Die grofite Abweichung zeigt sich bei + 6 mm. Bei grofseren absoluten Reichwei-
tendifferenzen verringert sich die Ungenauigkeit wieder. Um eine Aussage iiber die allgemeine

Genauigkeit zu erhalten, wurden die Betrdge der Abweichungen fiir die einzelnen Ausdiinnungs-
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Abbildung 3.12: Abweichung der ermittelten von der tatséchlichen Reichweitendifferenz in Abhéngig-
keit des Szenariums und der Zahl der in der Rekonstruktion beriicksichtigten Ereig-

nisse. Die gestrichelte Linie zeigt den idealen Zustand ,gemessen gleich vorgegeben®.

Tabelle 3.3: Mittlere Abweichungen der gemessenen von der eingestellten Reichweitendifferenz fiir drei
Ausdiinnungsstufen und vier Szenarien. Die angegebenen Unsicherheiten sind die Standard-
abweichungen der jeweiligen Verteilungen.

Koinzidenzen Mittlerer Fehler im Szenario / mm

in-Beam in-Room1 in-Room?2 in-Room3

20% 14+08 14+1,1 1,1409 09+07
30% 1,1+04 08+07 07+05 07+05
100% 1,1+0,6 08+05 08+03 0606

stufen und die Szenarien statistisch analysiert. In Tabelle 3.3 sind die Mittelwerte mit ihren
Standardabweichungen aufgefiihrt. Die Abweichungen von den erwarteten Werten sind in allen
Fallen kleiner als 2,5mm. Die Unterschiede zwischen 30 % und 100 % relativer Koinzidenzzahl

sind sehr gering.

3.5.3 Fiillung von Kavititen
Beschreibung der Phantome vom Typ B

Zur Evaluierung der Methode zur Detektion von Kavitdtenfiillungen wurden die Phantome
vom Typ B entwickelt. Die Grundstruktur besteht aus einem PMMA-Quader mit Kantenladn-
gen 3 x 12 x 20 cm® mit drei transversalen Bohrungen an der Strahleintrittseite des Phantoms.
Die Bohrungen verlaufen entlang der kiirzesten Seite des Phantoms und sind durchgehend. In
diese Bohrungen werden passgenau Hohlzylinder mit einer Wandstiarke von 3 mm eingebracht.
Als Material der Zylinder wurde PMMA und knochenéquivalenter Kunststoff (SB3 Bone, Cor-
tical RMI 450, Gammex-RMI GmbH, Giessen-Allendorf, Germany) gewéhlt. Letzterer, um die
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3 Entwicklung einer Software zur Auswertung von PT-PET Daten

(a) Phantom mit PMMA-Stopfen (b) Phantom mit freien Kavitdten

Abbildung 3.13: Schematische Darstellungen der Phantome vom Typ B. Der Strahleintritt ist links
vorne. (a) Phantom mit den PMMA-Stopfen, welche die Fiillung der Kavitidten simu-
lieren, und (b) Situation ohne Fiillung. Der Grundkorper, die Hohlzylinder und die
Stopfen schliefen biindig ab, die Darstellung im teilweise herausgezogenen Zustand
dient nur der Veranschaulichung der Konstruktion.

knochernen Wandungen im Schidel nachzubilden. Das Material besteht zu 3,4% aus Wasser-
stoff, 31,4 % Kohlenstoff, 1,8 % Stickstoff, 36,5 % Sauerstoff, 26,8 % Calcium und <0,1% Chlor.
Die Dichte von SB3 betriigt 1,81g cm™3. Eine Fiillung der Kavitit erfolgt durch Einbringen
eines PMMA-Stopfens in den Hohlzylinder, wie in Abbildung 3.13(a) dargestellt. Die Kavitdten-
durchmesser d;, also die Durchmesser der Bohrungen abziiglich der Wanddicke der Hohlzylinder
betragt bei Phantom PCBO001 d; = 3, 7 und 12 mm, bei dem Exemplar PCB002 ist d; = 5, 9 und

17 mm.

Applizierte Dosis und Bestrahlung

Die Planung der Dosisverteilung erfolgte analog zum dem Phantom A mit TRiP98 (Kramer
et al., 2004). Um einen einfachen Plan zu erhalten, welcher fiir beide Phantome des Typs B
verwendet werden konnte, wurde ein homogenes PMMA-Phantom als Grundlage benutzt. Die
lateralen Abmessungen des Feldes betragen 3 x 9cm?. Die Gesamtzahl der Ionen fiir eine Dosis
von 5 Gy ist 3,61 - 107, fiir 1,5 Gy 1,08 - 10°. Die Computertomogramme fiir die Planung wurden
manuell erzeugt, d. h. es wurde keine Messung an einem Tomografen vorgenommen, sondern einer

Datenmatrix die HU-Werte entsprechend der Konstruktionszeichnung zugewiesen.

Die Applikation der in Abbildung 3.14(a) gezeigten Dosis fiihrt zu einer messbaren 7 -Aktivitéits-
verteilung welche in Abbildung 3.14(b) dargestellt ist. In diesem Falle wurden Hohlzylinder aus
Knochen dquivalentem Material verwendet. Der Effekt der Hohlrdume zeigt sich deutlich als Aus-
buchtung in der Aktivititsverteilung. Die Bestrahlung und Messung der ST-Aktivititsverteilung
mittels der PET-Kamera erfolgte fiir beide Phantome in jeweils vier Konfigurationen: Die Hohl-
zylinder bestanden aus PMMA und SB3, die Kavitdten waren mit den PMMA-Stopfen gefiillt

oder nicht.
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Abbildung 3.14: (a) Geplante Dosis im Phantom PCB001, der Strahl kommt von oben. Die Planung
erfolgte auf einem homogenen PMMA Phantom. (b) Gemessene Aktivitétsverteilung
bei offenen Kavitdten und einer applizierten Dosis von 5 Gy. Die dargestellte Schicht
ist die Frontalebene durch das Isozentrum.

Bildrekonstruktion und Auswertung

Die Rekonstruktion der Aktivitdtsverteilung erfolgte mittels 5 Iterationen des MLEM-Algorith-
mus (Lauckner, 2000). Die Zeitintervalle wurden wieder entsprechend der in Kapitel 3.5.1 defi-
nierten Szenarien gewéhlt. Die Auswertung mit Hilfe des Algorithmus zur Detektion gefiillter
Kavitdten erfolgte mittels des in Kapitel 3.4 beschriebenen Software-Prototyps. Das Phantom
mit nicht gefiillten Kavitaten ist dabei die Referenzsituation. Das bedeutet, dass auch das ent-
sprechende CT zu verwenden ist. Die Kavitatendetektionsmethode liefert eine zweidimensionale
Matrix, welche die Fiillung im Beam’s-Eye-View beschreibt. Es werden drei mdgliche Ergebnisse
unterschieden: Erstens die vollstandige Erkennung einer Fiillung, d. h. die Projektion des gesam-
ten Kavitatenvolumens weist Werte grofer 0 auf. Zweitens die teilweise Erkennung, in diesem
Fall ist nur ein Teil der Projektion als gefiillt erkannt, und schlieflich drittens der Fall, dass eine

Fillung ganzlich nicht erkannt wurde.

Abbildung 3.15 zeigt das Resultat am Phantom PCBO001 schematisch. Das CT zeigt jeweils die
korrekte Situation mit offenen Kavitéten in 3.15(a) und geschlossenen in 3.15(b). Die Reich-
weitendifferenzen sind in 3.15(c) in der anschaulichen Methode der Farbbalken dargestellt. Im
gezeigten Fall wurden alle vermeintlichen Hohlrdume als gefiillt gekennzeichnet, die Darstellung
in 3.15(d) ist im Beam’s-Eye-View.

Fiir Kavitdten mit d; > 5 mm konnte eine Fiillung in allen betrachteten Szenarien und bei allen
Koinzidenzzahlen zuverlassig erkannt werden. Die Ergebnisse der kleinsten Kavitiat mit einem

Innendurchmesser d; = 3 mm sind in Tabelle 3.4 zusammengefasst.
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Abbildung 3.15: Gemessene Aktivitdtsverteilungen im Phantom PCBO001 in frontaler Ansicht mit (a) ge-
Offneten und (b) geschlossenen Kavitéten. Die Abbildung zeigt eine Schicht durch das
Isozentrum, der Strahl trifft von links auf die Bildebene. (¢) Reichweitenunterschiede
in der Darstellung als Farbbalken. (d) Detektion gefiillter Kavitéten im Beam’s-Eye-
View.

Bei den Hohlzylindern aus SB3 erfolgte keine Erkennung bei 100 % Koinzidenzen bei 5 Gy in den
in-Room Szenarien sowie in-Beam bei 1,5 Gy. Bei Wandungen aus PMMA konnte die kleinste
Kavitat in-Beam bei 20 % und bei 30 % in-Beam und in-Room 1 nur teilweise erkannt werden.
Dass die kleinste Kavitét bei 100 % Koinzidenzen nicht, aber bei weniger guter Statistik erkannt

wurde, deutet auf einen zufélligen Erfolg der Erkennung hin.

Tabelle 3.4: Ergebnis der Kavitdtenerkennung in den Phantomen vom Typ B mit Hohlzylindern aus
PMMA und knochendquivalentem Material SB3. Die Bestrahlung erfolgte mit einer Dosis
von 1,5 Gy bzw. 5 Gy. n bezeichnet die erreichte Ereigniszahl bei der entsprechenden Do-
sis. v/ kennzeichnet eine vollstédndige Erkennung, = eine teilweise Erkennung und X das
Fehlschlagen derselben.

Material Koinzidenzen in-Beam in-Room 1 in-Room 2 in-Room 3

20 %-n(5 Gy) v v v v

gy 30%n(5Gy) v v v v
100 %-n(1,5 Gy) X v v v

100 %- n(5 Gy) v X X X

20 %- n(5 Gy) v v v

PMMA  30%- n(5Gy) v v
100 %- (5 Gy) v v v v

3.6 Diskussion

Die Arbeiten in diesem Kapitel wurden im Rahmen des Workpackage 5 des ENVISION-Projektes
(Grant-Agreement Nummer 241851, gefordert von der Européischen Union) durchgefiihrt. Die
Zielsetzung war die Entwicklung automatischer Methoden zur Auswertung von in-Beam bzw.

in der allgemeineren Terminologie PT-PET-Daten. Die Reichweite ist, wie bereits in der Einlei-
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3.6 Diskussion

tung dieses Kapitels angemerkt, die Grofe, welche mit anderen qualitédtssichernden Methoden
nur schwer zu erfassen ist. Ein eindimensionaler Algorithmus zur Reichweitenverifikation wur-
de teils aus der Literatur, teils aus Vorarbeiten in der Gruppe, adaptiert. Dieser wurde fiir die

Verwendung an den gemessenen PET Daten angepasst und auf drei Dimensionen erweitert.

Mittels eines statistischen Kriteriums, welches aus den Histogrammen der bestimmten Matri-
zen der Reichweitendifferenzen beruht, wurde eine Studie zur Machbarkeit einer automatischen
Auswertung unter Beriicksichtigung systemimmanenter Schwankungen durchgefiihrt. Das Ergeb-
nis war fiir die untersuchten kiinstlichen Energiemodifikationen in simulierten 37-Aktivititsver-
teilungen im Grunde durchaus akzeptabel und zeigt die Funktionsfdhigkeit des Algorithmus.
Bei einer maximalen Grofie der Modifikation von + 6
Energieschritten wurde eine Sensitivitat und Spezifi-
tat um 80% erreicht. Dies ist mit dem Resultat einer
auf dem Pearson-Korrelationskoeffizienten basieren-
den Methode (Kuess et al., 2012) vergleichbar. In
einer Studie von Fiedler et al. (2010) wurde von er-
fahrenen Personen eine Sensitivitdt von (92 £ 3)%
und eine Spezifitdt von (96+2)% erreicht, dabei wur-
den allerdings zum Vergleich der modifizierten Simu-
lationen unmodifizierte Simulationen verwendet und

keine Messungen présentiert.

Werte von 80 % fiir Sensitivitat und Spezifitat, die

bei Modfikationen von maximal 6 ES erreicht wer- Abbildung 3.16: Symbolische Darstellung

den, bedeuten aber auch, dass eine von fiinf Analy- der Methode des Reichweitenvergleichs und
falsch ist. Bei klei Abweich ot di der Darstellung der Differenzen mittels farbi-

sen falsch 1st. Beil kleineren Abweichungen steigt die ger Balken im CT-Bild.

Zahl der Fehler weiter. Fiir einen klinischen Einsatz

ist diese Fehlerquote zu hoch. Dieser und ein weiterer Grund haben zum Verwerfen des Konzep-

tes der Reduzierung der gesamten Verteilung auf einen Wert und die Klassifizierung auf dessen

Grundlage, gefiihrt: Die Information iiber die Lokalisierung auftretender Reichweitendifferenzen

geht dabei verloren.

Im Gegensatz zu alternativen Verfahren, wie dem Pearson-Korrelationskoeffizienten, liefert der
Reichweitenalgorithmus eine konkrete Grofse. Diese per se anschauliche Grofse auch illustrativ zu
prasentieren und somit fiir eine Bewertung der PT-PET Bilder zugénglich zu machen, war so-
mit das Ziel der Entwicklung eines Software-Prototyps fiir eine unterstiitzte, semi-automatische
visuelle Analyse der Daten. Die interaktive Bewertung der Bilder kann damit auf verschiede-
nen Ebenen erfolgen. Der Prototyp bietet hierzu verschiedene Werkzeuge an, wie die Anzeige
Reichweitenmatrix selbst, die mittels eines angepassten Gamma-Index simplifizierten Reichwei-
tendifferenzen, die automatische Erkennung gefiillter Kavitaten, bis hin zur lokalen Anzeige von

Reichweitenabweichungen zusammen mit dem CT und den klinischen Volumina.
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Um sicherzustellen, dass die Methoden korrekt arbeiten, wurden Phantomexperimente am 2C-
Strahl durchgefiihrt. Die Phantome hierfiir wurden eigens konstruiert und am HZDR gefertigt.
Um kiinftige Implementierungen der PT-PET Technik mittels im Bestrahlungsraum installier-
ten, kommerziell erhéltlichen PET-Scannern zu beriicksichtigen, wurden das in-Beam und drei
in-Room-Szenarien untersucht. Die Funktionsweise der Algorithmen konnte in allen Féllen ge-
zeigt werden. Die Genauigkeit der Reichweitendifferenzmessung ist in allen betrachteten Fallen
besser als 2,5mm. Eine Erkennung von Kavitdten erfolgt zuverldssig, wenn deren Innendurch-
messer > bmm betrigt. Fillungen kleinerer Kavitdten, und dies bezieht sich auf die kleinste
untersuchte mit einem Innendurchmesser d; = 3 mm, werden nicht in allen Féllen erkannt. Ein
systematisches Problem bei Experimenten mit Phantomen ist, dass physiologische Effekte auf die
Aktivitdtsverteilung nicht modelliert werden. Die Aussagen hinsichtlich der Genauigkeit beziehen
sich also auf die Messung der tatsichlich vorhandenen 37-Aktivititsverteilung. Die Problematik

der physiologischen Effekte wird im néchsten Kapitel diskutiert.
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4 Untersuchungen zum Washout

Bereits im Grundlagenteil (vgl. Abschnitt 2.4.2) wurde auf einen sehr wesentlichen Unterschied
im Prinzip der Anwendung der Positronen-Emissions-Tomografie in der Nuklearmedizin und bei
der Partikeltherapie hingewiesen. In ersterem Falle dient die PET der funktionellen Bildgebung,
welche auf physiologischen und biochemischen Prozessen basiert. Diese Vorgénge sind dafiir ver-
antwortlich, radioaktiv markierte Molekiile in die Zellen des Korpers zu transportieren, welche
sich durch ein besonderes Verhalten auszeichnen. Beispielsweise wird 18-Flourdesoxyglucose zu-
néchst wie normale Glucose metabolisiert und ist damit geeignet, Zellen mit hohem Energiever-
brauch, was insbesondere auf viele Tumorzellen zutrifft, zu markieren. Wesentliche Voraussetzung
hierbei ist, dass die markierten Molekiile durch den Stoffwechsel zu den Zielzellen gelangen kon-
nen. Der Transport der radioaktiven Substanz durch den Organismus ist bei der diagnostischen
PET also nicht nur erwiinscht, sondern zwingend erforderlich. Daher ist auch oft zwischen der
Injektion und der PET-Messung eine Wartezeit eingeplant, um eine mdoglichst gute Verteilung

des Tracers im Korper zu gewéahrleisten.

Ganz anders verhélt sich dies bei der PT-PET. Hier sucht man, durch die Messung der vom
Partikelstrahl erzeugten ST-Aktivititsverteilung, Riickschliisse iiber Lage und Form des Bestrah-
lungsfeldes und damit letztendlich iiber die applizierte Dosis zu ziehen. Ein Transport von 8-
Emittern durch physiologische Prozesse ist dabei hochst unerwiinscht, da die Verteilung der Orte
der Erzeugung dieser Emitter die gesuchte Information enthélt. Die biologischen Einflussfaktoren
und ihre Effekte auf die messbare 3+-Aktivititsverteilung werden zusammenfassend als Washout

bezeichnet.

Zur Beschreibung der Kinetik radioaktiver Tracer werden in der Nuklearmedizin iiblicherweise so-
genannte Kompartimentmodelle verwendet (Carson, 2004). Ein Kompartiment ist dabei definiert
durch den Ort des Tracers im Organismus (z. B. Extrazelluldrraum, intravaskulidres Volumen) so-
wie den chemischen Zustand, also die Bindung an Molekiile des Gewebes. Sind die Strome des
Tracers zwischen den verschiedenen Kompartimenten bekannt, kann im Prinzip die gesamte Kine-
tik beschrieben werden. Das chemische Verhalten der wihrend einer Bestrahlung im Organismus
erzeugten Radionuklide ist jedoch ausgesprochen komplexer Natur. Es hangt von vielen Faktoren
ab, welche in vivo weder exakt mess- noch kontrollierbar sind. Neben zahlreichen anderen Mo-
lekiilen, werden beispielsweise CO2, CO und HCOOH-Verbindungen erzeugt (Stenstrom, 1970).
Die Folge dieser Komplexitét ist, dass weder Kompartimente sinnvoll definiert, noch die Strome

addquat beschrieben werden koénnen. Daher ist diese Art der Modellierung hier nicht anwendbar.
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4 Untersuchungen zum Washout

Im Rahmen des Deutschen Schwerionen Tumortherapie-Projektes am GSI Helmholtzzentrum fiir
Schwerionenforschung wurde bei jeder applizierten Therapiefraktion routineméfig eine in-Beam
Messung durchgefiihrt (Enghardt et al., 2004). Auf Basis dieser Daten, welche jeweils die Bestrah-
lungszeit sowie 40s im Anschluss enthalten, wurden von Fiedler et al. (2008) Untersuchungen
zum Washout durchgefiihrt. Dabei wurde in dem betrachteten Zeitintervall ein einfacher expo-
nentieller Abbau der Aktivitét als biologisches Modell angenommen. Die gefundenen mittleren
biologischen Halbwertszeiten betragen (163,2+8,5)s bis (170,8 +8,6) s, wobei eine signifikante

Abhéngigkeit von der applizierten Dosis gefunden wurde.

Grundlegende Untersuchungen zum Effekt des Washouts wurden auch von Tomitani et al. (2003)
und Mizuno et al. (2003) am HIMAC am Tiermodell durchgefiihrt. Bei dem Experiment wurde
ein Hase im Gehirn und im Oberschenkelmuskel mit SF-aktiven ''C-Ionen bestrahlt. Diese Be-
strahlung wurde im lebenden und im toten Zustand des Tieres durchgefiihrt. Aus den jeweils im
Anschluss erfolgten PET-Messungen und den Unterschieden in den gemessenen Halbwertszeiten
wurde dann ein Modell zur Beschreibung des Washouts abgeleitet. Dabei wurde vereinfachend
angenommen, dass sich der Washout durch eine Reihe zusétzlicher Zerfallskonstanten beschrei-
ben lasst. Das genannte Modell unterscheidet dann drei zeitliche Komponenten des biologischen
Washouts, eine schnelle mit einer Halbwertszeit von wenigen Sekunden, eine mittlere mit Halb-
wertszeiten von ca. 2—3min und eine langsame Komponente im Bereich von 2—3h. Anhand
dieses Modells wurden bereits Versuche unternommen, den Washout in klinisch angewendete

Monte-Carlo-Simulationen zu implementieren (Parodi et al., 2007, 2008).

4.1 Modell und Daten

4.1.1 Das Drei-Komponenten-Modell

Der applizierte lonenstrahl erzeugt im Gewebe des Patienten bzw. in einem Phantom unter-
schiedliche BT-emittierende Nuklide. Fiir die PT-PET Methode relevant sind im Besonderen
0C (Ty5 = 19s), M'C (T35 = 20,33min) und O (T3, = 1225s). Im Falle der Bestrahlung
von Knochen oder dazu dquivalentem Material mit hohem Anteil an Calcium wird auch 3?Ca
(T1/2 = 0,865) und 38K (T} /o = 7,64 min) erzeugt. Ist der Strahl, wie bei der Verwendung von
1 (C-Tonen, selbst radioaktiv, bilden die Projektile und deren Fragmente den dominierenden An-
teil der Gesamtaktivitdt. Eine detaillierte Diskussion des Aufbaus der Aktivitdt und der dabei
relevanten Isotope ist in Abschnitt 5.1 zu finden. Fiir die Betrachtungen in diesem Kapitel ge-
niigt es, den Zerfall der verschiedenen Nuklide und die daraus resultierende gesamte Aktivitat zu
betrachten. Da das Kamerasystem im Allgemeinen keine absoluten Aktivitdten liefert, werden

sie in diesem Abschnitt nur in beliebigen Einheiten a.u. betrachtet.

Fiir die Aktivitit ohne biologischen Einfluss, welche hier explizit als Ag(t) bezeichnet wird, gilt

50



4.1 Modell und Daten

nach Ende der Bestrahlung:
N

Ap(t) =) a;j-e M +b, (4.1)

i=1
wobei der Index ¢ das Nuklid bezeichnet, N die Gesamtzahl der radioaktiven Nuklide, A; die zuge-
horige Zerfallskonstante, a; die Anfangsaktivitdt des i-ten Nuklids im Verhéltnis zur Gesamtakti-
vitédt, b den Untergrund und ¢ die Zeit. Die Zerfallskonstante ergibt sich sofort zu \; = In2/T /2-
In Mizuno et al. (2003) wird die Summe der Aktivititen auf die von !C und '°C entsprechend
Gleichung (4.1) beschriinkt, da 'C und '°C bei Bestrahlung mit *'C -Tonen die bei weitem do-
minierenden BT-Emitter sind und die Targetfragmente dementsprechend vernachlissigt werden

konnen.

Gleichung (4.1) verliert im Falle von lebenden Targets, wie Patienten oder Versuchstieren, ihre
Giiltigkeit. Die folgenden Betrachtungen basieren auf dem Tiermodell nach Mizuno et al. (2003).
Wie bereits erwéahnt, wird dort angenommen, dass sich der Washout durch einen multiexponenti-
ellen Zerfall beschreiben lisst. Die Vereinfachung liegt also darin, nur die vollstdndige Entfernung
eines Emitters aus dem Sichtfeld des Scanners zu betrachten und Verdnderungen des Ortes in-

nerhalb des Akzeptanzbereiches zu vernachléssigen.

Die gesamte gemessene Aktivitdt A(¢) unter dem physiologischen Einfluss ist dann:
A(t) = Chio(t) - Aa(t) (4.2)

Die Funktion Chy(t), welche die biologischen Prozesse beschreibt, gliedert sich in drei Anteile.
Eine schnelle Komponente Ay, f, bedingt durch den Transport des Nuklids durch den Blutfluss.
Eine mittlere Komponente Apiom, deren Ursache in der Mikrozirkulation vermutet wird, sowie
ein langsamer Anteil Api, 5. Letzterer kommt durch die Bindung radioaktiver Atome in Molekiilen
und deren langsamen Stoffwechsel zustande (Mizuno et al., 2003). Die Faktoren My, My, und Mj
bezeichnen die Anteile der Aktivitét, welche von der jeweiligen Komponente betroffen sind. Fiir
Chio(t) gilt also:

Cbio(t) — M @ bio,fl + My, @ biom t + M, @ Abios (4'3)
—_—— —_—— N —

schnelle Komponente  mittlere Komponente langsame Komponente

Die Resultate am Versuchstier sind in Tabelle 4.1 zusammengefasst. Dieses Modell wurde auch
fiir reale Patientenbestrahlungen angewandt (Parodi et al., 2007, 2008). Hierfiir wurden fiir Ge-
hirn und Muskel die Parameter aus dem Tierexperiment verwendet. Fiir festen Knochen, weichen
Knochen und Fett wurden empirisch angepasste Parameter fiir die langsame Komponente ange-
nommen (Parodi et al., 2007). Die restlichen Parameter wurden geschétzt und retrospektiv durch

Vergleich der Simulation und der Messung verifiziert (Parodi et al., 2008).
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4 Untersuchungen zum Washout

Tabelle 4.1: Parameter des Drei-Komponenten-Modells fiir das Gehirn und den Oberschenkelmuskel des
Hasen, sowie fiir menschliches Gewebe. T} 3 ¢, T} /2 m und T} /2 ¢ bezeichnen die biologischen
Halbwertszeiten der schnellen, mittleren und langsamen Komponente.

Gewebetyp Tijp /s Tijom /8 Tyjos /8
Gehirn 2,04+1,8t 140 + 18% 10191 + 2200*
Muskel 10,0+ 8F 195+ 521 3175 + 378t
Fett 20% 300* 150001
Harter Knochen 20% 300% 150007
Weicher Knochen 15% 250%* 80007
Gewebetyp Mo ¢ Mpio,m Mo s
Gehirn 0,35+0,03%F 0,304+0,03%% 0,3540,01%*
Muskel 0,304+ 0,04%*  0,194+0,3%F  0,52+0,02%*
Fett 0,05* 0,05% 0,91
Harter Knochen 0,05* 0,05* 0,91
Weicher Knochen 0,2% 0,2% 0,6

" Tiermodell (Mizuno et al., 2003)
" Aus off-line PET Aufnahmen ermittelt (Parodi et al., 2007)
* Schitzung (Parodi et al., 2008)

4.1.2 Daten

Im Rahmen des Therapieprojektes wurde ein bis dato einmaliges Experiment durchgefiihrt, wel-
ches auf einen Vorschlag in der Veréffentlichung von Fiedler et al. (2008) zuriickgeht. Bei einem
Patienten wurde bei allen Therapiefraktionen die Dauer der PET-Messung von 40s nach Ende
der Bestrahlung des ersten, in allen Fraktionen gleichen, Feldes auf bis zu 20 min verlangert. Da
dies zum einen eine hohe Kooperationsbereitschaft des Patienten und zum anderen viel Zeit am
Bestrahlungsplatz erforderte, konnte das Experiment nur fiir einen Patienten realisiert werden.
Abbildung 4.1(a) zeigt eine reprasentative Schicht des Computertomogramms mit der geplanten
Dosis des betrachteten Bestrahlungsfeldes 502. Die Aktivitdtsverteilung welche aus den Koinzi-
denzen rekonstruiert wurde die von Beginn der Bestrahlung bis 40s nach deren Ende erfasst
wurden, ist in Abbildung 4.1(b) gezeigt. Werden nur die Koinzidenzen ab 180s nach Bestrah-
lungsende bis zum Ende der Messung, in diesem Fall nach 1219s, rekonstruiert, erhélt man die
in 4.1(c) abgebildete Verteilung. Es ist eine deutliche Verdnderung der Aktivitdt im Laufe der
Zeit zu erkennen. Hier ist zu betonen, dass diese Verdnderung nicht nur auf den Washout, son-
dern auch auf die unterschiedliche Zusammensetzung der Gewebe und damit die verschiedenen

gebildeten BT-Emitter zuriickzufiihren ist.

Diese Daten werden mittels des Tiermodells Modells nach Mizuno et al. (2003) im nachstehenden
Abschnitt analysiert. Fiir die mittlere Komponente mit einer erwarteten Halbwertszeit von 2-

3 min stellen diese Daten eine gute und einmalige Grundlage dar. Die Werte in Tabelle 4.1 machen
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4.2 Anpassung des Modells an die Patientendaten

deutlich, dass die Datenlagen zur Modellierung des Washouts relativ diinn ist. Daher erscheint
es durchaus sinnvoll, die vorhanden PET-Daten eines Patienten mit einer Nachmessdauer von
20 min heranzuziehen, auch wenn die Aussagekraft von Experimenten mit nur einem Individuum
naturgeméfs sehr beschrankt ist. Die Auswertung der schnellen Komponente im Bereich weniger
Sekunden kann an mehreren Patienten erfolgen, da die PET-Messung standardméfig bis 40s
nach Ende der Bestrahlung durchgefiihrt wurde. Hierfiir wurden zehn Patienten mit Tumoren

der Schidelbasis ausgewahlt.

50 | \ | | | | |
100 150 200 250 100 150 200 250 100 150 200 250
X/ mm X/ mm X/ mm
(a) Dosis (b) Aktivitdt (in-Beam) (¢) Aktivitat (Nachmessung)

Abbildung 4.1: Geplante Dosis und gemessene Aktivitdt aus dem Experiment zum Washout. Das kli-
nische Zielvolumen CTV ist lila, das Planungszielvolumen PTV magenta und der Hirn-
stamm hellblau konturiert. Die Isodosen- und -aktivitétslinien haben einen Abstand
von 10% des Maximalwertes der dargestellten Schicht. (a) zeigt die geplante Dosis,
(b) die Aktivititsverteilung wihrend der Messung bis 40s nach deren Ende und (c)
die Aktivitit, rekonstruiert aus den Daten welche beginnend mit 180s nach Ende der
Bestrahlung aufgenommen wurden.

4.2 Anpassung des Modells an die Patientendaten

In diesem Abschnitt werden die Parameter des Drei-Komponenten-Modells anhand von Daten
bestimmt, welche wihrend der Therapie erfasst wurden. Aus praktischen Griinden wird die For-
mulierung nach Mizuno et al. (2003) in die einzelnen Komponenten aufgeteilt und um einen

additiven Beitrag in jeder Komponente ergénzt:

Chio (t) = Me Miof! 4 By (4.4)
Cbio,m (t) = Mm e_)\bio’mt + Bm (45)
C'bio,s (t) = Ms e_/\bio’s t + Bs (46)

Die hier zusétzlich eingefithrten Summanden By, By, und Bg werden nétig, da die Anpassung der
Parameter der verschiedenen Komponenten getrennt durchgefiihrt wird. Dabei soll grundsétzlich

erlaubt sein, dass ein Anteil der Aktivitit von der betrachteten Komponente unbeeinflusst bleibt.
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4 Untersuchungen zum Washout

4.2.1 Schnelle Komponente

Die schnelle Komponente des Washouts, welche insbesondere auf den Blutfluss durch das be-
strahlte Gewebe zuriickzufiihren ist, wird entsprechend der Resultate aus dem Tierexperiment
im Gehirn mit einer Halbwertszeit von wenigen Sekunden erwartet (vgl. Tabelle 4.1). Zehn ver-
schiedene Patienten mit vergleichbaren Strahlenfeldern zur Therapie von Tumoren der Schéidel-
basis wurden ausgewahlt. Von jeder Fraktion wurde jeweils das erste bestrahlte Feld untersucht.
Aus den einzelnen Zerfallskurven wurden Zeitintervalle ausgewéhlt, in welchen mindestens 5s
ein ausschlieflicher Zerfall stattgefunden hatte. Zur Illustration zeigt Abbildung 4.2 die Zahlrate
des PET-Scanners auf der relevanten Zeitskala. Phasen mit ausschliefslichem Zerfall finden sich
in den Spillpausen und unmittelbar nach dem Ende der Bestrahlung. Im Mittel wurden so von je-
dem Patienten 184 434 einzelne Zerfallskurven extrahiert. Anschliefend wurden die Daten durch
eine Vergroferung der Binbreite von 10 ms auf 300 ms geglattet. Die so erhaltenen Daten wurden
dann fiir die einzelnen Patienten gemittelt. Dies ist aufgrund der geringen Zahl von erfassten
Koinzidenzen notwendig. Die Mittlung der Kurven aus zwei verschiedenen Feldern ist legitim, da
sie erstens relativ symmetrisch in einem weitgehend symmetrischen Zielobjekt geplant wurden

und zweitens der Bereich der hochsten Aktivitat — das Zielvolumen — identisch ist.
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Abbildung 4.2: Zihlrate des PET-Scanners wiahrend der Bestrahlung. Die rote Linie kennzeichnet den
Strahlzustand. Phasen reinen Zerfalls finden in den Pausen zwischen den Spills und
nach Ende der Bestrahlung statt.

Die physikalische Aktivitdt Ag wird entsprechend Gleichung (4.1) wie folgt angenommen:

Aq)(t) — a(lOC) ef)\(mC)t + a(15o) ef)\(mO)t + a(390a) ef)\(39Ca)t +b (47)

Eine Bestimmung des Anteils des relativ langlebigen Nuklids "'C ist hier aufgrund der gerin-
gen Messzeit im Verhéltnis zur Halbwertszeit nicht sinnvoll. Die Beriicksichtigung des Isotops
39Ca mit einer Halbwertszeit von 0,860 s riithrt vom Vorhandensein von Knochen bzw. Knochen
dquivalentem Material im bestrahlten Volumen her. Die geringe Halbwertszeit fiihrt zu einem

merklichen Aktivitatsbeitrag im betrachteten Zeitraum.

Zur Beschreibung der physikalischen Aktivitat in diesem Zeitintervall stand zum Zeitpunkt dieser

Auswertung keine addquate Simulation zur Verfiigung. Die widhrend der Therapie eingesetzte
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4.2 Anpassung des Modells an die Patientendaten

Vorhersage der 87 -Aktivititsverteilung umfasst nur die Nuklide, welche auch bei der Bestrahlung
von PMMA ([C5HgOz],,) entstehen (Ponisch et al., 2004). Daher miissen sowohl die physikalischen
Parameter a; als auch die biologischen Parameter Api,f, My und By angepasst werden. Es ist
offensichtlich, dass eine Anpassung derart vieler Parameter leicht zu fehlerhaften Resultaten
fiihren kann. Daher werden die rein physikalischen Parameter a; zunéchst aus den Messdaten
des Phantoms PCB002 (vgl. Abschnitt 3.5.3) bestimmt. Dieses wurde gewihlt, weil es neben
PMMA auch einen Anteil des knochendquivalenten Materials SB3 enthélt, welches aus sich zu
3,4% aus Wasserstoff, zu 31,4% aus Kohlenstoff, zu 1,8 % aus Stickstoff und zu 26,8 % aus
Calcium zusammensetzt (vgl. auch Anhang A.2). Die Bestrahlung des Phantoms erfolgte mit
sechs Energien von 244,4 AMeV bis 261,5 AMeV. Die Dosis im Zielgebiet war mit 5 Gy deutlich
hoher als im Falle der Patienten, daher ist hier keine Mittlung tiber mehrere einzelne Messungen
erforderlich. Die Extraktion der Zerfallskurven aus den Messdaten des Phantoms erfolgt analog

zur Vorgehensweise bei den Patienten.

Die so gewonnenen physikalischen Parameter a; werden dann als Startwerte fiir den Anpassungs-
algorithmus verwendet. Dies bietet den Vorteil, dass die Grofenordnung der zu ermittelnden
Parameter vorgegeben werden kann ohne dass die elementare Zusammensetzung des bestrahlten

Volumens exakt dem in den zehn Patienten entsprechen muss.

Die Halbwertszeit der schnellen Komponente wird im Gehirn mit etwa 2s erwartet. Die Halb-
wertszeit des 3°Ca liegt mit 0,86s in dieser Gréfenordnung, daher ist es wichtig, dass die Anteile
an Calcium in den bestrahlten Volumen vergleichbar sind, vor allem jedoch der Einfluss des 3°Ca
auf die Aktivitdt von der Messung am Phantom nicht iiberschitzt werden darf, um die schnelle
Komponente nicht zu iiberdecken. Um den Anteil an Calcium in den bestrahlten Volumina der
Patienten zu ermitteln, wurde das CT geméaf der Methode von Schneider et al. (2000) segmentiert,
d. h. jedem Voxel wurde entsprechend seiner Hounsfield-Zahl eine elementare Zusammensetzung
zugeordnet. Die Methode wird in Abschnitt 5.2.3 detailliert beschrieben. Als bestrahltes Volu-
men wurde das Volumen angenommen, in welchem die gemessene Aktivitat mindestens 10 % der
maximalen Aktivitdt betrug. Da zwischen den einzelnen Fraktionen keine grofsen Verdnderungen
zu erwarten sind, wurde dies vereinfachend fiir jedes Feld nur einmal, nicht fiir jede Fraktion
durchgefiihrt. Fiir die zehn Patienten wurde eine mittlerer Anteil von (9574 120)-10~% mol cm=3
ermittelt. Im Phantom wurde der Anteil zu 467 - 107 molecm™3 berechnet. Der Einfluss des

Calciums wird durch das Phantom also eher unter- als iiberschatzt.

Die gemittelte Zerfallskurve im Phantom und das angepasste Modell sind in Abbildung 4.3(a)
dargestellt. Die Parameter entsprechend Gleichung (4.7) betragen a(1°C) = 0,292, a(*°0) = 0,415,
a(®Ca) =0,202 und b=0,117. Diese Parameter wurden dann als Startwerte fiir die Anpassung
des Modells nach den Gleichungen (4.5) und (4.7) verwendet. Ein Beispiel fiir die Zerfallskurve
in einem Patienten mit dem zugehorigen Modell ist in Abbildung 4.3(b) gezeigt.

Die physikalischen Parameter betragen bei den Patienten im Mittel a('°C) = 0,211 + 0,160,
a(*50) = 0,486 £ 0,050, a(**Ca) = 0,239 & 0,088, und b = 0,221 4 0,095. Die aus der Anpassung
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4 Untersuchungen zum Washout
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Abbildung 4.3: Abhingigkeit der Aktivitdt von der Zeit auf der Skala des schnellen Washouts. (a) Ge-
messene Aktivitdt im Phantom nebst Anpassung des analytischen Modells fiir Ag(¢).
(b) Aktivitdt im Patienten mit Anpassung des Modells fiir A(¢), wobei die Startpara-
meter aus der Anpassung der Daten des Phantoms gewonnen wurden.

resultierenden Werte fiir die biologischen Parameter T3 /5 ¢, Mt und By sind in Tabelle 4.2 angege-
ben. Die ermittelten Halbwertszeiten T o ¢ sind nicht plausibel. Dies erklért sich durch die sehr
niedrigen Parameter M, welche den Anteil der von der schnellen Washout-Komponente beein-
flussten Aktivitdt angeben. Das heift, dass die Aktivitit kaum vom Parameter 7'/, ¢ abhéngt,

was umgekehrt dazu fiihrt, dass dieser auch nicht aus den Daten bestimmt werden kann.

Tabelle 4.2: Anpassung der biologischen Parameter M, Ty/5 y und By an die gemessenen Daten. oo
kennzeichnet einen Wert der nicht mehr mit einer 32-Bit-Zahl darstellbar ist.

Patient M Tyop /s By
1 0,001 £ 0,004 5468 0,994 £ 0,081
2 0,008 £ 0,009 1217 0,903 £ 0,043
3 0,000+ 0,082 50 0,810 + 0,065
4 0,002 £ 0,011 00 0,836 £+ 0,058
) 0,002 £+ 0,003 00 0,939 £ 0,043
6 0,002 £+ 0,002 1225 0,861 + 0,036
7 0,007 £ 0,025 4448 0,800 £ 0,020
8 0,012 + 0,007 35,88 0,923 £+ 0,091
9 0,001 +£ 0,004 936,2 0,975 £ 0,048
10 0,001 + 0,019 3599 0,899 £+ 0,061
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4.2 Anpassung des Modells an die Patientendaten

4.2.2 Mittlere Komponente

Die Bestimmung der Parameter der mittleren Komponente erfolgt fiir den einen Patienten, bei
welchem die iibliche Nachmesszeit der ST-Aktivititsverteilung von 40s auf bis zu 20min ver-
langert worden war. Da sich die tatsdchliche Dauer der Messung von Tag zu Tag unterschied,
wurde jeweils ein Intervall von 1000s (= 16,7 min) unmittelbar nach Ende der Strahlapplikation
verwendet. Abbildung 4.4 zeigt analog zu Abbildung 4.2 die Z&hlrate des Scanners auf der hier

relevanten Zeitskala von wenigen Minuten.
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Abbildung 4.4: Zahlrate des PET-Scanners wiahrend der Bestrahlung und einer Nachmesszeit von ca.
18 min. Der Strahlzustand ist an den lokalen Maxima der blauen Linie abzulesen. Zur
Analyse der mittleren Komponente des Washouts wurde die Zerfallskurve nach Ende
der Bestrahlung extrahiert.

Auf der Zeitskala der mittleren Komponente des Washout gilt fiir die Zeitabhéngigkeit der ge-

samten gemessenen Aktivitdt A(¢) unter Vernachlissigung der anderen Komponenten:
A(t) = Ap(t) - Chiom(t) = As(t) (Mm e Aviom?t | Bm) (4.8)

Die Auswahl der Nuklide erfolgte wiederum anhand ihrer Halbwertszeiten im Verhéltnis zur be-
trachteten Messzeit. 3?Ca ist hier auf Grund der kurzen Halbwertszeit nicht mehr relevant. Das
Nuklid 38K wird nicht betrachtet, da bedingt durch seinen relativ geringen Anteil an Knochen-
gewebe und seine lange Halbwertszeit T/, = 7,64 min kein wesentlicher Beitrag zur Gesamtakti-

vitdt zu erwarten ist:

Ap(t) = a(*°C) e MO 4 4 (150) e AP0V 4 q(110) e AOE 1y (4.9)

Zur Bestimmung der Parameter der mittleren Komponente kann ein einfacherer Weg beschritten
werden als bei der schnellen Komponente, da wéhrend der Therapie zu jeder Messung eine Si-
mulation der ST-Aktivititsverteilung berechnet wurde. Diese Simulation modelliert die bei der
Bestrahlung von PMMA auftretenden Tochternuklide, also 1°C, 'C und 0. Da die Anatomie
des Patienten im bestrahlten Volumen sowie die Zeitstruktur der Bestrahlung von dieser Simu-
lation beriicksichtigt werden (Ponisch et al., 2004), kann die damit ermittelte Aktivitét als gute
Schétzung betrachtet werden. Die aus der Messung gewonnene Abklingkurve A(t) sowie die phy-
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4 Untersuchungen zum Washout

sikalische Aktivitdt Ag(t) aus der Simulation sind exemplarisch fiir eine Fraktion in Abbildung
4.5(a) dargestellt.
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(a) Aktivitdt in Messung und Simulation

Abbildung 4.5: Aktivitidt in Abhéngigkeit von der Zeit auf der Skala des mittleren Washouts. (a) Ge-
messene Aktivitdt im Vergleich mit der simulierten, sowie die Resultate der Anpassung
des Modells der mittleren Komponente. (b) Quotient aus Messung und Simulation.

Zur Bestimmung der biologischen Parameter My,, Apio,m und By, wird zunédchst der Quotient aus
der am Patienten gemessenen und der simulierten Aktivitit berechnet. Anschliefsend wird das
Modell fiir Chiom(t) an diese Funktion angepasst. Dies ist in Abbildung 4.5(b) dargestellt. Der
Graph des Modells fiir die gesamte gemessene Aktivitdt wurde durch Multiplikation des Modells
fiir Ag(t) mit dem fiir Chio m(t) ermittelt.

Tabelle 4.3: Parameter der Anpassung des Modells fiir die mittlere Komponente My, T /2, und By,

fiir die einzelnen Fraktionen.

Fraktion My, Tyjom /s B
2 0,440 + 0,015 1576 + 16,1 0,531 + 0,011
3 0,461 + 0,018 162,6 £ 18,7 0,561 £+ 0,013
4 0,440 + 0,014 1794 + 17,8 0,535 + 0,011
5 0,428 + 0,016 140,3 + 13,7 0,544 4+ 0,009
6 0,444 + 0,014 1998 + 20,7 0,513 + 0,013
8 0,421 £ 0,015 162,0 + 17,0 0,529 £+ 0,011
9 0,429 £ 0,015 158,2 + 16,6 0,533 £+ 0,011
10 0,451 £ 0,016 146,8 + 14,2 0,543 £+ 0,010
11 0,438 + 0,014 143.8 + 12,9 0,550 + 0,009
12 0,455 + 0,017 150,0 &+ 15,4 0,554 + 0,011
13 0,449 + 0,017 156,7 + 16,9 0,561 4+ 0,011
14 0,402 + 0,018 1492 + 18,6 0,559 + 0,011

Mittelwert 0,438 4+ 0,004 155,7 £ 4,6 0,543 + 0,003

Im Bereich der mittleren Komponente sind ausreichend Datenpunkte vorhanden um die Parame-

ter fir die einzelnen Fraktionen einzeln zu bestimmen. Die gefundenen Parameter sind in Tabelle
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4.3 Diskussion

4.3 zusammengefasst. Die Daten aus den anderen Fraktionen wurden verworfen, weil entweder
zu viele Interlocks, d.h. Unterbrechungen der Bestrahlung, auftraten oder es sich um spezielle,

sehr kleine sog. Boostfelder handelte.

Abbildung 4.5 zeigt eine qualitativ gute Ubereinstimmung zwischen den gemessenen bzw. simu-
lierten Daten und den Anpassungen fir Ag(t), Chio(t) und A(t). Es wurden Halbwertszeiten
zwischen 140,3s und 199,8 s mit einem Mittelwert von (155,7 & 4,6) s gefunden. Dies liegt inner-
halb des Fehlerbereiches der im Tiermodell bestimmten Halbwertszeit (140 £ 18) s im Gehirn des
Hasen (vgl. Tabelle 4.1). Die Anteile der von den einzelnen Komponenten des Washout beein-
flussten Aktivitdten weichen deutlich ab. Geméf der vorliegenden Daten ist im Mittel ein Anteil

von (43,8 +0,4) % von der mittleren Komponente des Washout beeinflusst.

4.2.3 Langsame Komponente

Die gemessenen Daten reichen nicht aus, um sinnvoll ein Modell fiir die langsame Komponente
anzupassen, deren Halbwertszeit zwischen 2 und 3 h erwartet wird. Der Parameter By, beschreibt
eine Aktivitat, welche nicht von der mittleren Komponente ausgewaschen wird. Wird die schnelle
Komponente vernachléssigt, was nach den Ergebnissen des Abschnittes 4.2.1 legitim ist und ferner
angenommen, dass die gesamte Aktivitdt, mit Ausnahme des physikalischen Untergrundes einem
Washout unterliegt (Mizuno et al., 2003), kann der Parameter By, als Anteil interpretiert werden,

welcher dem langsamen Washout unterliegt.

4.3 Diskussion

In diesem Abschnitt wurde der biologische Washout von ST-Emittern withrend und nach der
Bestrahlung mit 2C-Ionen analysiert. Ein am Tierexperiment entwickeltes Drei-Komponenten-
Modell (Mizuno et al., 2003; Tomitani et al., 2003), welches bereits experimentell klinisch einge-
setzt wurde (Parodi et al., 2007, 2008), kam zur Anwendung.

Die Ergebnisse hinsichtlich der schnellen Komponente des Washouts, fiir deren Analyse die Da-
ten von 10 Patienten verwendet wurden, weichen erheblich von dem ab, was im Tierexperiment
gefunden wurde (vgl. Tabelle 4.1, Seite 52). Die schnelle Komponente des Washouts konnte am
Patienten nicht beobachtet werden, wiahrend im Tier (35 £ 3) % der Aktivitit dieser Komponen-
te unterliegen. In Mizuno et al. (2003) wird die Ursache des schnellen Washouts im Blutfluss
vermutet. Dabei miissen die radioaktiven Nuklide jedoch direkt in Blutgefafen erzeugt oder, im
Falle von radioaktiven Projektilen und -fragmenten, deponiert werden, um fast unmittelbar mit

dem Blutstrom ausgewaschen werden zu kénnen.
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4 Untersuchungen zum Washout

Mittels konventioneller Positronen-Emissions-Tomografie konnen sowohl das mittlere zerebrale
Blutvolumen C'BV als auch der mittlere zerebrale Blutfluss C' BF' bestimmt werden. Eine Meta-
studie von Ito et al. (2005) gibt fiir die beiden Grofen CBF = (44,4+6,5) ml / (100 ml min) und
CBV = (3,8+0,7))ml/(100ml) an. Das Volumen im Nenner bezeichnet jeweils das Gewebe-
volumen. Die mittlere Transitzeit MTT, definiert als MTT = CBV/CBF betréagt 5,1s. Dieses
entspricht der Grofenordnung der in Mizuno et al. (2003) beobachteten schnellen Komponente.
Die Wahrscheinlichkeit, dass ein Emitter direkt in einem Blutgeféfs produziert wird, skaliert je-
doch mit dem Verhéltnis aus Gewebevolumen und Blutvolumen, welches mit 3,8 % sehr gering
ist. Insofern ist es plausibel, dass die schnelle Komponente hier nicht beobachtet wurde. Die
Existenz einer schnellen Komponente kann damit nicht widerlegt werden, lediglich der Anteil der

davon betroffenen Aktivitdt ist sehr viel geringer als im Tiermodell.

Zur Untersuchung der mittleren Komponente standen die Ergebnisse des beschriebenen einma-
ligen Experiments im Rahmen des Deutschen Schwerionen-Tumortherapie-Projektes zur Verfii-
gung. Der Abbau der Aktivitdt wurde hierbei bis etwa 20 min nach Ende der Bestrahlung gemes-
sen und bis 16,7 min ausgewertet. Als Referenz fiir den rein physikalischen Zerfall der Emitter
kam die wahrend der Therapie erfolgreich etablierte Simulationssoftware nach Ponisch et al.
(2004) zum Einsatz. Es wurde eine mittlere biologische Halbwertszeit T, /2,m = (155,7+4,6)s
gefunden. Dies liegt innerhalb der Fehlergrenzen des Resultates T' /g, = (1404 18) s aus dem
Tierexperiment von Mizuno et al. (2003). Im Rahmen der bei Patientendaten iiblichen Schwan-
kungen sind auch die in Fiedler et al. (2008) angegebenen Werte fiir die biologische Halbwertszeit
von 163,2+ 8,55 bis 170,8 + 8,6 s mit den hier ermittelten Daten im Einklang, sofern sie als die

mittlere Komponente des Washout interpretiert werden.

Die direkte Betrachtung einer langsamen Komponente des Washouts war mit den vorhandenen
Daten nicht moglich, da die Anpassung einer Halbwertszeit im Bereich mehrerer Stunden an
Daten, welche nur 20 min abdecken, wenig sinnvoll ist. Es wurde jedoch ein mittlerer Anteil
B = (0,543 40,003) gefunden, welcher nicht von der mittleren Komponente des Washout be-
einflusst wird. Eine plausible Moglichkeit ist, dass ein Teil dieser AT-Emitter im Inneren von
Zellen entsteht und so langsam metabolisiert wird, dass im betrachteten Zeitintervall kein Effekt
sichtbar ist. Aus praktischer Sicht ist es jedoch ohnehin irrelevant, ob es eine sehr langsame
Komponente gibt, oder diese Aktivitdt nicht ausgewaschen wird, da eine derart verzogert statt-

findende Messung durch die kurzen physikalischen Halbwertszeiten nicht sinnvoll wére.

Insgesamt miissen die Resultate dieses Kapitels vorsichtig beurteilt werden, erstens weil zur Ana-
lyse der mittleren Komponente nur ein Patient zur Verfiigung stand, und zweitens, weil die
Anpassung des Modells des schnellen Washouts bedingt durch die geringe Zahl an Datenpunkten
Werte mit verhdltnismafig grofsen relativen Fehlern liefert. Daher wird festgestellt, dass grund-
sitzlich keine Konflikte mit dem bekannten Modell gefunden wurden, wobei die schnelle Kom-
ponente nicht beobachtet werden konnte, bei der mittleren jedoch eine gute Ubereinstimmung

gefunden wurde. Da die mittlere Komponente, zumindest fiir die untersuchte Tumorlokalisation,
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4.3 Diskussion

die entscheidende zu sein scheint, empfiehlt es sich, ein PT-PET Monitoring mit moéglichst kurz-
er Zeit zur Bestrahlung durchzufiihren. Bereits bei einer bis zwei Minuten Umlagerungszeit des

Patienten sind erhebliche Einfllisse durch biologischen Washout zu erwarten.
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5 Implementierung einer Yield basierten

Vorhersage der Aktivitatsverteilung

Fiir die Verifikation einer strahlentherapeutischen Behandlung ist die Dosis die relevante Gro-
Re. Ein Verfahren zur direkten Messung dieser Grofe beziehungsweise ihrer Berechnung aus der
messtechnisch erfassbaren ST-Aktivititsverteilung ist bisher nicht bekannt. Zwar existieren ver-
schiedene Ansétze einer direkten Berechnung der Dosis aus der Aktivitdt (Parodi u. Bortfeld,
2006; Fourkal et al., 2009; Remmele et al., 2011), diese sind jedoch noch nicht in einem klinisch
anwendbaren Stadium. Die Auswertung der mittels PT-PET gewonnenen Informationen beruht
daher auf einem Vergleich der erwarteten mit der gemessenen Verteilung und einer anschlieffen-
den Interpretation der Abweichung, letzteres gegebenenfalls unter Anwendung unterstiitzender
Techniken (Enghardt et al., 2004; Parodi et al., 2007; Nishio et al., 2010).

Auf Grund dieser Tatsache kommt der Simulation der Aktivitdtsverteilung eine eben so grofse
Bedeutung zu, wie deren messtechnischer Erfassung. In diesem Abschnitt wird die Adaption einer
vorhandenen Simulationssoftware auf ein neuartiges physikalisches Konzept beschrieben. Das sog.
Yield-Konzept wurde erstmals von Priegnitz et al. (2008a) vorgeschlagen. Kern dieser Methode
ist die Verwendung von gemessenen Ausbeuten von Positronenemittern in Referenzmaterialien.
Das Interessante an diesem Ansatz ist, dass ohne die Kenntnis exakter Wirkungsquerschnitte der
Reaktionen zwischen Projektilionen und den zahlreichen, in biologischen Geweben vorkommen-
den Elementen, relativ einfach eine Aktivitdt berechnet werden kann. Dabei wird die elementare
Zusammensetzung des Mediums beriicksichtigt. Dieses Kapitel beschéftigt sich mit der Imple-
mentierung einer derartigen Simulation und gliedert sich wie folgt: Zunéchst wird ein Modell
vorgestellt, welches eine Zuordnung von Gewebeparametern, insbesondere Dichten und Zusam-
mensetzungen, aus den mittels Computertomografie (CT) bestimmten Hounsfield Zahlen (HU)
ermoglicht. Auf Basis dieses Modells werden die fiir eine Aktivitdtsberechnung relevanten Nuk-
lide identifiziert. Es folgt eine theoretische Vorbetrachtung beziiglich des Auf- und Abbaus der
Aktivitdt unter Beriicksichtigung verschiedener Typen von Teilchenbeschleunigern. Ferner wer-
den fiir drei typische Tumorlokalisationen die Gewebezusammensetzungen statistisch analysiert.
Abschnitt 5.2 ist den physikalischen Modellen gewidmet, welche neben dem Yield-Konzept bei
der Implementierung der Software Anwendung finden. Insbesondere sind dies: Erstens die einein-
deutige Zuordnung zwischen relativen Massenanteilen von Elementen und Anteilen an den Refe-

renzmaterialien, in welchen die Yields gemessen wurden. Zweitens die lateralen Eigenschaften des
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5 Implementierung einer Yield basierten Vorhersage der Aktivitatsverteilung

Strahles, also die initiale Breite und die Streuung im durchstrahlten Medium, und drittens die
Verteilung der Positronen um die emittierenden Kerne. Da sich die zur Konstruktion von Phan-
tomen verwendeten Kunststoffe teils erheblich von biologischen Geweben unterscheiden, erfolgt
hierfiir eine Charakterisierung mittels des Monte-Carlo Simulationspaketes Geant4 (Agostinelli
et al., 2003). Mit diesem Werkzeug werden auch Yields in Calciumcarbonat simuliert, um das in
knochernen Strukturen haufige Element Calcium in die Yield basierte Simulation mit aufnehmen

zu konnen.

Die Funktionsweise der entwickelten Simulation wird an zwei Phantomen und zwei klinischen
Féllen diskutiert, wobei fiir einen der Letzteren eine Messung zum Vergleich zur Verfiigung
steht.

5.1 Vorbetrachtungen

5.1.1 Relevante Nuklide

Die Planung einer therapeutischen Bestrahlung erfolgt mit Hilfe einer computertomografischen
Aufnahme der betroffenen Region des Kérpers. Ein héufig benutztes Modell, um den Houns-
field Einheiten des CT Gewebeparameter zuzuordnen, stammt von Schneider et al. (2000). Dort
werden die Massenanteile w; der einzelnen Elemente ¢ fiir 24 HU-Intervalle angegeben. Der De-
finitionsbereich betrdgt —1000 bis 1600 HU. Damit lassen sich die Stoffmengen n; pro Voxel

berechnen, es gilt:
_ pzvy’z Uwi;-rﬂ%z (5 1)

Niswy,2 = M,
Es bezeichnen z, y, z die Indizes des dreidimensionalen Computertomogramms, p; , . die Dichte
im Voxel {z,y,z}, v das Volumen eines Voxels und M; die molare Masse des betreffenden Elemen-
tes. Die Zahl N; der Atome eines Elementes i in einem Voxel ergibt sich sofort zu N; = n;Na,
wobei Na die Avogadrosche Konstante bezeichnet. Abbildung 5.1 zeigt, am Beispiel des frontalen
Schnittes durch einen Schédel, das Ergebnis der Segmentierung fiir 12 Elemente. Wasserstoff und
Sauerstoff dominieren im weichen Gewebe, der Anteil an Stickstoff liegt etwa eine Gréfsenord-
nung unter den beiden genannten. Kohlenstoff ist in allen Gewebetypen vertreten. Die Elemente
Phosphor, Calcium und Magnesium finden sich fast ausschlieflich im Knochen. Natrium, Schwe-
fel, Chlor und Kalium finden sich in Bereichen verschiedener Hounsfield Zahlen, werden jedoch
aufgrund ihrer geringen Haufigkeit nicht weiter betrachtet. Der ermittelte Anteil an Argon ist
auf den Anteil in der Luft zuriickzufiithren. Die im Knochen hiufig anzutreffenden Elemente
Calcium und Phosphor liegen in verschiedenen Isotopen vor. Fiir das Element Calcium sind die
relevanten Isotope in Tabelle 5.1 aufgefiihrt. Es zeigt sich, das Fragmentierungsreaktionen, bei
denen 3Ca, ?Ca und ' Ca ein bis zwei Neutronen verlieren, nicht zu Nukliden fiihren, welche fiir

PT-PET relevant sind, da entweder die relative Haufigkeit der Mutternuklide sehr gering oder
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5.1 Vorbetrachtungen

die Tochternuklide stabil sind (hierunter fillt auch “!Ca mit einer sehr langen Lebensdauer). 8-
aktive Isotope sind demnach im Wesentlichen das 3°Ca und in geringerem Mafe das 3¥Ca. Durch

Verluste eines Deuterons bei der Reaktion von *°Ca kann auch 37-aktives **K (T} ,=7,63 min)

entstehen.
Wasserstoff le—4 Kohlenstoff le—4 Stickstoff le-5
2.8 2.1
2.4 1.8
1.5
2.0 12
1.6 0.9
1.2 0.6
0.8 0.3
0.4 0.0
-0.3
0.0
Sauerstoff les-4 Natrium le—6 le-7
2.00 1.05
5.4
0.90 48
0.75 4.2
0.60 3.6
3.0
0.45 2.4
0.30 1.8
1.2
0.15 0.6
0.00 0.0
Schwefel le-7 Chlor le-7
7.2 32
g
4.8 2-4
4.0 0
3.2 16
2.4 1.2
1.6 0.8
0.8 0.4
0.0 0.0
Kalium le-7 Calcium le-5
4.0
54 2.25
48 2.00 3.5
4.2 1.75 3.0
3.6 1.50 25
2.4 .
1.8 0.75 1>
1.2 0.50 1.0
0.6 0.25 0.5
0.0 0.00 0.0

Abbildung 5.1: Segmentierung des Computertomogramms zur Bestimmung des Anteils verschiedener
Elemente. Die Angabe der Werte erfolgt in mol Voxel 3. Die Voxelgrofe betrigt in
diesem Falle 1,21 x 1,21 x 3mm?.
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5 Implementierung einer Yield basierten Vorhersage der Aktivitatsverteilung

Tabelle 5.1: Auswahl an Isotopen des Calciums. Bei radioaktiven Nukliden ist die Halbwertszeit T} /o
angegeben, bei stabilen die Haufigkeit ihres natiirlichen Auftretens h. Die Daten wurden
aus der NuDat (2013) entnommen.

Nuklid  38Ca 39Ca 40Ca, ACa 2Ca BCa H“Ca
Ty 440ms 859,6 ms - 1,02-10° a - -
h - - 96,94 % - 0,65% 0,14% 2,09%

Tabelle 5.2 zeigt die Eigenschaften der betrachteten Nuklide. Neben den Halbwertszeiten sind
die partiellen Wechselwirkungsquerschnitte o bei der Kollision mit einem 1%(] Ton von Interesse.
Die Querschnitte wurden mittels der Parametrisierung von Sihver u. Mancusi (2009) analog zu

Fiedler (2007) abgeschétzt. Es sind nur Radionuklide aufgefiihrt, welche unter Emission eines

Positrons zerfallen.

Tabelle 5.2: Nuklide, welche fiir die Betrachtung herangezogen wurden, mit Wechselwirkungsquerschnit-
ten o und Halbwertszeiten T}/, beim Beschuss mit %C. Es sind nur die 3T-aktiven Toch-
ternuklide dargestellt.

Target Fragment o/mb Ty /s

A Name 7Z A Name 7Z
11 C 6 53,3 1220,04
12 C 6 10 C 6 2,3 19,308
7 Be 4 18,3 4,60-10°
13 N 7 20,6 597,9
4N T 12 N 7 2,5  1,10-1072
15 O 8 68,24 122,24
16 O 8 14 ) 8 3,2 70,62
11 C 6 20,1 1220,04
30 p 15 103,6 149,88
31 p 15 29 p 15 4,8 4,142
26 Al 13 194 6,35
39 Ca 20 533 0,86
40 Ca 20 38 Ca 20 0,58 0,44
38 K 19 35,0 458,16
35  Ar 18 5,7 1,78
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5.1 Vorbetrachtungen

5.1.2 Der Verlauf der Aktivitdt wihrend einer gepulsten Bestrahlung

Wird ein Target (Phantom oder Patient) einem Tonenstrahl ausgesetzt, findet durch Kernfragmen-

tierung eine Aktivierung statt. Die entstehende Aktivitdt A wird durch die Aktivierungsgleichung
Ap(t) = 0®Ne (1 - e_>‘t) (5.2)

beschrieben. Es bezeichnen Ap(t) die Aktivitat des Tochternuklids B, o den Wechselwirkungs-
querschnitt, ® die Teilchenstromdichte der Projektilionen, N¢ die Teilchenzahl des Mutternukli-
des C' und A die Zerfallskonstante des Nuklids B.

Gleichung (5.2) hat Giiltigkeit wihrend der Phasen der Strahlextraktion, den sogenannten Spills,
und dem damit verbundenen Aufbau von Aktivitdt. Wahrend der Spillpausen folgt die Aktivitat
des Nuklids B dem einfachen Zerfallsgesetz:

Ap(t) = A e M (5.3)

Dabei bezeichnet Ay die zum Zeitpunkt des Beginns der Giiltigkeit von Gleichung 5.3 vorhandene
Aktivitat.

Eine typische Bestrahlung an einem Synchrotron stellt einen periodischen Prozess aus Aktivie-
rung und reinem Zerfall dar. Die Bestrahlung beginne bei g, zu diesem Zeitpunkt sei die Aktivitét
Ag = 0. Zum Zeitpunkt ¢; ende die Strahlextraktion und es folgt eine Phase der Giiltigkeit von
Gleichung (5.3), diese ende zur Zeit to. Diese Struktur wird fortgesetzt, die Strahlextraktion be-
ginnt bei den Zeiten t9; und endet bei t9;41, wobei ¢ < n ist, und n die Gesamtzahl der Spills
bezeichnet. Um an den Zeitpunkten to; eine korrekte Fortsetzung des Aktivitétsverlaufs zu er-
halten, wird eine effektive Bestrahlungszeit tg ¢ verwendet. Sie entspricht der Zeit, die fiir den
Aufbau der Aktivitdt A(te;) bendtigt worden wéire, wenn zwischenzeitlich keine Strahlpausen

vorgelegen hétten. Aus Gleichung (5.2) folgt sofort:

1 A
- —(1- 4
bRt = =3 n( anNA> (5:4)

Die Formulierung mit einem periodischen Auf- und Abbau der Aktivitét orientiert sich an einem

Beschleuniger, welcher einen auf der Zeitskala von Sekunden gepulsten (makrogepulsten) Strahl
abgibt, wie z.B. das Synchrotron. Einen Sonderfall in dieser Beschreibung stellen Beschleuniger
dar, welche einen quasikontinuierlichen Strahl erzeugen. Quasikontinuierlich, bzw. continuous
wave (cw), meint hier, dass keine Pulsung im Sekundenbereich vorliegt. Mikropulsungen hinge-
gen finden bei allen Hochfrequenzbeschleunigern statt, die Mikropulsperiode T}, betrigt z. B. fiir
einen Protonenstrahl eines Isochronzyklotrons vom Typ C235 des Herstellers IBA 9,4 ns, und
eines '2C-Strahles im Energieintervall von 88 AMeV bis 430 AMeV des Synchrotrons SIS-18 des
GSI Helmbholtzzentrums fiir Schwerionenforschung zwischen 450 und 250 ns (Parodi, 2004). Auf
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5 Implementierung einer Yield basierten Vorhersage der Aktivitatsverteilung
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Abbildung 5.2: Zeitlicher Verlauf der Aktivitdt am (a) gepulsten und (b) quasikontinuierlichen Beschleu-

niger. Fiir die elementare Zusammensetzung wurde die Segmentierung eines gesamten
menschlichen Kopfes verwendet. Die schwarzen Graphen zeigen die tiber alle Nuklide
summierte Aktivitiit, die griinen Graphen die Aktivitit der Nuklide °C, ''C und 50,
und die rote Kurve die Aktivitdt aller weiteren Tochternuklide.

Grund der Halbwertszeiten der betrachteten Nuklide ist die Mikropulsung jedoch vernachlassig-

bar. Die periodische Formulierung ist jedoch auch fiir einen quasikontinuierlichen Strahl sinnvoll,

da im Verlauf einer Therapiefraktion Unterbrechungen auftreten kénnen. Der Aufbau der Akti-

vitdt durch die Targetfragmente ist fiir einen gepulsten und cw-Beschleuniger exemplarisch in
Abbildung 5.2 gezeigt. Dabei wird zwischen der Summe aus den Nuklide 1°C, 'C und '°0, sowie

dem Beitrag aller anderen gebildeten Nuklide unterschieden.

Fiir die Untersuchung des Zusammenspiels aus Zeitstruktur und elementarer Zusammensetzung

der einzelnen Gewebetypen wurden verschiedene Parametersitze festgelegt. Diese sind in Tabel-

le 5.3 gezeigt. Der Satz ,,Synchrotron® orientiert sich am Beschleuniger SIS-18 und der therapeu-

tischen Beamline der GSI. Es wird angenommen, dass die Strahlstrome verschiedener Beschleu-

nigertypen vergleichbar sind, das heifst, dass die Strahlapplikationszeit identisch ist. ,,CWA® und

LCWB* sind Parametersétze fiir cw-Beschleuniger mit unterschiedlichen Nachmesszeiten, im Falle

von ,,CWB* ist die gesamte Messzeit gleich der im Falle der Bestrahlung mit ,,Synchrotron®.

Tabelle 5.3: Parameterséitze fiir die Annahmen hinsichtlich der zeitlichen Struktur der Strahlapplikati-
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on am gepulsten und am quasikontinuierlichen Beschleuniger. Es bezeichnen nzyyien die
Zahl der Spills, tgpin die Dauer eines Spills, tpausen die Dauer der Pausen und tnach die
Nachmesszeit.

BezeiChnung NZyklen tSpiH / S tPausen / S tNach / S

Synchrotron 50 3 3 40
CWA+3 1 150 0 3
CWA-+60 1 150 0 40
CWA+120 1 150 0 120
CWB 1 150 0 187




5.1 Vorbetrachtungen

5.1.3 Die Aktivierbarkeit des Gewebes

Tabelle 5.2 ist zu entnehmen, dass zahlreiche Mutternuklide und deren Tochternuklide, mit teil-
weise deutlich unterschiedlichen Wechselwirkungsquerschnitten und Halbwertszeiten, zum Akti-
vitdtsaufbau beitragen. In Abschnitt 5.1.1 wurde ein Modell diskutiert, welches die Zuordnung
von Gewebeparametern zu Hounsfield Zahlen ermdglicht. Dieses dient als Basis fiir die folgen-
de Uberlegung: Fiir jedes HU-Intervall wird die relative Zusammensetzung des entsprechenden
Materials herangezogen und anschliefend werden mittels der Gleichungen (5.2), (5.3) und (5.4),
sowie den Parametern aus Tabelle (5.3), relative Aktivitdten der einzelnen Isotope berechnet.
Das Produkt c®N¢ in Gleichung (5.2) beschreibt die maximal erreichbare Aktivierung. Da es
sich um eine relative Abschétzung handelt, kann die Teilchenflussdichte ® = 1 gesetzt werden
und die Teilchenzahl N¢ durch die relative Teilchenzahl des betreffenden Gewebes oder Mate-
rials ersetzt werden. Bei diesem Vorgehen wird nur die Aktivierung des Targets selbst, also die
Targetfragmente beriicksichtigt. Das Inkludieren der Projektilfragmente ist im Rahmen dieser
einfachen Abschitzung schwer moglich. Hierfiir ist dann eine vollstdndige Simulation erforder-
lich, wie sie in den folgenden Kapiteln erldutert wird. Am Beispiel von zwei Gewebetypen und
zwei Gewebe dquivalenten Kunststoffen ist der Verlauf der Aktivitdt in Abbildung 5.3 gezeigt.
Die Zusammensetzung und die physikalischen Parameter der Kunststoffe ist den Tabellen A.2
und A.3 in Anhang A.2 (Seite 122) zu entnehmen.

Die Abhéngigkeit der Aktivierbarkeit von der Hounsfield Einheit des betreffenden Gewebes ist
in Abbildung 5.4 gezeigt. Es sei explizit bemerkt, dass die Dichte p nicht bei der Berechnung
der relativen Aktivitdten beriicksichtigt wurde. Die gezeigten Graphen veranschaulichen also
ausschlieflich den Einfluss der unterschiedlichen Gewebezusammensetzung. Die Dichte in Ab-

héngigkeit von der Hounsfield Einheit ist gesondert gezeigt.

Im Hinblick auf den bisher verwendeten Simulationsansatz (Ponisch et al., 2004), basierend
auf dem Referenzmaterial PMMA, ist ferner von Interesse, wie grofs der Anteil der dabei nicht
beriicksichtigten Isotope relativ zu dem der beriicksichtigten ist. Abbildung 5.4(b) zeigt daher
die Aktivitdt AA,e (HU), wobei gilt:

A,y = Do = 2idi i€ {11,100, 150} (5.5)

> Ai
Ages bezeichnet die Aktivitét aller Nuklide. Zunéchst ist festzustellen, dass massive Einfliisse der
elementaren Zusammensetzung gefunden werden, wobei die Art des Beschleunigers von Bedeu-
tung ist. Bei Betrachtung des Anteils nicht beriicksichtigter Nuklide zu °C, 'C und O, welcher
in Abbildung 5.4(b) gezeigt ist, findet man in zwei Intervallen deutliche Unterschiede. Erstens
im Intervall —1024 < HU < —950: Dieses Intervall beschreibt Luft. Der hohe Anteil an No
fithrt hier zum beobachteten Effekt der héheren relativen Aktivierung. Zweitens fiir HU grofer
120: In diesem Bereich beschreibt das Modell von Schneider et al. (2000) knécherne Strukturen,
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Abbildung 5.3: Aktivitit in Abhéngigkeit von der Zeit bei gepulster Bestrahlung fiir drei verschiedene
Materialien. Gezeigt sind 25 Spills mit einer Dauer von 3s und Pausen von 3s, ferner
eine Nachmesszeit von 2 min.

welche einen nennenswerten Anteil an Phosphor 3'P und Calcium “°Ca enthalten. Der Zerfall

der Tochternuklide dieser Nuklide fiihrt zu einem erheblichen Beitrag zur Aktivitét.

Der Einfluss der Gewebezusammensetzung ist bei cw-Beschleunigern und dort insbesondere bei
kurzen Nachmesszeiten von Bedeutung. Ab einer Nachesszeit von ca. 100s wird dieser Einfluss
jedoch vergleichbar mit einer gepulsten Bestrahlung, sofern alle Koinzidenzen beriicksichtigt wer-
den. Auf Grund der hohen Zahl zufalliger Koinzidenzen wurden bei den Messungen im Laufe der
Therapie alle Ereignisse wihrend der Spills verworfen (Enghardt et al., 2004). Diese Methode

wirkt sich auf den Einfluss der kurzlebigen Nuklide mildernd aus.

5.1.4 Zusammensetzung des aktivierten Gewebes bei ausgewahlten
Tumorlokalisationen

In Abschnitt 5.1.3 wurde dargelegt, dass die Tochternuklide des Calciums und des Phosphors,

sowie das Verhéltnis aus Kohlenstoff und Sauerstoff, unter Umstédnden einen nicht unerheblichen

Einfluss auf die Aktivierung des Targets haben kénnen. Deshalb wird in diesem Abschnitt die
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Abbildung 5.4: (a) Relative Aktivitdt A,e, welche durch die Targetfragmente bei Bestrahlung von Ge-
weben unterschiedlicher Hounsfield Einheiten mit 2C Strahlen erzeugt wird, dargestellt
unter Beriicksichtigung verschiedener Zeitstrukturen. Die Normierung erfolgt auf den
Wert des betragsméfig kleinsten HU Wertes. Zusétzlich ist die Dichte p schwarz dar-
gestellt. (b) Relativer Anteil AA,q der Aktivitiit, welche nicht durch die Nuklide 1°C,
1C und O erzeugt werden.

Zusammensetzung des Gewebes fiir drei ausgewéhlte Tumorlokalisationen analysiert. Hierzu wur-
den CTs der Bestrahlungsplanung verwendet. Fiir Tumoren an der Schidelbasis und der Prostata
stehen Messungen der Aktivitdtsverteilung zur Verfligung. Fiir beide Tumorlokalisationen wur-
den jeweils fiinf Patienten ausgewéhlt. Der Bestrahlungsplan besteht jeweils aus zwei einzelnen
Strahlenfeldern.

Da bisher keine Messung einer Aktivititsverteilung bei der der Bestrahlung einer Lunge! durch-
gefithrt wurde, erfolgte eine Simulation mittels des Monte-Carlo Programms PETSIM (Ponisch

et al., 2004). Fiir fiinf Félle wurde hier je ein laterales Feld untersucht.

Die Planungs-CTs wurden entsprechend Abschnitt 5.1.1 segmentiert, das Resultat beschreibt die
Matrix Sj,z .-, wobei x, y und z die rdumlichen Koordinaten und 7 der Index des Materials ist.
Als aktiviert gilt ein Voxel, dessen Aktivitat im rekonstruierten PET Bild grofer ist, als 10% des

globalen Maximums. Daraus ergibt sich die Matrix V', welche wie folgt definiert ist

1, A > A)-0,1
Vx,y,z = = maX( ) (56)
0, A, . <max(4)-0,1
Der Wert h der Klasse des Materials ¢ im Histogramm ist dann
hi =v Z Si;m,y,z : Vz,y,z (57)

x7y7'z

!Die CT-Daten sowie die Planung wurden freundlicherweise von Herrn Mag. Peter Kuef§ (Medizinische Univer-
sitit Wien / Allgemeines Krankenhaus Wien) zur Verfiigung gestellt.
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wobei v das Volumen eines Voxels ist. Die entsprechende Masse ergibt sich zu m; = h; - p;. Fiir

p wird die Dichte des HU-Wertes der Klasse angenommen.
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(a) Relative Volumenanteile
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Abbildung 5.5: (a) Relative Volumenanteile im aktivierten Volumen in Abhéngigkeit von der Houns-
field Zahl. (b) Relative Massenanteile in Abhéngigkeit von der Hounsfield Zahl. Die
Werte der Klassen sind willkiirlich auf den Wert der Klasse mit dem absolut kleins-
ten Mittelwert (HU = —T7) normiert. Die angegebenen Fehlergrenzen entsprechen der
Standardabweichung.

Erwartungsgeméfs finden sich in allen Féllen grofse Anteile an Volumen und Masse in einem
Bereich von 19 bis 80 HU. Dieses Intervall entspricht Weichgewebe. Gehirn weist Werte von 34 HU
(weike Substanz) und 40 HU (graue Substanz), die Prostata 40 HU auf. Weichgewebstumoren
sind ebenfalls diesem Bereich zuzuordnen. Bei der Lungenbestrahlung finden sich nennenswerte
Anteile von aktiviertem Lungengewebe, bzw. auch Lungenmasse. Der Knochenanteil (HU > 120)
ist sehr gering. Im Falle der Prostatabestrahlung zeigt sich eine ausgesprochene Dominanz des
Weichgewebes. Bei Schidelbasistumoren finden sich sowohl Anteile mit geringer HU, z. B. durch

luftgefiillte Kavitdten, als auch ein nennenswerter Anteil Knochen.

5.1.5 Fazit

Diese Vorbetrachtung zeigt, dass in weiten Teilen des menschlichen Gewebes eine Beschreibung
der Aktivitit durch die Beitrige von 1°C, 1'C und 5O ausreichend ist. Dies gilt insbesondere, da
die Projektilfragmente, welche hier noch nicht betrachtet wurden, einen erheblichen Anteil an Ak-
tivitit beitragen und fast ausschlieflich 19C- oder "' C-Kerne sind. In den bestrahlten Volumina
bei den unterschiedlichen Tumorlokalisationen findet sich auferdem iiberwiegend Weichgewebe,
in welchem die gebildete Aktivitdt gut durch die drei genannten Isotope beschrieben wird. In
Knochengewebe tragen jedoch auch besonders die Tochternuklide des Calciums 38K und 3°Ca
sowie des Phosphors P zur Gesamtaktivitit bei. Der Anteil des Calciums ist in den entsprechen-
den Gewebetypen deutlich hoher als der des Phosphors (Schneider et al., 2000) und insbesondere
das sehr kurzlebige ?Ca (T} /2 = 0,865) zeigt eine hohe Aktivitit. Daher wird die Simulation auf

Basis des Yield-Konzeptes mit den Referenzmaterialen Wasser, Graphit und PE entwickelt und
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spater mit Daten fiir CaCOg ergénzt. Dies erscheint sinnvoll, da zwar der Anteil an Knochen
relativ zum gesamten bestrahlten Volumen gering ist, lokal jedoch durchaus Effekte zu erwarten
sind (siehe auch Priegnitz et al. (2012)).

5.2 Physikalische Modelle

5.2.1 Vorbemerkung: Das Programm Petsim

PETSIM ist eine Software zur Vorhersage von ST-Aktivititsverteilungen, welche mittels des in-
Beam PET-Scanners BASTEI (siehe Abschnitt 2.4.3) wihrend der Bestrahlung mit 2C-Tonen
erfasst werden. Im Rahmen des Deutschen Schwerionen Tumortherapie-Projektes wurde das Pro-
gramm von B.G. Hasch geschrieben (Hasch, 1996), von R. Hinz und F. Ponisch weiterentwickelt
(Hinz, 2000; Ponisch, 2003) und von Laube et al. (2013) um eine 4D-Funktionalitét erweitert. Ab-
bildung 5.6 zeigt den Ablauf der Simulation, die benétigten Eingangsdaten sowie die verwendeten
Modelle schematisch.

PETSIM ist eine sogenannte Condensed-History Simulation, bestehend aus zwei Teilen. Der erste
Teil POSGEN (Hasch, 1996; Sihver u. Mancusi, 2009) simuliert die Erzeugung von Positrone-
nemittern in einem homogenen Phantom aus Polymethylmetacrylat (PMMA, [CoHgOs),,). Fiir
Dosisberechnungen werden derartige Berechnungen iiblicherweise in Wasser durchgefiihrt. Da
biologisches Gewebe aber einen nennenswerten Anteil an Kohlenstoff enthélt, ist PMMA ein

geeigneteres Referenzmaterial fiir die Vorhersage von 37-Verteilungen.

Im Rahmen der ersten Simulationsstufe wird der '?C- Strahl durch das Phantom propagiert, der
Energieverlust wird mittels der relativistischen Bethe-Bloch-Formel beschrieben (Bethe, 1930;
Bloch, 1933). Der Strahl erfiahrt in Materie nicht nur eine Abbremsung, sondern wird auch
gestreut. Wesentlicher Effekt hierbei ist die multiple Coulomb-Streuung. Die Simulation beriick-
sichtigt dieses durch Anwendung der Parametrisierung der Moliereschen Streutheorie (Moliere,
1948) entsprechend der Methode von Highland (1975). Auf die Problematik der Streuung der
Ionen des Strahles wird in Abschnitt 5.2.5 ndher eingegangen. Zur Bestimmung der totalen Wech-
selwirkungsquerschnitte der Kernreaktionen wird das Verfahren von Sihver u. Mancusi (2009)
zur Anwendung gebracht. Die Wahrscheinlichkeiten der Reaktionskanéle basieren auf Silberberg
u. Tsao (1973).

Das Ergebnis dieser ersten Stufe ist eine Datenbank, welche fiir jede der 252 Energien, welche am
SIS-18 fiir therapeutische Zwecke eingesetzt werden (Kramer et al., 2000), eine dreidimensionale
Verteilung der erzeugten S1-Emitter enthilt. Dabei wird eine feste Halbwertsbreite (FWHM)
des Strahles von 8 mm FWHM angenommen. Am Ende der ersten Stufe sind also alle kernphy-

sikalischen Prozesse modelliert.
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Abbildung 5.6: Schema der Simulationssoftware PETSIM. Mittig sind die einzelnen Schritte gezeigt,
links die dafiir benutzten Daten und rechts die verwendeten Modelle. Der rot umran-
dete Bereich wird bei der Implementierung der Yield basierten Simulation ersetzt bzw.
verandert.

Die zweite Stufe von PETSIM wendet die bisher gewonnenen Daten an, um die Aktivitatsvertei-
lung im Patienten zu ermitteln. An der GSI kam ausschlieklich das sogenannte Rasterscanning-
Verfahren zum Einsatz. Dies bedeutet, dass ein Bestrahlungsfeld in eine Zahl einzelner Raster-
punkte mit jeweils zwei Koordinaten in lateraler Richtung, der Zahl der zu applizierenden Ionen,
der Energie der Ionen, sowie der Strahlbreite, zerlegt wird. Die einzelnen Punkte werden dann
nacheinander abgestrahlt, wobei der Strahl zwischen zwei Punkten nicht unterbrochen wird (Ha-
berer et al., 1993). Fiir die Simulation bedeutet dies, dass die gesamte Aktivitdtsverteilung als
lineare Kombination der Beitrage der einzelnen Punkte betrachtet werden kann. Fiir eine kor-
rekte Vorhersage sind also die Aktivitéatsprofile aus der ersten Stufe unter Beriicksichtigung der

Situation im Patienten bzw. Phantom zu summieren.

Die Dichte in einem realen Fall schwankt zwischen 0,001 gcm ™3 fiir Luft und 2,3 g cm ™3 fiir Zahn-
gewebe. Die ST-Aktivititsverteilung im homogenen Medium aus der ersten Stufe der Simulation

werden entsprechend der wasserdquivalenten Pfadlénge lwgpr, gestaucht oder gestreckt, um der
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Inhomogenitdt Rechnung zu tragen. Ein weiterer wesentlicher Aspekt ist die zeitliche Struktur
der realen Bestrahlung: Die Aktivitét setzt sich auch einer komplexen Kombination von Emittern
mit unterschiedlichen Halbwertszeiten zusammen. Diese und die Intensitat des Strahles hangen
vom jeweiligen Rasterpunkt ab. Ferner ist stets mit Unterbrechungen der Bestrahlung zu rechnen.
Um dies korrekt Abzubilden, verwendet die Software die tatsdchliche Zeitstruktur der Bestrah-

lung.

PMMA weist eine andere elementare Zusammensetzung als die verschiedenen Gewebetypen auf.
Daher wird in Abhéngigkeit von der Hounsfield Zahl eines Voxels das Verhéltnis aus O und ' C
der Targetfragmente mittels eines konstanten, empirisch bestimmten, Faktors korrigiert. Nach er-
folgter Generation der ST-Emitter ist deren endlicher Weg durch die Materie zu beschreiben. Die
Spektren der Positronen wurden mittels der Fermi-Theorie des 5-Zerfalls ermittelt (Segre, 1964).
Zur Beschreibung der Propagation im Material wurde eine GEANT3-Simulation durchgefiihrt
(Geant3, 1994), mit deren Hilfe die notwendigen Werte tabelliert wurden. Der Weg der bei der
Annihilation entstandenen Photonen durch das Zielobjekt wird ebenfalls modelliert. Etwa 75%
der Annihilationsphotonen wird absorbiert. Bei den Photonen, welche das Target verlassen, wird
gepriift, ob sie einen Detektor treffen. Ist dies der Fall und erfiillen zwei detektierte Photonen

die Koinzidenzbedingung, wird ein Ereignis geschrieben.

5.2.2 Aktivierungsgleichung und Yield-Ansatz

Die Yield-Methode dient der quantitativen Beschreibung der Produktion ST -aktiver Nuklide im
Strahlenfeld des Ionenstrahles in einem bestimmten Material. Die von der Anwendung dieses
Modells betroffenen Teile des Simulationscodes sind in Abbildung 5.6 durch das rot gestrichelte

Rechteck veranschaulicht.

Fiir die Erzeugung der Zahl INV,, eines Nuklids in einem Target unendlicher Dicke gilt in der Tiefe
x:

dNp(z) = N(z)no(z)dr = N(x) X(z) dx (5.8)

Es bezeichnen n die Dichte der Targetatome, o(z) den Wechselwirkungsquerschnitt, ¥(x) die
Wechselwirkungsquerschnittsdichte und N(z) die Zahl der Projektilionen in Abhéngigkeit von

der Tiefe z.

Aus Gleichung (5.8) folgt fiir die Zahl N):

00 o) 0
Ny (z) = /:0 AN, = /:ON(x)Z(x) dr = —/E:E N(E)S(E) S(lE)dE (5.9)

Dabei bezeichnet S(E) = —dFE/dz das Bremsvermdogen.
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Die Ausbeute an von den Tochternukliden N, erzeugter Aktivitat A wird als Yield y bezeichnet

und ist wie folgt definiert:
_ AV

y =
Q
@ bezeichnet dabei die Ladung It des Strahles, wobei I der elektrische Strom des selben und ¢
die Zeit ist. A symbolisiert die Zerfallskonstante des Tochternuklids.

(5.10)

Fiir Targets mit beliebiger Dicke d gilt in einem Intervall j, definiert durch die Tiefen [xg,z1]:

y;(d) = y(Eo) — y(E1) = y(E(x0)) — y(E(z1)) (5.11)

Von Priegnitz et al. (2008b) wurde fiir die Zwecke der PET-Simulation eine leicht modifizierte
Version des Yield vorgeschlagen, welcher auch in dieser Arbeit Verwendung finden wird. Zur
Unterscheidung von der Standarddefinition wird das Formelzeichen Y benutzt. Drei Unterschiede
sind zu nennen: Erstens wird die Produktionsrate P anstelle der Aktivitat benutzt, zweitens wird
statt des elektrischen Stromes I der Teilchenstrom ¢ verwendet. Drittens erfolgt die Angabe der

Werte fiir YV fiir diskrete Tiefen- bzw. Energieintervalle j mit Breiten Az;:

P;

Y3 - quﬂS]

(5.12)

Der Yield ist vom Material abhéngig. Fiir die Referenzmaterialien Wasser (H20), Graphit (C)
und Polyethylen [CoHyl, wurden von Fiedler (2007), Sommerer et al. (2009) und Priegnitz (2011)
Yields fiir therapeutisch relevante Energien am '?C Strahl gemessen und eine Datenbasis erstellt.
Diese Datenbasis enthilt eine Berechnungsvorschrift fiir den Yield der Nuklide °C, 'C, N und
150 in Abhingigkeit des Materials sowie der Anfangs- und der Restenergie.

5.2.3 Materialkomposition

Zur Berechnung der Yields in beliebigen Materialien sind lineare Kombinationen der Yields in
den Referenzmaterialien zu verwenden. In diesem Abschnitt wird zunéchst gezeigt, dass das
resultierende Gleichungssystem eindeutig l6sbar ist und es wird eine Matrix zur Berechnung
der Koeffizienten fiir beliebige Materialien gegeben. Im Knochen findet sich neben Kohlenstoff,
Sauerstoff und Wasserstoff ein nennenswerter Anteil an Calcium. Die Betrachtung wird daher

auch auf die potentielle Messung von Referenzyields in Calcium haltigen Materialien erweitert.

Die elementare Zusammensetzung eines beliebigen Materials erfolge mit einem Anteil ayy Wasser,
ag Graphit und ap Polyethylen. Es gilt die Randbedingung ) . a; = 1. Die Anteile der Elemente

im betrachteten Material werden als ny, ng und ng bezeichnet.
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Das zu l6sende Gleichungssystem lautet:

Kohlenstoff : aw-0 4+ ag-1 4+ ap-2 = nc
Wasserstoff : aw-2 + ag-0 + ap-4 = ng (5.13)
Sauverstoff : aw-1 + ag-0 + ap-0 = npo

Die zugehorige Matrizengleichung ergibt sich sofort zu:

0 2 aw ne
A-d=n+ (2 0 4| |ag| = |ngm (5.14)
1 0 0 ap no

Die Determinante der Matrix A ist det(A) = 4. Damit ist A reguldr und invertierbar. Somit
besitzt das Gleichungssystem (5.13) die eineindeutige Losung:

a=A"1A=-14 -2 4| |ny (5.15)

Mit der inversen Matrix A~! kénnen damit fiir jedes beliebige Material die Koeffizienten direkt
berechnet werden. Zur Anwendung im Rahmen einer Vorhersage der ST-Aktivititsverteilung in
Patienten bietet es sich an, die Parameter nicht fiir Gewebetypen darzustellen, sondern in Abhén-
gigkeit der Hounsfield Zahl des CT. Dieses erfolgte auf Basis der Segmentierung nach Schneider
et al. (2000), wie in Abschnitt 5.1.1 diskutiert. Abbildung 5.7(a) zeigt die Parameter aw, ag
und ap in Abhéngigkeit von der Hounsfield Zahl. Da auch Aktivitdtsverteilungen in Phantomen
berechnet werden sollen, deren Zusammensetzung wohl bekannt ist, werden fiir die verwendeten
Kunststoffe die Parameter a; explizit berechnet. Tabelle 5.4 zeigt die Parameter fiir einige aus-
gewahlte Materialien bzw. Gewebetypen. Ferner sind die jeweiligen nicht modellierbaren Anteile

angegeben.

Erweiterung fiir Calcium

Zur Messung von Referenzyields fiir kalziumhaltige Materialien konnte beispielsweise Calcium-
carbonat CaCOj3 verwendet werden. Es enthélt neben Calcium nur bereits modellierte Elemente
und weist eine relativ hohe Dichte p = 2,73gcm™2 auf. Die von ?Ca emittierten Positronen
weisen eine hohe [B-Endpunktsenergie (5,5 MeV) auf. Insofern ist die hohe Dichte giinstig, da
sie die grofse Reichweite der Positronen kompensiert, welche sich negativ auf die Auflosung der

BT-Aktivititsverteilung auswirken wiirde.
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Tabelle 5.4: Parameter zur Komposition aus Referenzmaterialien fiir ausgewéhlte Gewebetypen bzw.
Phantommaterialien. Der Rest  kennzeichnet den relativen zahlenméfigen Anteil, der nicht
modelliert werden kann, da er aus Elementen besteht, welche nicht in der Yield-Datenbank
vorhanden sind. Die Summe der Parameter und des Rests ist 1, vereinzelt auftretende
Abweichungen hiervon sind auf die Rundung zuriickzufiihren.

Gewebe aw ac ap Restr
Lunge 0,88 0,08 0,04 0,01
Prostata 0,90 0,07 0,03 0,01
Gehirn, Graue Substanz 0,90 0,05 0,05 0,01
Cranium 0,59 0,44 —-0,03 0,09
Corticaler Knochen 0,60 0,51 -0,11 0,14
Material aw ac ap Restr
Wasser 1,00 0,00 0,00 0,00
PMMA 0,33 0,50 0,16 0,00
Lung (LN450) 0,25 0,41 0,34 0,04
AP6 adipose RMI 453 0,19 0,48 0,33 0,01
CT Solid Water RMI 451 0,23 0,52 0,25 0,02
Solid Water RMI 457 0,23 0,52 0,25 0,02
Muscle RMI 452 0,23 0,52 0,26 0,02
CB2 - 10% CaCO3 0,24 0,47 0,30 0,02
CB2 - 30% CaCO3 0,31 0,53 0,16 0,03
CB2 - 50% CaCO3 0,38 0,59 0,03 0,06
SB3 Bone, Cortical RMI 450 0,44 0,62 0,06 0,09
B200 Bone Mineral 0,28 0,54 0,18 0,04
IB3 Inner Bone RMI 456 0,28 0,54 0,18 0,04

Das Gleichungssystem wird ganz analog zu Gleichung (5.13) formuliert. Man erhélt in Matrix-

schreibweise:
01 2 1 a ne
2 0 4 0 b
A d=ii o — | ™ (5.16)
1 0 0 3 c no
0 001 d NCa

In diesem Fall ist det(A) = 4, damit ist auch in diesem Fall eineindeutige Losbarkeit gegeben.

Die Losung lautet:

0 0 4 -12] [nc
g—A gt t 72 416 (5.17)
410 1 -2 6 no
0 0 0 4] |nc.

CaCOs ist also aus der Sicht der Darstellbarkeit verschiedener Gewebetypen eine geeignete Wahl

fiir ein Referenzmaterial. Die resultierenden Parameter a; fiir menschliches Gewebe sind in Ab-
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bildung 5.7(b) in Abhéngigkeit von der Hounsfield Zahl gezeigt.

1.0 1.0

aj

—0.2F — Wasser «— PE ~—= Rest
— Graphit — Graphit «— Calciumcarbonat
_0'4 1 1 1 I I I -0.4 L L L L 1 1
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HU HU
(a) a; bei drei Referenzmaterialien (b) a; bei vier Referenzmaterialien

Abbildung 5.7: Segmentierung des CT in relative Anteile a; der Referenzmaterialien (a) Wasser, Gra-
phit und PE sowie (b) zusétzlich Calciumcarbonat.

5.2.4 Ermittlung der Restenergie

Die Restenergie eines Projektilions in einem Voxel k& wird basierend auf der wasserdquivalenten
Weglénge lwgpr, ermittelt. Die Zuordnung einer WEPL zu einem Voxel eines CT mit einer
bestimmten Hounsfield Zahl ist ein nichttriviales Problem. In der Literatur werden verschiedene

empirische Ansétze diskutiert.

In Abbildung 5.8(a) sind vier verschiedene Ansétze gezeigt. Zum einen kann die Dichte verwendet
werden, um nach Gleichung (5.18) jedem Voxel eine lwgpr, zuzuordnen. Die Dichten in der
Abbildung wurden entsprechend der Methode nach Schneider et al. (2000) ermittelt.

[——3 (5.18)

w

Die empirischen Modelle nach Minohara et al. (1993) und Jacob (1996), sowie die von der PET-
Gruppe wihrend des Therapieprojektes angepassten Werte zeigen vor allem bei hohen HU gerin-
gere Reichweiten. Fiir die Simulationsrechnungen werden die WEPL Daten der PET-Gruppe (in
Abbildung 5.8(a) als HZDR bezeichnet) verwendet.

Die Restenergie der Projektile in der wasserdquivalenten Tiefe lywgpr, bei bekannter gesamter
Reichweite lwgpr, son kann dann aus den tabellierten Werten fiir die Eindringtiefe in Abhéngigkeit

von der Energie bestimmt werden, wobei fiir die Resttiefe

R = IWEPL rest = IWEPL soll — IWEPL (5.19)

einzusetzen ist.
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5 Implementierung einer Yield basierten Vorhersage der Aktivitatsverteilung

Fiir die Reichweiten R(E) werden fiir einen Energiebereich von 88,83 AMeV bis 400,00 AMeV
die von der GSI experimentell ermittelten Werte verwendet (Jékel et al., 2000). Fiir niedrigere
Energien wurde die Reichweite in 10 AMeV Schritten mittels ATIMA (Geissel u. Scheidenberger,
1998; Scheidenberger u. Geissel, 1998) berechnet. Diese theoretischen Werte unterscheiden sich
bei grofen Energien leicht von denen der GSI. Bei 88,83 AMeV betrigt die Abweichung noch
0,37 mm. Eine Ergénzung der experimentellen Daten mit den berechneten bei niedrigen Energien
erscheint daher legitim. Die Abhingigkeit R(FE) fiir beide Félle ist die Abbildung gezeigt 5.8(b).

2.0
— Dichte
— Minohara 1993
1sl| — Jacob 1996 =
Il — HzDR /
1S
1S
~10
z
w
=
0.5
0.0 0
~1000 ~500 0 500 1000 1500 0 50 100 150 _ 200 250 300 350 400
HU E / AMeV
(a) WEPL-Modelle (b) Eindringtiefe von *C-Tonen in Wasser

Abbildung 5.8: (a) Verschiedene empirische Modelle zur Umrechnung der Hounsfield Zahl eines Voxels
in eine wasserfiquivalente Wegliinge. (b) Eindringtiefe von 2C-Ionen in Wasser in Ab-
héngigkeit von der Energie, geméf den Messungen an der GSI und den Berechnungen
mittels ATIMA.

5.2.5 Strahlmodell

Die gemessene Yield-Datenbank enthélt keine Informationen hinsichtlich der lateralen Ausdeh-
nung der Aktivitdtsverteilung. Es sind folglich zwei Aspekte der einzelnen Bleistiftstrahlen zu
beschreiben. Erstens die laterale Verteilung der Fluenz der priméren Ionen wie sie vom Beschleu-
niger kommen und zweitens die laterale Aufstreuung im Target selbst. Ohne den Einfluss der
Streuung kann die Intensitét des Strahles als gaussformig angenommen werden (Kramer et al.,
2000). Die Wahrscheinlichkeit ps(r) eines Teilchens, sich im Abstand 7 zum Zentrum des Strahles

zu bewegen, ist folglich:
1 -

p r) = e 20%
«(7) \/2mo?

os bezeichnet die intrinsische Breite der Verteilung. Die Therapiestrahlfiihrung am Synchrotron

(5.20)

SIS-18 der GSI stellt sieben mogliche nominale Strahldurchmesser zur Verfiigung. Diese sind
von der Energie abhéngig. Abbildung 5.9(a) zeigt die jeweiligen Breiten og in Abhéngigkeit von
der Energie. Die Aufstreuung des Strahles im Strahlaustrittsfenster und im Luftraum vor dem
Eintritt in den Patienten bzw. in das Target wird nicht im Detail betrachtet. Statt dessen wird ein

energieunabhéngiger Beitrag von 1 mm angenommen, der diese zusétzlichen Effekte einschliefst.
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5.2 Physikalische Modelle

Bei einer moglichen Erweiterung der Simulation fiir Protonenstrahlen wére diese Vereinfachung

nicht mehr zuléssig, da Protonen eine wesentlich stirkere Streuung erfahren.

45 45m
4.0F w i
3.5f E 40} 1
3.0t 1005
E” g
Easp . > 351 1
~
© 2.0t 1 2
L5SF — F1 — F4 1 301 1
1oL — F2 — F5 i
— F3 F6  — F7
05 | | | | | | | 25 | | | | | | |
100 150 200 250 300 350 400 —-1000 -500 0 500 1000 1500 2000
E / AMeV HU
(a) Strahlbreiten des SIS-18 (b) Strahlungslédngen

Abbildung 5.9: (a) Standardabweichungen der radialen Fluenzverteilung fiir die sieben Parametersétze
in Abhéngigkeit von der Energie. (b) Strahlungsldngen in Abhéngigkeit von der Houns-
field Zahl des Gewebes.

Die Streuung eines geladenen Teilchens in Materie ist das Resultat zahlreicher einzelner Streu-
prozesse an den Targetkernen. Sie wird daher als multiple Coulombstreuung bezeichnet. Die
urspriingliche Theorie stammt von Bothe (1921) und Moliere (1948). Eine fir den praktischen
Einsatz geeignete Néherung ist Highland (1975) zu entnehmen. Letzte wurde in der bisherigen
Version des Simulationsprogrammes zur Anwendung gebracht. In dieser Arbeit wird die Formulie-
rung fiir dicke Targets nach Gottschalk et al. (1993) verwendet. Fiir die Standardabweichung des
Streuwinkels oy gilt, wobei p der Impuls, Z,, die Kernladungszahl des Projektils, [ die Weglidnge
und Xy die Strahlungsléange ist:

1/2
1 I Lr1N2 ar
= 141MeV-Z, [ 1+ =log,q — —) == 21
o ;1 MeV p<+90g10X0> </0 <pv) Xo) (5.21)

Unter der Annahme kleiner Winkel folgt fiir 0., nach Reihenentwicklung des Tangens:
0. = ltanoy ~ loy (5.22)

Die radiale Verteilung der Teilchen, bedingt durch die multiple Coulombstreuung, ergibt sich

damit zu:

2
1 -5

r)= e 20¢
pC( ) \/W

Die Strahlungsliange Xg ist definiert als die Lénge, bei der die Energie eines Elektrons durch

(5.23)

Erzeugung von Bremsstrahlung auf den Faktor 1/e abgesunken ist. Die Verwendung dieser Grofe
in Gleichung (5.21) ist weniger systematischen Uberlegungen als dem Auftreten dhnlicher Grofen

in der Definition der Strahlungsléinge und in der Moliere-Theorie geschuldet. Strahlungsléangen fiir
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5 Implementierung einer Yield basierten Vorhersage der Aktivitatsverteilung

verschiedene Elemente sind tabelliert, z. B. in Tsai (1974). Die Berechnung der Strahlungsldnge

fiir ein aus verschiedenen Elementen zusammengesetztes Material erfolgt nach Tsai (1974) geméak:

-1

XoV) = Y wid) - | Syt (5.24)
j 5]

7

Dabei bezeichnet w; den zahlenméafigen Anteil des Elementes ¢ am Material und A; die Kern-
masse des Elements. Fiir die Berechnung von Xy wurde die CT-Segmentierung nach Schneider
et al. (2000) und Gleichung (5.24) verwendet. Das Resultat, die Strahlungslange in Abhéngigkeit
von der HU, ist in Abbildung 5.9(b) gezeigt.

Die gesamte laterale Verteilung p(r) der Fluenz der Primérteilchen ist die Faltung der intrinsi-

schen Verteilung des Strahles und des Einflusses der Streuung.

p(r) = pe(r) * ps(r) (5.25)

Nach Fouriertransformation der Gleichungen (5.20) und (5.23) und folgender Multiplikation er-
gibt sich die gesamte Verteilungsfunktion des Bleistiftstrahles:
1 . 1 2

p rMN= — e_2(0%+0'g) = e 202 526
(r) 21(02 + 02) V2mo? (5.26)

Das Ergebnis dieser Uberlegungen ist in Abbildung 5.10 gezeigt. Die Streuung der 2C-Ionen
fiihrt in der Tiefe des Targetmaterials zu einer deutlichen Verbreiterung des Strahles. Die Ab-
héngigkeit der Streuung vom durchstrahlten Medium zeigt Abbildung 5.10(a). Man beachte die
Skalierung der Abszisse auf gecm™2, d.h. der sichtbare Effekt beruht ausschlieflich auf der ele-
mentaren Zusammensetzung und nicht auf der Dichte des Materials. Bei Beriicksichtigung der
initialen Strahlbreiten o; relativiert sich diese Aussage. Auf Grund der quadratischen Addition
nach Gleichung (5.26) ist der Einfluss der Streuung auf einen Strahl endlicher Breite wesentlich

geringer, wie in Abbildung 5.10(a) gezeigt

5.2.6 Die Annihilationsverteilung einer Punktquelle

Die von den ST -aktiven Kernen emittierten Positronen weisen eine endliche Energie und damit ei-
ne endliche Reichweite in Materie auf. Um von der Generationspunkteverteilung - welche mittels
des Yield-Konzeptes und des Strahlmodells erzeugt wird - zur messtechnisch erfassbaren Anni-
hilationspunkteverteilung zu gelangen, ist der Weg der Positronen im Medium zu beschreiben.
Dabei wird erneut besonderer Wert auf die elementare Zusammensetzung der relevanten Medien

gelegt.
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5.2 Physikalische Modelle
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Abbildung 5.10: (a) Aufweitung des 2C Strahles mit einer Reichweite von 20 cm in Materialien verschie-
dener Strahlungsldngen Xy und Dichten p. Fiir Knochen wurden die entsprechenden
Werte fur 2050 HU verwendet (vgl. hierzu auch Abbildung 5.9(b)). (b) Resultierende
Strahlbreiten fiir verschiedene initiale Breiten o; in Wasser.

In der vorhandenen Version der Simulation wird die Verteilung der Positronen um den emittie-
renden Kern mittels des Monte-Carlo Programmpaketes Geant3 in PMMA simuliert und in Form
einer Datenbank verwendet (Ponisch et al., 2004; Geant3, 1994). Anstatt dessen wird hier ein em-
pirisches Modell fiir die Annihilationspunkteverteilung von Palmer et al. (2005) zur Anwendung
gebracht. Hierbei werden die gaussformigen Reichweiteverteilungen monoenergetischer Positro-
nen iiber das gesamte Energiespektrum integriert. Die Annihilationsdichte pee(r) der 3T-Teilchen

im Abstand 7 um die Punktquelle ist demnach im dreidimensionalen Raum:

T

Emax 1 2
ee\T) = ———¢ 222 N(E)dFE 5.27
puctr) = [ e TN E) (5.27)

Es bezeichnet Ep.x die maximale Energie eines 3*-Teilchens, N(E) das Spektrum der B+-
Strahlung, » den Abstand von der Punktquelle und o die Breite der Verteilung.

Fiir o gilt geméf Palmer u. Brownell (1992) ndherungsweise:
Rex(Ei) (528)
Dabei symbolisiert F; die initiale Energie des Positrons und Reyx die extrapolierte Elektronen-

reichweite im umgebenden Medium. Das Bremsvermégen von Elektronen und Positronen wird

hier als ann&hernd gleich angenommen (Palmer u. Brownell, 1992).

Extrapolierte Reichweiten von Elektronen

Zur Berechnung der extrapolierten Reichweiten Ry wird auf eine empirische Formulierung von
Tabata et al. (1972) zuriickgegriffen. Der Giiltigkeitsbereich der Formel wird mit 0,3 keV —30 MeV
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5 Implementierung einer Yield basierten Vorhersage der Aktivitatsverteilung

angegeben. Es gilt:

1 asT g
Rex = — In(1 + — 2
“ (ag ( a27) 1+ a47"15) cm? (5.29)

Die initiale Energie der Elektronen 7 ist normiert auf die Ruheenergie in Gleichung (5.29) einzu-
setzen, also 7 = Ey,/ mec? wobei m, die Elektronenruhemasse und ¢ die Lichtgeschwindigkeit ist.
Die Parameter a; werden aus empirisch bestimmten Parametern b; berechnet, welche in der Ori-
ginalarbeit gegeben sind: by = 0,2335, by = 1,209, b3 = 1,78 - 1074, by = 0,9891, b5 = 3,01 - 107%,
be = 1,468, by = 1,180 - 1072, bg = 1,232 und by = 0,109.

ay =01 A)Z%2;  ay =b3Z; az = by — bsZ;
ay =bg —brZ; az=bg/Z% (5.30)
Die in den Bestimmungsgleichungen der a; auftretenden Kernladungszahlen Z sowie die Massen-

zahlen A sind im Falle von Medien, welche aus verschiedenen Nukliden bestehen, durch effektive

Werte Zqg und Aeg zu ersetzen.

Es gilt hierfiir nach Tabata et al. (1972):

Zet =Y _ fiZi (5.31)
-1

Aot = Zo (i) (5.32)
eff

(1) Zfi (53)

Dabei bezeichnet f; die relativen Massenanteile des Elementes ¢ am Komposit. Tabelle 5.5 zeigt

die entsprechenden Werte fiir eine Auswahl an Geweben und Materialien.

Exemplarisch sind in Tabelle 5.6 die extrapolierten Reichweiten Rex geméft Gleichung (5.29) in
Wasser fiir die betrachteten 31-Emitter gegeben. Zum Vergleich wurden Valk et al. (2004) die fol-
genden Werte fiir Positronenreichweiten entnommen: R(1C)=0,41gem=2, R(**N) =0,51 gcm 2
und R(*?0)=0,73gcm 2.

Spektren der 3-Strahlung

Um Gleichung (5.27) anwenden zu konnen, ist das Spektrum der emittierten Positronen zu be-
stimmen. Es handelt sich um ein kontinuierliches Spektrum, da die Energie auf das Positron und
das zusitzlich entstehende Neutrino verteilt wird. Das Spektrum N (E)dE quantenmechanisch

erlaubter Uberginge wird durch nachstehende Gleichung beschrieben (Levin u. Hoffman, 1999;
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5.2 Physikalische Modelle

Tabelle 5.5: Effektive Kernladungszahlen Z.g und Massenzahlen A.g ausgewéhlter Gewebetypen sowie
Phantommaterialien. Die Gewebetypen werden durch ihre Hounsfield Zahl H beschrieben.

Daniel, 1968; Wu u. Moszkowski, 1966).

Material Lot Aesr
Luft 7141 14,475
Lunge LN 450 6,689 12,370
PE 5,285 9,272
Wasser 7,217 13,001
PMMA 6,240 11,575
Knochen SB3 10,336 20,015
Gewebe H Lot Actt

HU —1024 — —950 7,375 14,774
HU —120 — —82 5844 10,497

HU —22 - 8 6,551 11,848
HU 120 — 200 7118 13,034
HU 500 — 600 8,606 16,122

HU 1000 - 1100 9,953 19,049
HU 2000 - 2100 11,579 22,756

— E)dE (5.34)

Dabei ist N (E) die Zahl der Zerfille bei einer Energie E, g eine Konstante, p der Impuls und

Emax die B-Endpunktenergie. Energie und Impuls sind in Einheiten von mec? bzw. mec in die

Gleichung einzusetzen. Es gilt also E = Emec® und p = pmec. F(Z,E) bezeichnet die Fermi-

Funktion. Eine nichtrelativistische Approximation hierfiir ist (Daniel, 1968; Wu u. Moszkowski,

Tabelle 5.6: Eigenschaften der betrachteten Nuklide: Die mittlere Positronenenergie E, maximale Po-
sitronenenergie F,.x, die relative Haufigkeit des betrachteten Ubergangs h, die extrapolier-
te Reichweite von Elektronen Rey in Wasser, sowie die Quelle der angegebenen Energien.

Nuklid = Rex/-E5 h/% FE/keV Epax/keV  Quelle

10¢ 0,87 98,500 814,26 1907,6 Tilley et al. (2004)

e 0,38 99,7669 385,70 960,4 Kelley et al. (2012)
150 0,78 99,9003 735,28 1732,0  Ajzenberg-Selove (1991)
BN 0,50 99,8036 491,82 1198,5 Ajzenberg-Selove (1991)
30p 1,56 99,803 1441,13 3210,4 Basunia (2010)

38K 2,53 99,92 2323,04 5022,3 Cameron u. Singh (2008)
39Ca 2,79 99,921 2562,24 5510,6  Singh u. Cameron (2006)
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1966):

~ 27

Firngiltn=—-Z2 oF /P, wobei a die Feinstrukturkonstante und Z die Kernladungszahl des Toch-
ternuklids ist. Der Impuls des Positrons und ergibt sich durch Anwendung der relativistischen
Energie-Impuls-Beziehung.

E? = p? + (moc?)? (5.36)

Damit folgt unmittelbar:
pPP=E*—1 (5.37)

Mittels Gleichung (5.34) kénnen die Spektren der betrachteten Nuklide leicht berechnet werden.
Abbildung 5.11 zeigt sie fiir die untersuchten Nuklide. Die Normierung erfolgte so, dass die

Flachen unter allen Kurven identisch sind.
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Abbildung 5.11: Spektren der in Tabelle 5.6 aufgefiihrten Nuklide, berechnet nach Gleichung (5.34).
Die Zahl der Positronen mit einer bestimmten Energie N(FE) wurde so normiert, dass
die Flachen unter allen Kurven identisch sind.

Radiale Verteilung der Annihilationspunkte

Die Dichte der Annihilationspunkte in Abhéngigkeit von der radialen Position pee(r) kann nach
den Betrachtungen in Abschnitt 5.2.6 nun geméf Gleichung (5.27) berechnet werden. Abbildung
5.12 zeigt die Verteilung der Annihilationspunkte der betrachteten Nuklide in Wasser im dreidi-
mensionalen Fall in halblogarithmischer Darstellung. Die Berechnung erfolgte an 1000 Stiitzstel-
len zwischen 0 und der maximalen Elektronenreichweite bei gegebener S-Endpunktenergie. Wie
erwartet haben die verschiedenen g-Endpunktenergien der Nuklide einen wesentlichen Einfluss

auf die Verteilung der Annihilationspunkte.

Die verschiedenen Gewebetypen bzw. Phantommaterialien weisen unterschiedliche effektive Kern-
ladungs- und Massezahlen auf. Sowohl A.g als auch Z.g gehen in die Berechnung der Elektro-

nenreichweiten und damit in die Breite der Annihilationspunkteverteilung der Positronen ein.
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Abbildung 5.12: Verteilung der Annihilationspunkte in Abhéngigkeit von dem Abstand zur emittieren-
den Quelle. Das umgebende Medium hat die Eigenschaften von Wasser.

Um den Einfluss der elementaren Zusammensetzung zu analysieren, wurden die effektiven Zah-
len verschiedener Materialien berechnet und jeweils die Annihilationspunkteverteilung ermittelt.
Das Ergebnis ist in Abbildung 5.13 dargestellt. Aus Griinden der Ubersichtlichkeit wurden nur
ausgewahlte Materialien dargestellt. Aufserdem beschrankt sich die Darstellung auf das Nuklid
mit der niedrigsten Endpunktenergie (}!C) und das mit der hochsten (3Ca).

Im Bereich der relevanten Materialien zeigt sich ein recht geringer Einfluss der elementaren
Zusammensetzung, lediglich die maximalen Reichweiten unterscheiden sich um wenige Millimeter.
Daher wird dieser Einfluss im Weiteren vernachldssigt und es werden die effektiven Werte fiir
Wasser Zqg = 7,217 und Aeg = 13,001 verwendet. Um die verschiedenen Dichten, der von einem
Positron durchlaufenen Materialien, zu beriicksichtigen, erfolgt in der Simulation eine voxelweise
Propagation mit einem zufélligen Richtungsvektor durch das Medium. Der Abstand zwischen
Generations- und Annihilationspunkt wird durch die eindimensionale Form des hier dargestellten
Modells bestimmt.

5.2.7 Zusammenfassung

Das Konzept und der Ablauf der Yield basierten Simulation ist in Abbildung 5.14 schematisch
gezeigt. Man vergleiche dies mit dem rot umrandeten Bereich in Abbildung 5.6. Der Rest der
Software bleibt weitestgehend unverandert. Lediglich Funktionen, welche fiir die Monte-Carlo ba-
sierte Variante spezifisch sind, werden im Yield-Modus deaktiviert. Das Yield Konzept ermoglicht
den Verzicht auf die Modellierung der Kernreaktionen und damit auf die Kenntnis der makro-
bzw. mikroskopischen Wechselwirkungsquerschnitte. Das Bremsvermogen nach Bethe (1930) und
Bloch (1933) taucht in Abbildung 5.14 nicht explizit auf, ist jedoch in der Kalibrierung der Reich-

weite als Funktion der Energie implizit enthalten.
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der Aktivitatsverteilung
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Abbildung 5.13: Annihilationspunkteverteilung von Positronen, welche von 'C und 3°Ca emittiert
werden, in verschiedenen Medien.

Das neuartige Konzept erméglicht weiterhin relativ einfach umzusetzende Optimierungen hin-
sichtlich des Strahlmodells. Erstens die Verwendung des realen (bzw. tabellierten) Strahlradius.
Bei der MC Variante von PETSIM wird ein fester Strahlfokus von 8 mm FWHM, zuziiglich des
Beitrages der Aufstreuung des Strahles, angenommen. Auf Grund der Condensed History Struk-
tur der originalen Simulation ist es grundsétzlich moglich, die verschiedenen Durchmesser zu
bertiicksichtigen. Dies ist jedoch relativ unhandlich, da dann fiir jede der 252 Energien jeweils
eine Simulation fiir jeden der sieben moglichen Strahlfoki zu berechnen wére. Zweitens werden in
der Yield basierten Version Inhomogenitéten in verbesserter Weise behandelt. Wahrend bei der
MC Version das zuvor berechnete Profil entlang der Strahlrichtung entsprechend des Verhéltnis-
ses aus WEPL und Pfadlange gestreckt bzw. gestaucht wird, wird in der neuen Variante jedem
Voxel individuell eine Teilchenzahl zugeordnet. Der herausragende Unterschied bleibt jedoch die
Beriicksichtigung der elementaren Zusammensetzung des Materials durch Transformation dersel-

ben in ein Komposit aus Referenzmaterialen, fiir welche die Yields gemessen wurden.
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Abbildung 5.14: Schema der Yield basierten Simulationssoftware. Links sind die individuellen Eingangs-
daten, rechts die verwendeten physikalischen Modelle gezeigt. Der rot umrandete Be-
reich wurde bei der Implementierung der Yield basierten Simulation ersetzt bzw. ver-
andert.

5.3 Technische Realisierung

Der folgende Abschnitt beschreibt die Implementierung der Software. Es wurde darauf geachtet,
die bisherige Funktionalitdt des Programmpaketes PETSIM durch die Entwicklung der Yield ba-
sierten Simulation nicht zu beeintréichtigen. Im Ergebnis liegt eine Simulationssoftware vor, die
alle bisherigen Entwicklungen vereint. Das Programm ist vollstdndig in der Sprache C implemen-

tiert und wurde fiir 64-Bit Linux-Maschinen kompiliert und getestet.

Die Yield Datenbasis
Die experimentelle Yield-Datenbasis wurde von Priegnitz et al. (2012) fiir die Referenzmaterialien

Wasser, Graphit und Polyethylen erstellt. Es wurden die Ausbeuten der einzelnen Tochternuklide

der Reaktionen des '2C-Strahles mit den Targetmaterialien ermittelt. Im Einzelnen sind dies 1°C
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und ''C fiir Graphit und Polyethylen, sowie 1°C, 1'C, 13N und 'O fiir Wasser. Die Yields
sind sowohl von der Restenergie ERrest der Ionen in einer bestimmten Tiefe, als auch von der
Eingangsenergie Ei, abhéngig. Da eine Messung der Ausbeuten fiir jede der 252 am SIS-18 fiir
die Therapie vorgesehenen Energien angesichts stark limitierter Strahlzeiten weder méglich noch
sinnvoll ist, wurden die Messungen fiir jeweils fiinf bis sechs Energien durchgefiihrt. Die Werte
zwischen diesen Energien werden durch lineare oder quadratische Interpolation gewonnen. Fiir
die Details zur Erstellung der Datenbasis sei an dieser Stelle ausdriicklich auf Priegnitz (2011)
verwiesen. Dort sind sowohl die Grundlagen, die experimentellen Prinzipien und die Methoden

der Auswertung diskutiert.

Fiir die entwickelte Software besteht die Yield-Datenbasis aus einem Satz von Tabellen, welche
fiir verschiedene Restenergien drei Werte a, b und c enthélt. Der Yield Y, ; eines Tochternuklides

1 in einem Referenzmaterial m errechnet sich dann geméfs:
Ym,i = Am,i (ERest) + bm,i(ERest) - By + Cm,i (ERest) : E12n (538)

Fiir Restenergien, die zwischen zwei tabellierten Werten liegen, werden die erhaltenen Yields

linear interpoliert.

Kohlenstoffionen kénnen auf ihrem Weg durch das Gewebe bzw. Targetmaterial fragmentieren.
Die Reichweite zweier verschiedener Ionen, welche sich mit derselben Geschwindigkeit durch das
selbe Material bewegen, skaliert mit A/Z2, wobei A und Z die Massen- bzw. Kernladungszahl
des lons bezeichnen. Daher existieren nach Fragmentierungsreaktionen Teilchen mit groferer
Reichweite als die Priméarteilchen. Diese konnen distal zur Bildung von Targetfragmenten und
damit zum Aufbau von Aktivitét fithren. Die Datenbasis beriicksichtigt diesen Fragmentschwanz
bis zu einer Tiefe von 1,3 Rpax, Wobei Ruyax die Reichweite der >C-Ionen bezeichnet. Formal
werden diesen Datenpunkten negative Energien zugeordnet, deren Werte x von der Software

dann geméfs nachstehender Vorschrift als Reichweiten R interpretiert werden:

R = —2 Ryax(Ein) - 1072 (5.39)

Die einzelnen, die Yields beschreibenden Tabellen jedes Materials werden zu Strukturen zusam-
mengefasst. Diese Strukturen sind wiederum Teil einer iibergeordneten Struktur, welche dann

als die eigentliche Datenbasis bezeichnet wird.

Formal wird die Yield-Datenbasis durch eine einfache Textdatei definiert. Ein Beispiel hierzu
zeigt das Listing 5.1. Die Datenbasis selbst trigt einen Namen und hat einen Autor. Es wird im
Folgenden definiert, wie viele Materialien enthalten sind und wie viele Nuklide modelliert wurden.
Die letzteren werden nach dem Schliisselwort !'NUCLIDES durch die Angabe eines Namens, einer
Identifikationsnummer (ID), der Ordnungs- sowie Massenzahl und der Halbwertszeit in Sekunden
definiert. Jedes Material wird mit dem Schliisselwort !MATERIAL eingeleitet. Dem Material wird
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ein Name und eine Identifikationsnummer zugewiesen. molecule_atoms gibt die Zahl der Atome
in einem Molekiil des Materials an, num_nuclides legt die Zahl der einzulesenden Tabellen fest.
Die folgenden vier Zeilen beschreiben die einzelnen Tochternuklide, beginnend mit der ID des
Nuklids und anschlieffend dem Ort der zugehdrigen Datei. Fiir die restlichen Materialien wird

analog verfahren.

Listing 5.1: Auszug aus der Yield Datenbasis
I'YIELDDEF
name Yield Datenbasis
author helmbrecht
num _nuclides 7

num_materials 3

INUCLIDES
10C 0 6 10 19.308
11C 1 6 11 1220.04
13N 2 7 13 597.90
150 3 8 15 122.24
30P 4 15 30 149.88
38K 5 19 38 458.16
39Ca 6 20 39 0.86
IMATERIAL
name water
id 0

molecule atoms 3

num_nuclides 4

6 ../yields corr/lin—itp_gel 10c.yld
5 ../yields corr/lin—itp_gel 1lc.yld
3 ../yields corr/lin—itp_gel 13n.yld
0 ../yields corr/lin—itp_gel 150.yld

IMATERIAL
name graphite

I'YIELDDEFEND

Simulation des Strahlweges und Bestimmung der Emitterzahlen

Die Software arbeitet auf der Basis einzelner Strahlen. Das heifst, jeder Rasterpunkt aus dem Be-
strahlungsplan wird als Strahl interpretiert, welcher von allen anderen unabhéngig ist. Abbildung
5.15 dient der Illustration der Prozedur. Zunéchst wird aus den geometrischen Gegebenheiten,
also insbesondere der Strahlrichtung und -position sowie der Position des Targets relativ zu

Strahl und Kamera der Eintrittspunkt und die Richtung des Strahles im CT bestimmt. Sodann
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wird der Strahl Voxel fiir Voxel durch den CT-Datensatz propagiert. In Abbildung 5.15 beginnt
das Target im Voxel 4, die Reichweite ist so geplant, dass der Strahl in Voxel 8 endet. Um den
Fragmentschwanz zu berticksichtigen wird der Pfad iiber die Reichweite der priméren Projektile
hinaus verldangert. Im gezeigten Schema ist dies durch die rot gestrichelte Linie angedeutet, wel-
che von Voxel 8 bis 11 reicht. Fiir jedes Voxel wird zunéchst der Weg [ berechnet, den der Strahl
in ihm zuriickgelegt hat. Aus der Hounsfield-Zahl wird die Dichte des Materials abgeschétzt.
Entsprechend Abschnitt 5.2.4 (Seite 79) wird die wasserdquivalente Wegldnge berechnet. Aus
dieser und der bekannten gesamten WEPL ergibt sich die Restreichweite. Die Zuordnung der
Restenergie ERegt erfolgt anschliefend mittels der tabellierten Werte (vgl. Abschnitt 5.2.4, Sei-
te 79). Die geometrische Strahlpropagation wurde weitgehend aus dem vorhandenen Programm

ubernommen.

CT - Matrix

12¢_strahl

Abbildung 5.15: Schema der Berechnung der Emitterzahlen. Der Ionenstrahl trifft von links auf die CT
Matrix. Die korrekte Positionierung erfolgt durch zur Deckung bringen des Zielpunktes
mit dem Isozentrum der Kamera. Letzteres ist durch die orange gepunkteten Linien
angedeutet.

Geméfs des in Abschnitt 5.2.3 beschriebenen Verfahrens wird dem Voxel dann eine elementare
Zusammensetzung zugeordnet. Explizit sind dies die Faktoren a;. Diese Zusammensetzungen
sind filir verschiedene HU Intervalle vorher berechnet und werden vom Programm als Tabelle
eingelesen. Es ist also auch hier eine mégliche Anpassung der physikalischen Gegebenheiten ohne
einen Eingriff in den Code selbst vorgesehen. Elemente, welche nicht in den Referenzmaterialien

enthalten sind, werden an dieser Stelle ignoriert.

Es ist zu berticksichtigen, dass die betrachtete Grundeinheit nicht ein Molekiil des betreffenden
Materials ist. Dies wére fiir die Referenzdaten moglich, da deren chemischer Aufbau wohl bekannt
ist, nicht jedoch bei biologischen Geweben. Die Zusammensetzungen werden daher stets auf

>; a; = 1 normiert. Beispielsweise wird Polyethylen nicht als CoHy sondern als C1Hz betrachtet.
3 3

Die Zahl n der Emitter eines Tochternuklides 7 eines Referenzmaterials m im betrachteten Voxel

n—zz ””C”NPZA (5.40)

N bezeichnet die Zahl einfliegender Projektile, welche aus dem Bestrahlungplan bekannt sind. n,,

ergibt sich dann zu:

symbolisiert die Zahl der Atome in einem Molekiil des Referenzmaterials, M die molare Masse
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des Targetmaterials, p die Dichte im Voxel, | die Weglinge im Voxel und A die durchstrahlte
Fliche. Die Yields sind in der Datenbasis in 1073 / IP mol gegeben. Die Fliche A ist gleich der

Fliche, die bei der Erstellung der Datenbasis verwendet wurde, in diesem Falle A = 1 cm?.

Tiefenabhangige, lateral ausgedehnte Verteilung auf dem CT

Wie bereits eingangs diskutiert, sind in der Yield-Datenbasis keinerlei laterale Eigenschaften er-
fasst. Die Ausdehnung orthogonal zur Strahlrichtung erfolgt daher mittels des in Abschnitt 5.2.5
beschriebenen Strahlmodells. Die im vorherigen Schritt den Voxeln entlang des Strahles zugeord-
neten Emitter werden mittels Monte-Carlo-Methode den umliegenden Voxeln zugeordnet. Hierzu
werden mit Hilfe der Polar-Methode (Marsaglia u. Bray, 1964) aus gleichverteilten Pseudozufalls-
zahlen normalverteilte Zahlen r generiert. Die Breite der Verteilung entspricht der Strahlbreite
o. Weiterhin werden gleichverteilte Zahlen ¢ zwischen 0 und 27 erzeugt, sowie gleichverteilte
Zahlen ¢ zwischen 0 und 1. Die Koordinaten, bei welchen der einzelne Emitter deponiert wird,

werden wie folgt bestimmt:

r = rsing
Yy = Trcosyp (5.41)
z = z+¢&

Dabei bezeichnet z die Koordinate langs des Strahles. Mit z = y = 0 wird die zentrale Achse
des Strahles beschrieben. zg ist die z-Koordinate, an welcher der Strahl in das betrachtete Voxel

eintritt. Es gilt £ = £ -1, wobei [ die im Voxel durchlaufene Strecke bezeichnet.

An dieser Stelle wird eine systematische Schwiche des Pencil-Beam Algorithmus deutlich. Die
Materialeigenschaften werden nur entlang des Strahlzentrums betrachtet, d.h. Emitter werden
in die lateral vom Zentralstrahl gelegenen Voxel tradiert, ohne deren spezifische Eigenschaften
zu beriicksichtigen. Dieser Aspekt sollte als moglicher Ausgangspunkt weiterer Verbesserungen

in Betracht gezogen werden.

Zeitstruktur innerhalb einer Extraktionsphase

Die Zuordnung der einzelnen Rasterpunkte zu den Spills, bzw. Extraktionsphasen des Synchro-
trons, erfolgt anhand der Zeitmarken in den gemessenen Datensétzen (vgl. Abschnitt 2.4.3). Dies
ist zwingend notwendig, um den Aktivitdtsaufbau und -abbau korrekt zu modellieren, wie in Ab-
schnitt 5.1.2 erldutert. In der urspriinglichen dreidimensionalen Variante der Software werden die
Anfangszeitpunkte der einzelnen Rasterpunkte auf den Zeitpunkt des Beginns des Makropulses
gesetzt. Ferner ist es moglich, die Abstrahlzeiten der einzelnen Punkte an der Bestrahlunsein-
richtung zu erfassen und eine reale zeitliche Struktur zu verwenden. Fiir die vierdimensionale

Version sind diese Daten erforderlich, um eine korrekte Zuordnung der Rasterpunkte zu den
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Bewegungsphasen zu ermoglichen. In der Yield basierten Simulation werden die Rasterpunkte
gleichméfig auf den Makropuls verteilt, eine unterschiedliche Dauer der einzelnen Punkte wird

vernachlédssigt.

Skalierung der Zahl der Ereignisse

Aus verschiedenen Griinden kann es wiinschenswert sein, die Zahl der produzierten Emitter
und damit der Koinzidenzen zu skalieren. Hierzu wird dasselbe Verfahren eingesetzt, wie bei
der Monte-Carlo basierten Variante. Aus der erzeugten B+-Emitterverteilung wird nach dem
Zufallsprinzip ein bestimmter Anteil ausgewdhlt. Nur dieser Anteil wird dann weiterverarbeitet.
Ist die gewlinschte Anzahl an Koinzidenzen hoher als die Zahl, welche man ohne Auswahl erhélt,
ist zuvor die Emitterzahl zu erhohen. Da ein mehrmaliges Verwenden desselben Events, also ein
mehrfacher Zerfall ein und desselben Kerns physikalisch nicht sinnvoll ist, lasst das Programm

keine Skalierungsfaktoren grofser 1 zu. Eine derartige Vorgabe wird mit einer Warnung quittiert.

5.4 Yields in Calciumcarbonat mittels Geant4

In Abschnitt 5.1 wurde auf die Bedeutung des Calciums beim Aktivitatsaufbau, insbesondere bei
kurzen Nachmesszeiten hingewiesen. In Kapitel 5.2.3 wurde gezeigt, dass bei der Verwendung
von CaCOg als Referenzmaterial weiterhin eine eineindeutige Zuordnung zwischen elementarer

Zusammensetzung und Anteilen an Referenzmaterialien gefunden werden kann.

Die experimentelle Erstellung einer Yield-Datenbasis fiir CaCOg ist derzeit aus Griinden der
Nichtverfiigbarkeit des '>C-Strahles nicht moglich. Daher wird auf das Monte-Carlo Framework
Geant4 (Agostinelli et al., 2003) zuriickgegriffen, um die notwendigen Daten zu simulieren. Dies
dient mehr der Analyse des Einflusses des Calciums auf Simulationen in realen Patientenféllen
und am Phantom als der Untersuchung der Ergebnisse von Geant4. Letzteres ist ausfiihrlich
in Rohling et al. (2013) behandelt. Eine Erstellung von Yield-Datenbasen mittels Monte-Carlo-
Programmen ist zwar moglich, widerspricht aber der Idee des Yield-Konzeptes, keine Wechsel-

wirkungsquerschnitte von Kernreaktionen zu verwenden.

Die verwendete Geant4-Simulation basiert auf dem in Rohling et al. (2013) beschriebenen Pro-
gramm. Das Target besteht aus einem Kubus der Kantenlingen 10 x 10 x 40 cm® aus CaCO3.
Der Strahl tritt in é;-Richtung in den Kubus ein. Die Dichte des Materials betrigt 2,730 gcm™3.
Die initialen Partikelenergien wurden zwischen 100 AMeV und 375 AMeV in 25 AMeV-Schritten
gewdhlt. Die Reichweite in CaCOg betrigt fiir Kohlenstoffionen mit einer Energie von 375 AMeV
10,7 cm, die Lange des Targets ist damit ausreichend. Die von Geant4 verwendeten Physiklisten
entsprechen den vom OpenGate-Projekt fiir die Simulation therapeutischer Kohlenstoffstrah-

len empfohlenen (OpenGate, 2012). Das Geant4-Programm liefert eine Datei, welche fiir jeden
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entstandenen Emitter den Typ und den Ort auflistet. Zunéchst wird daraus der Yield in Ab-
héngigkeit von der Restreichweite durch Histogrammbildung ermittelt. Die Restreichweite wird
zweckméifigerweise an Stelle der Restenergie verwendet, um den Yield jenseits der maximalen
Reichweite der Primérprojektile zu beschreiben. Wiirde hier die Restenergie benutzt, miissten

formal negative Energien eingefiihrt werden.

Die gemessenen Yields sind intrinsisch von der Punktabbildungsfunktion des Kamerasystems
beeinflusst. Dieser Einfluss ist auch bei den mittels Geant4 berechneten Yields zu berticksich-
tigen. Dies erfolgt durch die Faltung des Yields Y () mit einem gaussformigen Kern F(z) der

Halbwertsbreite 6 mm, dieses entspricht einem Sigma ¢ ~ 2,55 mm.

Y(z) =Y(x) % F(z) = Y(z) < (5.42)

22
1 o )
V2mo?
Bei der Berechnung des Yield in Abhéngkeit von der Stoffmenge wird analog der Prozedur bei den
gemessenen Daten (Priegnitz, 2011; Priegnitz et al., 2012) eine implizite, zum Strahl orthogonale
Fliache von 1cm?2 angenommen. Ein Bin mit einer Lainge von 1 mm in Strahlrichtung weist also

ein Volumen von 0,1 cm?® auf. Bei einer molaren Masse des CaCO3 von 100,078 gmol ™! enthilt

dieses Volumen eine Stoffmenge von 2,73 - 1073 mol.

Das Ergebnis fiir die sechs hiufigsten gebildeten 3" -emittierenden Nuklide zeigt Abbildung 5.16,
wobei aus Griinden der Ubersichtlichkeit auf die Darstellung aller Energien verzichtet wurde.
HC und 19C zeigen ein recht ausgeprigtes Maximum bei niedrigen Restreichweiten, wie es fiir
Projektilfragmente typisch ist. Bei den reinen Targetfragmenten ist der Kurvenverlauf deutlich
flacher, es zeigt sich jedoch auch hier ein merklicher Abfall bei der Restreichweite 0. Die Yields
von *¥K und 3°Ca sind vom Betrag vergleichbar mit dem von '°C. Von 3°P wird etwa die Hilfte
gebildet. Zu den in Abschnitt 5.1.3 identifizierten Isotopen kommt also gegebenenfalls noch das
30P_ welches aus “°Ca gebildet wird, hinzu.

Aus den Yields wurde sodann die Datenbasis im Kern analog der Prozedur erstellt, wie sie von
Priegnitz et al. (2012) zur Anwendung gebracht wurde. Fiir die Restenergien wird eine lineare
oder quadratische Funktion ermittelt, welche den Yield in Anbhéngigkeit von der Eingangsenergie
beschreibt. Wo méglich wird die quadratische Anpassung verwendet, nur nicht bei sehr hohen
Eingangsenergien, dort sind nicht hinreichend viele Datenpunkte fiir eine quadratische Anpassung

vorhanden.
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Abbildung 5.16: Yields verschiedener Nuklide bei Bestrahlung von Calciumcarbonat mit '>C-Ionen in
Abhéngigkeit von der Restreichweite vor (——) und nach der Faltung mit der Punktab-
bildungsfunktion der PET-Kamera (- - - -). Die unterschiedlichen initialen Energien
sind in verschiedenen Farben dargestellt. Zwecks Wahrung der Ubersichtlichkeit wurde
nur jede zweite der simulierten Energien dargestellt.
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5.5 Charakterisierung der Phantommaterialien

Zur Untersuchung des Yield basierten Simulationsansatzes wurden Experimente mit Phantomen
am '2C-Strahl durchgefiihrt. Diese Phantome bestehen aus PMMA, Polyethylen (PE) sowie
aus verschiedenen Gewebe #dquivalenten Kunststoffen des Herstellers Gammex-RMI (Giessen-
Allendorf, Deutschland). Die physikalischen und chemischen Parameter dieser Kunststoffe sind
in Anhang A.2 (Seite 122) zusammengestellt. Ein Problem hierbei ist, dass sich die Gewebeéquiva-
lenz lediglich auf das Verhalten unter Photonenstrahlung beschrankt. Zu den Eigenschaften unter
Ionenbestrahlung macht der Hersteller keine Angaben. Ferner unterscheidet sich die elementare
Zusammensetzung erheblich. Es ist also zu kléren, ob erstens die Kalibrierung zur Umrechnung
der Hounsfield Zahlen in Dichten und zweitens der Zusammenhang zwischen Hounsfield Zah-
len und relativen wasserdquivalenten Wegléngen, wie sie in Abschnitt 5.2.4 beschrieben wurden,

anwendbar sind.

HU - Dichte Kalibrierung

Die Hounsfield Zahlen der Gewebe #quivalenten Materialien wurden dem Datenblatt (Gammex)
entnommen. Fiir PMMA wird HU = 138 und fiir PE HU = —94 angenommen. Der Wert fiir das
Material SB3 Bone Cortical RMI 450 wurde mittels eines Siemens? Somatom Emotion 16 Scan-
ners gemessen und zu HU = 1317 bestimmt. Zur Priifung der Anwendbarkeit des Modells nach
Schneider et al. (2000) werden in Abbildung 5.17(a) die HU gegen die Dichte, sowohl fiir das
Modell als auch fiir die bekannten Werte der Kunststoffe, aufgetragen und die relativen Ab-
weichungen berechnet (vgl. Tabelle 5.7). Im Wesentlichen zeigt sich eine gute Ubereinstimmung.
Lediglich bei PMMA ist die Abweichungen grofer als 5%. Da insbesondere PMMA ein haufig ver-
wendetes Material ist und eine ungenaue Umrechung von HU in Dichten zu einem systematischen

Fehler fithren wiirde, werden die Herstellerangaben in der Simulation benutzt.

HU - WEPL Kalibrierung

Die Bestimmung der wasseréquivalenten Pfadldnge WEPL in einem Material ist fiir die Vorher-
sage von [T-Verteilungen von besonderer Relevanz. Um die benutzten Phantommaterialien zu
charakterisieren, wurde auf das bewéhrte Werkzeug Geant4 (Agostinelli et al., 2003) zuriickgegrif-
fen. Ein 2C-Strahl mit 200 AMeV wurde auf einen Kubus mit einem Volumen von 40 x 10x 10 cm?
appliziert. Es wurden jeweils 1000 Teilchen simuliert, diese Zahl erwies sich als ausreichend. Die
Reichweite eines Teilchens wurde in die Mittelwertbildung einbezogen, wenn seine Energie auf
Null gefallen und der letzte Prozess eine lonisierung war. Fiir jedes Material wurde das Ver-
héltnis aus Pfadlange zu der Pfadlange in Wasser fwgpr bestimmt. Ein Vergleich zum Modell,
welches bei Patienten Anwendung findet, zeigen Abbildung 5.17(b) sowie im Detail Tabelle 5.7.

2Siemens AG, Siemens Deutschland, Healthcare Sector, Erlangen
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Abbildung 5.17: Charakterisierung der Phantommaterialien hinsichtlich ihrer (a) Dichte und ihrer (b)
WEPL.

Zur Anwendung bei der Simulation der Bestrahlung von Phantomen wurde analog den Dichten

vorgegangen und die realen Werte verwendet, nicht die des Modells fiir Patienten.

Tabelle 5.7: Vergleich der berechneten p,,q und der realen Dichte p..n der Kunststoffe sowie die ent-
sprechenden relativen Abweichungen. Analoges gilt fiir die Faktoren der wasserdquivalenten
Pfadlédngen fiir das Patientenmodell f;,0q und die mittels Geant4 ermittelten Werte fGeanta.

Dichte p / gecm™3 WEPL Faktor
Material HU  pmod Preal Arel  fmod fGeanta Arel
Air —1000 0,001 0,001 0,210 — — —
Lung (LN300) RMI 455  —690 0,320 0,300 0,068 0,357 0,291 0,229
AP6 adipose RMI 453 —100 0,928 0,920 0,009 0,951 0,907 0,049
PE —84 0,943 0,940 0,003 0,968 0,999 —0,031
BR12 Breast RMI 454 —50 0,973 0,980 —0,007 0,985 0,960 0,026
Water 0 1,018 1,000 0,018 1,000 1,000 0,000
Solid Water RMI 457 31 1,039 1,046 —0,006 1,000 1,015 —0,015
Muscle RMI 452 40 1,050 1,050 —0,000 1,042 1,020 0,022
SR2 Brain 8 1,025 1,049 -0,023 1,008 1,057 —0,046
PMMA 138 1,099 1,190 -0,077 1,076 1,147 —0,062
CB2-10% CaCO3 180 1,124 1,170 —0,040 1,082 1,143 —0,053
CB2-30% CaCO3 490 1,307 1,340 —0,025 1,205 1,266 —0,048
CB2-50% CaCO3 895 1,547 1,560 —0,008 1,401 1,422  —0,015
SB3 Bone RMI 450 1317 1,797 1,819 —0,012 1,586 1,613 —0,017
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5.6 Resultate

5.6.1 Simulationen in Phantomen

Im nachstehenden Abschnitt werden die Resultate der Simulationen von BT-Aktivititsvertei-
lungen in zwei inhomogenen Phantome dargestellt. Das Kapitel erhebt nicht den Anspruch, eine
detaillierte Analyse der Yield basierten Simulation zu sein. Vielmehr soll gezeigt werden, dass
der von Priegnitz (2011) vorgeschlagene Ansatz grundsétzlich geeignet ist, um die Aktivitat auch

in komplexen Strukturen vorherzusagen.

Phantom PCBO001

Das zur Untersuchung des Algorithmus zur Kavitdtendetektion entwickelte und in Abschnitt
3.5.3 beschriebene Phantom, bzw. die Messung der 31-Aktivititsverteilung an demselben, wurde
als erstes Beispiel gewédhlt. Die Bestrahlung erfolgte mit sechs Energien von 244,21 AMeV bis
261,56 AMeV. Die Dosis im Zielgebiet betréigt in diesem Fall 1,5 Gy.

Die nachstehenden Betrachtungen beschrinken sich auf das in-Beam Szenarium, also die Re-
konstruktion der der Koinzidenzen, welche von Beginn der Bestrahlung bis zu 40s nach deren
Ende erfasst wurden. Die Zahl der simulierten Koinzidenzen im gewéhlten Zeitfenster unterschei-
det sich zwischen Messung und den beiden Simulationsarten. Um vergleichbare Resultate nach
der Bildrekonstruktion zu erhalten, wurden die Ereigniszahlen manuell skaliert (vgl. hierzu auch
Abschnitt 5.3, Seite 94). In Tabelle 5.8 sind die betreffenden Faktoren aufgefiihrt.

Tabelle 5.8: Zahl der Events in einem Zeitfenster von Beginn der Bestrahlung bis 40s nach deren Ende
unter Ausschluss der Koinzidenzen wahrend der Strahlextraktion.

Datensatz Koinzidenzen / 103  Skalierungsfaktor
Messung 207 -
POSGEN - Simulation 1008 0,2
Yield - Simulation 723 0,3

Die gemessenen bzw. simulierten Koinzidenzdaten wurden in der gleichen Weise rekonstruiert:
Die Zahl der Iterationen betrégt fiinf, der Bildraum schlieft das gesamte Volumen des CTs ein.

FEine Raumwinkelkorrektur wird nach jeder MLEM-Iteration ausgefiihrt.

Abbildung 5.18 zeigt die Aktivitatsverteilungen aus Messung, Monte-Carlo-Simulation und Yield-
Simulation. Es ist jeweils die Isozentrumsebene in frontaler Ansicht dargestellt. Beide Simulatio-
nen sind in der Lage, die Form der Aktivitdtsverteilung grundsétzlich zu reproduzieren. Die
PosGEN-Simulation stellt den Hochaktivitétsbereich recht gut dar; Abweichungen sind insbe-

sondere am Beginn des Eintrittskanals sowie distal der kleinen Inhomogenitaten zu beobachten.
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Abbildung 5.18: Manuell erzeugtes CT Bild des Phantoms in frontaler Ansicht in der Schicht 127 (Iso-
zentrumsebene). (a) Gemessene S1-Aktivitdtsverteilung im inhomogenen Phantom.
Die Isoaktivitétslinien haben einen Abstand von 10% der maximalen Aktivitit. Die
Normierung erfolgt auf die dargestellte Schicht. (b) Mittels POSGEN simulierte Ver-
teilung. (c) Analoge Darstellung der Yield basierten Simulation. Der Strahl trifft aus
positiver z-Richtung auf das Phantom.

Man berticksichtige hier die feste Strahlbreite von 8 mm FWHM. Die Yield-Simulation zeichnet
sich durch ein passenderes Verhalten im Eingangskanal und eine sehr gute Darstellung distal der
Inhomogenitéten aus. In Strahlrichtung ist die Ausdehnung des Hochaktivitdtsgebietes proximal

des Aktivitdtmaximums systematisch leicht tiberschétzt.
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Abbildung 5.19: Profile der Aktivitdtsverteilung und der Hounsfield Zahl im Phantom. Der Strahl
trifft stets von rechts auf die Bildebene. ,Posgen‘“bezeichnet eine Simulation mittels
der Monte Carlo Variante, ,.Yield“mittels Yield basierter Methode. Die Koordinaten
x geben die Lage des Profils in der Ebene an, vlg. Abbildung 5.18. (a) Profil durch
homogenes PMMA im Randbereich des Phantoms. (b) Profil durch die linke Kavitét
des Phantoms, die Struktur ist deutlich an den Hounsfield Werten zu erkennen und
(c) Profil durch die rechte, grofte Kavitét.

Aus der in Abbildung 5.18 gezeigten Ebene wurden eindimensionale Profile extrahiert, sie sind

in Abb. 5.19 dargestellt. Der distale Verlauf des Hochaktivitdtsvolumens wird von allen Simula-

tionsarten gut reproduziert, im proximalen Anteil zeigt sich ein etwas zu frither Anstiegt. Das
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Peak-Plateu-Verhéiltnis stimmt bei der Yield basierten Simulation erkennbar besser mit der Mes-
sung iiberein als bei einer Berechnung mittels POSGEN. Im Fragmentschwanz, fiir z < 60 mm wird
die Aktivitat von der Yield-Simulation unterschatzt. Die Kavitatenstrukturen werden wiederum

von beiden betrachteten Verfahren nachgebildet,

Da die Reichweite im besonderen Fokus der PT-PET steht wurde sie an vier markanten Punkten
mittels des Reichweitenvergleichsalgorithmus (vgl. Kapitel 3.2.3 und Helmbrecht et al. (2012))
untersucht. Die Ergebnisse sind in Tabelle 5.9 zusammengestellt. Die Genauigkeit der Yield-

Simulation im Sinne einer Reichweitenbestimmung ist mit der Monte-Carlo Version vergleichbar.

Tabelle 5.9: Reichweitendifferenzen an den Koordinaten der in Abbildung 5.19 gezeigten Profile.

Reichweitendifferenz
Bezeichnung Position POSGEN-Sim. vs. Messung Yield-Sim. vs. Messung
homogener Bereich x = 89 mm 40,75 mm +1,25 mm
mittlere Kavitat x = 105mm —1,00 mm —0,50 mm
kleine Kavitét r = 128 mm —1,25mm 40,25 mm
grofte Kavitat x = 156 mm —1,00 mm —0,50 mm

Die Phantome des Typs B wurden, wie in Abschnitt 3.5.3 detailliert dargelegt, entwickelt, um
die automatische Erkennbarkeit gefiillter Kavitéiten zu analysieren. Es ist von Interesse, ob sich
die Ergebnisse bei Vergleich zweier Messungen auch bei einem Vergleich mit einer Simulation be-
statigen, dies entspricht dem realistischen Fall. Daher wurden fiir die beiden Phantome des Typs
B mit Kavitdtenwidnden aus Knochen dquivalentem Material der Zustand mit nicht gefiillten Ka-
vitdten simuliert. Die erhaltene Aktivitdtsverteilung wird dann mit der Messung verglichen, bei
welcher die Kavitdten mit den dafiir vorgesehen PMMA-Stopfen verschlossen waren. Die Dosis
im Phantom B1 (mit den Bohrungen der Innendurchmesser d = 3;7; 12 mm) betrug im Zielgebiet
1,5 Gy. Beim Phantom B2 (mit den Bohrungen der Innendurchmesser d = 5;9; 17 mm) wurde die
Bestrahlung mit 5 Gy durchgefiihrt und die Zahl der Koinzidenzen anschliefsend entsprechend re-
duziert (vgl. Abschnitt 3.5.1). Es erfolgte hier die Rekonstruktion der Koinzidenzen wiederum im
Szenarium in-Beam. Analog zum Vorgehen in Abschnitt 3.5.3 wurden folgende Félle unterschie-
den: Die Kavitat wurde vollstandig als gefiillt erkannt, die Kavitdt wurde teilweise als gefiillt
erkannt oder die Fiillung wurde nicht erkannt. Das Ergebnis ist in Tabelle 5.10 gezeigt. Zum
Vergleich ist auch das Ergebnis der Erkennung angegeben, wenn als Referenz keine Simulation,

sondern eine Messung verwendet wird (vgl. Abschnitt 3.5.3).

Fiir Kavitdtendurchmesser grofer 5 mm wird eine Fiillung erkannt, wenn eine der beiden Simu-
lationen als Referenzverteilung verwendet wird. Die kleinste Kavitdt kann nur erkannt werden,
wenn eine Messung als Referenz angenommen wird, bei der Yield basierten Simulation wird sie
teilweise erkannt. Die POSGEN basierte Simulation erlaubt hingegen kein Erkennen der Fiillung

einer derart kleinen Kavitat. Die Ursache hierfiir liegt wahrscheinlich in der festen Strahlbreite

101



5 Implementierung einer Yield basierten Vorhersage der Aktivitatsverteilung

Tabelle 5.10: Ergebnis der Kavitdtenerkennung fiir Phantom Typ B. Die Bestrahlung erfolgte mit einer
Dosis von 1,5 Gy bzw. 5 Gy. d bezeichnet den Durchmesser des Hohlzylinders des Phan-
toms. v~ kennzeichnet eine erfolgreiche Erkennung, = die teilweise Erkennung und X das
Fehlschlagen derselben.

d/mm POSGEN Yield Messung

3 X
)
7
9
12
17

von 8 mm FWHM, welche von POSGEN angenommen wird, wihrend sie beim Experiment 7,2 bis

7,3 mm betrug.

Hoch inhomogenes Phantom PCF001

Die Yield basierte Simulation beriicksichtigt die elementare Zusammensetzung und die lokale
Dichteverteilung bei der Generation der 3t-Emitter. Deshalb wurde ein Phantom PCF001 aus
Schichten verschiedener Materialien konstruiert. Dieses Phantom erhebt nicht den Anspruch, eine
bestimmte Korperregion nachzubilden. Es sollen lediglich die Effekte in stark inhomogenen Re-
gionen untersucht werden. Abbildung 5.20 zeigt dieses Phantom schematisch. Die Eigenschaften
der Materialien sind den Tabellen 5.4 (Seite 78) sowie 5.7 (Seite 98) zu entnehmen.
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Abbildung 5.20: Schema des Phantoms PCFO001. Die Dicke der Schichten betrigt 2 cm, mit Ausnahme
der Schicht 6 mit 1 cm und der Schicht 8 mit 8 cm. Die Darstellung ist nicht mafistabs-
getreu.

Die Bestrahlung erfolgte mit 5-10? 2C-Ionen mit einer Energie von 295,65 AMeV auf einen Punkt
des Phantoms. Fiir die Abstrahlung wurden 30 Strahlextraktionszyklen benétigt, die mittlere
Extraktionszeit betrug 1,52 s, die mittlere Pausenzeit 2,61 s. Die gesamte Messzeit betrug 31 min,

wobei auf die Bestrahlung 171s entfielen.

Die Yield basierte Simulation wurde sowohl mit drei als auch mit vier Referenzmaterialien durch-

gefiihrt. Die Faktoren zur Anpassung der Zahl von Koinzidenzen werden wie bei dem Phantom
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PCBO001 verwendet (vgl. Tabelle 5.8, Seite 99). Die Rekonstruktion erfolgte mit einer Iterati-
on des MLEM Rekonstruktionsalgorithmus. Die drei aus Abschnitt 3.5.1 bekannten Szenarien
in-Beam, in-Room 1 und in-Room 2 sind die Grundlage der Auswahl des Zeitbereiches. Beide
Yield basierte Simulationen und eine Berechnung mittels POGEN wurden anschliefend mit der

Messung verglichen; die Profile entlang des Strahles sind in Abbildung 5.21 gezeigt.
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Abbildung 5.21: Vergleich der Messung mit zwei verschiedenen Arten der Simulation: Profil durch die
rekonstruierte Aktivitédtsverteilung entlang des Strahles sowie die Hounsfield Zahlen
des Phantoms. Der Strahl trifft von rechts auf die Bildebene.

Im Szenarium in-Beam (Abbildung 5.21(a)) zeigt sich eine bessere Ubereinstimmung zwischen
Yield basierter Simulation und Messung als zwischen POSGEN basierter und der Messung. Insbe-
sondere die deutlich verringerte Aktivitat in der PE-Schicht 7 bei £ = 100 mm wird nur von der
Yield-Simulation reproduziert. Die Yield basierte Variante mit vier Referenzmaterialien vermag
den Verlauf der Aktivitdt in der Schicht 5 aus Bone (30% CaCO3) um x = 125 mm deutlich besser
zu reproduzieren. In den Szenarien in-Room 1 und 2 wird das beste Ergebnis von der Yield basier-
ten Version mit 3 Referenzmaterialien erzielt. Insbesondere das Verhalten in der Schicht 4 aus SR
Brain um z = 145 mm wird besser nachgebildet als bei Verwendung der vier Referenzmaterialien.
Wie schon bei dem Phantom PCB001 zeigt sich auch hier ein zu kleines Peak-Plateu-Verhéltnis,
insbesondere in dem durch die Projektilfragmente bestimmten Bereich distal des Maximums.
Insgesamt stimmen die mittels Yield basierter Simulation bestimmten Aktivitétsverlaufe besser
mit der Messung {iberein als die mit der konventionellen POSGEN-Simulation berechneten. Den-
noch zeigt sich an diesem sehr inhomogenen Phantom die Grenze der Leistungsfahigkeit des

entwickelten Simulationsverfahrens.

In dieses Phantom wurde nur ein einziger Strahl mit einer Halbwertsbreite von nominell 3,2 mm
FWHM appliziert. Die laterale Ausdehnung der Aktivitdtsverteilung wird an drei Stellen analy-
siert: Erstens im Plateaubereich in der Schicht 3, bestehend aus Muscle RMI 452 (z = 170 mm),
zweitens im Aktivitdtsmaximum bei z = 82 mm und drittens im Fragmentschwanz bei z = 50 mm.
Es erfolgt der Vergleich zwischen der Messung und der Yield basierten Simulation mit drei und
vier Referenzmaterialien. Ein Vergleich mit der POSGEN-Simulation ist wenig sinnvoll, da Pos-

GEN eine feste Strahlbreite von 8 mm FWHM annimmt.
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Abbildung 5.22: Vergleich der Messung mit der Yield basierten Simulation: Profil durch die rekonstru-
ierte Aktivitéitsverteilung senkrecht zum Strahl, (a) im Plateau, (b) im Aktivitdtsma-
ximum und (c¢) im Fragmentschwanz, sowie die Hounsfield Zahlen des Phantoms. Die
Normierung der Aktivitéat erfolgt jeweils auf das Maximum.

Die gemessene und simulierte Aktivitat im Aktivitdtsmaximum stimmen gut {iberein, eine leichte
laterale Verschiebung der Verteilung ist auf die experimentellen Gegebenheiten zuriickzufiihren.
Die Simulation liefert eine etwas schmalere Verteilung. Fiir den Bereich der relativen Aktivitét
kleiner 10 % der Maximalaktivitit ist die Messung wesentlich breiter. Dieser Effekt ist verstarkt
im Plateau (Abbildung 5.22(b)) zu beobachten. Im Fragmentschwanz ist die Breite durch die
Simulation massiv unterschétzt, was auch das in Abbildung 5.21 sichtbare, nicht korrekte Ver-
héltnis zwischen Aktivitdt im Peak und im Fragmentschwanz erklért, welches bei ausgedehnten
Feldern (vgl. z. B. Abbildung 5.19) deutlich besser ist. Die Ursache dieser Abweichungen ist im
Strahlmodell zu suchen, welches nur die Streuung der priméren Projektile beriicksichtigt, aber

nicht die Bewegung der gebildeten Fragmente.

5.6.2 Reale Patientendaten

Der neuartige Simulationsansatz wurde zur Berechnung der Aktivitét bei Patientenbestrahlungen
verwendet. Die Verteilungen werden mit der konventionellen Simulation und — sofern vorhanden —
mit der entsprechenden Messung verglichen. Es soll hier nur die Machbarkeit einer Vorhersage der
BT-Aktivititsverteilung gezeigt werden. Daher beschrinkt sich die Analyse auf zwei Datensitze
von Patienten. Dabei werden reprisentative Schnitte in der frontalen Ebene verwendet, da diese
Schnittrichtung den geringsten Einfluss der Artefakte aufweist, welche durch den beschrinken

Raumwinkel des Kamerasystems verursacht werden.

Schadelbasis

Tumore im Bereich der Schiadelbasis, insbesondere Chordome und Chondrosarkome gehéren zu

den wenigen Tumorarten, fiir die eine Partikeltherapie inzwischen der Goldstandard ist. Urséch-
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lich hierfiir ist die relativ hohe Strahlenresistenz des Tumorgewebes bei gleichzeitiger Nahe zu
besonders kritischen Regionen des Hirns, wie dem Hirnstamm oder dem Chiasma Opticum. Die
meisten der wihrend des Therapieprojektes an der GSI mit 2C-Ionen bestrahlten Tumore geho-
ren dieser Klasse an. Aus den vorhandenen Messdaten wurde exemplarisch eine Fraktion eines
Patienten ausgewéhlt, um den Vergleich zwischen der konventionellen Simulation und der Yield
basierten mit drei bzw. vier Referenzmaterialien anzustellen. Als Kriterien fiir die Auswahl wur-
den lediglich gestellt, dass die Bestrahlung ohne Interlocks stattfand und der Befund wé&hrend
der Therapie keine therapierelevanten Abweichungen enthilt. Die Messungen wurden stets im

Szenarium in-Beam durchgefiihrt.
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Abbildung 5.23: Aktivitédtsverteilung bei Bestrahlung eines Tumors an der Schidelbasis im frontalen
Schnitt, dem CT iiberlagert. Die Normierung der Aktivitét erfolgt auf das Maximum
der Ebene, das PTV ist magenta, das CTV violett konturiert. Die sichtbaren Anteile
des Nervus Opticus sind hellgriin gekennzeichnet. (a) Messung wihrend der therapeu-
tischen Bestrahlung. (b) Simulation auf Basis von POSGEN, sowie mittels Yields (c)
unter Verwendung von drei und (d) vier Referenzmaterialien.
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Analog des Vorgehens bei den Phantomdaten wurde die Zahl der simulierten Ereignisse dergestalt
skaliert, dass sie in etwa der Zahl in der Messung entspricht. In der Messung wurden 44-103 Koin-
zidenzen auferhalb der Spills und in der Nachmesszeit von 39s registriert. Die Yield-Simulation
lieferte mit einem Skalierungsfaktor von 0,3 eine Zahl von 46 - 103 Koinzidenzen bei drei und vier
Referenzmaterialien. Bei der POSGEN basierten Simulation wurde ein Skalierungsfaktor von 0,2
gewihlt, welcher zu 47 - 103 Ereignissen fiihrte. Die Rekonstruktion erfolgte mit 20 Iterationen
des MLEM-Algorithmus.

Die Abbildung 5.23 zeigt eine représentative Schicht im Bereich des Isozentrums. Zur Orien-
tierung sind das klinische Zielvolumen CTV, das Planungszielvolumen PTV und der Nervus
Opticus als Risikoorgan konturiert. Alle drei Simulationsmethoden sind in der Lage, die Ak-
tivitdtsverteilung im Wesentlichen zu reproduzieren. Wie von den Phantomdaten erwartet, ist
bei der POSGEN-Simulation die Aktivitdt im Eingangskanal iiberschétzt, sowie die Anatomie im
Bereich der zentral gelegenen Kavitét nicht optimal nachgezeichnet. Die Yield basierten Simula-
tionen zeichnen sich hier durch eine sehr gute Reproduktion der anatomisch bedingten Einfliisse
auf die BT-Aktivititsverteilung aus. Erwartungsgemif ist die Nachzeichnung knécherner Struk-
turen bei der Verwendung von vier Referenzmaterialien besser als bei drei Materialien. Dies
gilt insbesondere distal des PTV, da hier die Anteile an kurzlebigen Tochternukliden des Cal-
ciums einen deutlichen Einfluss haben, da distal des PTV keine ST -aktiven Projektilfragmente

auftreten konnen.

Lunge

In der Lunge lokalisierte Tumoren sind zur Evaluation der Simulation interessant, da starke
Dichtegradienten im Strahlweg auftreten. Es sei ausdriicklich bemerkt, dass die gezeigten Be-
rechnungen insofern akademischer Natur sind, dass nur ein statischer Fall betrachtet wird. Es
ist nicht Ziel dieses Abschnittes, eine realistische vierdimensionale Analyse von der PT-PET Me-
thode fiir Lungenbestrahlungen zu liefern. Die dreidimensionalen Aktivitdtsverteilungen konnen

jedoch als eine Phase eines vierdimensionalen Datensatzes interpretiert werden.

Die CT-Aufnahmen sowie die Planung wurden vom Allgemeinen Krankenhaus Wien zur Verfii-
gung gestellt (Kuess et al., 2013). Die Simulation erfolgte mit den Reichweite- und Materialta-
bellen fiir humanes Gewebe (vgl. Abschnitte 5.2.3 und 5.2.4), jeweils mit den Yields fiir drei und
vier Referenzmaterialien. Die Rekonstruktion erfolgte mit 20 Iterationen des MLEM Algorithmus,
dabei wurden die Koinzidenzen von Beginn der Bestrahlung bis 40s nach deren Ende (in-Beam
Szenarium) unter Ausschluss der wihrend der Strahlapplikation erfassten Ereignisse verwendet.

Von den BT-Aktivititsverteilungen wird jeweils eine moglichst reprisentative Schicht dargestellt.

Im betrachteten Fall befindet sich ein relativ grofser Tumor im cranialen Drittel des rechten
Lungenfliigels und ist teilweise mit der Lungenwand verwachsen. Die mit Hilfe der drei Simula-

tionsvarianten ermittelten Aktivitdtsverteilungen sind in Abbildung 5.24 dargestellt. Es zeigen
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sich sehr deutliche Unterschiede zwischen der POSGEN- und den Yield-Simulationsarten. In Abbil-
dung 5.24(a) ist eine relativ hohe Aktivitdt im Lungenvolumen zwischen Tumor und Lungenwand
zu erkennen, die Nachzeichnung des im CT sichtbaren Tumorvolumens ist teilweise unvollstan-
dig. Die mittels der Yields berechneten Verteilungen zeichnen den Tumor deutlich besser nach,
die Gradienten zwischen Weichgewebe (mit einer Dichte p ~ 1g cm™3) und Lungenvolumen
(p < 0,5 g cm™3) sind deutlich steiler. Der Grund hierfiir liegt in der individuellen Berechnung
der Zahl der erzeugten Emitter im Falle des Yield basierten Programms. Zwischen den Vertei-
lungen bei drei und vier Referenzmaterialien (vgl. Abbildungen 5.24(b) und 5.24(c)) sind die
Unterschiede erwartungsgeméfs kleiner. Die Nachzeichnung der Lungenwand ist bei 4 Referenz-
materialien etwas besser. Auch ist hier die Aktivitdt mehr zentral konzentriert, wihrend bei 3

Materialien lateral hohere Aktivitaten auftreten.
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Abbildung 5.24: Aktivitdtsverteilung bei Bestrahlung eines Lungentumors im frontalen Schnitt dem CT
iiberlagert. Die Normierung der Aktivitdt erfolgt auf das Maximum der Ebene, das
PTV ist magenta, das CTV violett konturiert. (a) Simulation auf Basis von POSGEN,
sowie mittels Yields (b) in drei und (¢) in vier Referenzmaterialien.

5.7 Generierung einer Yield-Datenbasis mittels HIBRAC

Von Rohling et al. (2013) wurden die gemessenen Yields mit modellierten verglichen, hierzu
kammen die Programmpakete Geant4 (Agostinelli et al., 2003), Purrs (Niita et al., 2006) so
wie HIBRAC (Sihver et al., 1993; Sihver u. Mancusi, 2009) zur Anwendung . Bei Letzterem han-
delt es sich um einen eindimensionalen, deterministischen Transportcode. Neben der Berechnung
der Dosis und des linearen Energietransfers LET, welche fiir die Ionenstrahltherapie von unmit-
telbarer Bedeutung sind, erlaubt eine von Rohling et al. (2013) angepasste Version auch die
explizite Ausgabe der Yields fiir 3T -emittierende Nuklide in Abhéngigkeit von der Tiefe im Tar-
get. Die Reakionsquerschnitte werden von HIBRAC mittels semiempirischer Methoden bestimmt.
Es ist nicht im Fokus dieses Abschnittes, diese Methoden im Detail zu diskutieren, es sei daher

explizit auf z. B. Sihver u. Mancusi (2009) verwiesen. HIBRAC wurde ausgewéhlt um eine rein
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5 Implementierung einer Yield basierten Vorhersage der Aktivitatsverteilung

simulierte Yield-Datenbasis zu erstellen und die resultierenden 37-Aktivititsverteilungen zu be-
trachten. Brauchbare berechnete Yields wiiren fiir Abschiitzungen von S7-Aktivititsverteilungen
von Vorteil, fiir die (noch) keine gemessenen Werte vorliegen. Angesichts der recht erheblichen
Zahl durchzufithrender Rechnungen ist die deterministische Natur von HIBRAC und die daraus

resultierende Geschwindigkeit von besonderem Vorteil.

5.7.1 Berechnung der Yields

Fiir die bereits genannten vier Materialien wurden die Yields in Abhéngigkeit von der Tiefe
im Material unter Verwendung des von Rohling et al. (2013) adaptierten HIBRAC-Codes berech-
net. Dies geschah fiir Energien von 100 bis 300 AMeV in 50 AMeV-Schritten und fiir 375 AMeV.
Die verwendete Version unterscheidet in der Ausgabe zwischen Projektil- und Targetfragmenten,
sowie zwischen Fragmenten der ersten und zweiten Generation. Hohere Generationen werden
nicht betrachtet. Fiir jede dieser Ausgaben ist ein eigener Programmlauf erforderlich. Aus den

berechneten Yields wurde eine Datenbasis geméfs der Methode von Priegnitz (2011) erstellt.
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Abbildung 5.25: Tiefenabhéngige Yields in Wasser bei einer initialen Energie F; = 250 AMeV. P be-
zeichnet Projektilfragmente, T' Targetfragmente, ferner wird nach erster und zweiter
Generation (Gen.) unterschieden. Die Summe beinhaltet beide Sorten und Generatio-
nen.
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5.7 Generierung einer Yield-Datenbasis mittels HIBRAC

Abbildung 5.25 zeigt die Daten, wie sie HIBRAC liefert. Die initiale Energie der '2C-Ionen betriigt
hier 250 AMeV, das Targetmaterial ist Wasser. Erwartungsgeméif zeigen die (fast ausschlief-
lichen) Projektilfragmente °C und ''C ein ausgepriigtes Maximum am Ende der Projektilreich-
weite, wohingegen die reinen Targetfragmente 3N und 'O bereits im Eintrittskanal deutlich
vertreten sind und aufgrund der Bildung durch Projektilfragmente auch distal der Primérionen-
reichweite auftreten. Die Abszisse ist mit normierten Reichweiten in g cm ™2 skaliert, die Ordinate

mit (IPmm)~!, wobei IP ein einfallendes Teilchen bezeichnet.

5.7.2 Erstellung einer Datenbasis

Um aus den ermittelten Yields eine Datenbasis zu erstellen, sind die folgenden Schritte erforder-
lich. Erstens die Darstellung der Yields in Abhéngigkeit von der Restreichweite in Einheiten von
(IP mol)~!, zweitens die Faltung der Yields mit der Punktabbildungsfunktion des betrachteten
Kamerasystems, drittens die Anpassung einer linearen oder quadratischen Funktion der initialen

Energie und schliefslich viertens die Organisation der erhaltenen Parameter in einer Datenbasis.

Zur Bestimmung der Restreichweite als Funktion der Energie der priméren Ionen wurden zu-
nichst die Ergebnisse aus Abschnitt 5.5 verwendet. Das Resultat zeigt Abbildung 5.26(a). Im
Bereich einer residualen Reichweite von 0 zeigen sich merkliche Abweichungen zwischen den
unterschiedlichen Energien. Wird hingegen direkt die Reichweite aus HIBRAC verwendet, wie in
Abbildung 5.26(b) dargestellt, liegen die Kanten bei unterschiedlichen Eingangsenergien exakt
aufeinander. Hier zeigt sich, dass trotz weit entwickelter Algorithmen zwischen den Modellen der
Reichweite, welche im Wesentlichen durch die elektronische Wechselwirkung der Projektile mit
dem Target bestimmt wird, nach wie vor kleine Abweichungen auftreten und eine Vermischung

verschiedener Modelle stets zu vermeiden ist.
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Abbildung 5.26: Von der Restreichweite abhiingige Yields des Nuklids 3°Ca in Calciumcarbonat bei
verschiedenen Eingangsenergien, berechnet mittels HIBRAC. (a) Zur Bestimmung der
maximalen Reichweite wurde die Charakterisierung der Materialien mittels Geant4
verwendet. (b) Die von HIBRAC kalkulierte Reichweite wurde direkt verwendet.
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5 Implementierung einer Yield basierten Vorhersage der Aktivitatsverteilung

Die Beriicksichtigung der Punktabbildungsfunktion des Kamerasystems erfolgt hier analog zu
Abschnitt 5.4 durch die Faltung des Yields Y (x) mit einem gaussformigen Kern F(x) der Halb-
wertsbreite 6 mm, dieses entspricht einem Sigma o = 2,55 mm. Die Ausbeuten vor und nach der

Faltung zeigt exemplarisch Abbildung 5.27(a)

Die Skalierung der Yields auf die gewiinschte Einheit (IP mol)~! erfordert die Annahme einer
durchstrahlten Fldche, welche senkrecht zur Strahlausbreitungsrichtung steht. Analog der Vor-
gehensweise von Priegnitz (2011) wird diese Fliche zu A = 1cm? angenommen. Die molaren
Massen der betrachteten Referenzmaterialien sind M (Wasser) = 18,015 g mol ™!, M (Graphit) =
12,000 g mol~!, M(PE) = 28,050 g mol~! und M (CaCO3) = 100,078 g mol~!. Die Stoffmenge n

eines Stoffes der Dichte p in einem Bin der Lange x und einem Volumen V' ergibt sich sofort zu
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Abbildung 5.27: Von der Restreichweite abhiingige Yields des Nuklids 3°Ca in Calciumcarbonat bei ver-
schiedenen Eingangsenergien. (——) Rohdaten aus den Simulationswerkzeugen und
(- - - -) nach der Faltung mit der Punktabbildungsfunktion.

Die auf die Zieleinheiten skalierten Ausbeuten zeigt Abbildung 5.27, wobei die erhaltenen Resul-

tate der Simulation mittels Geant4 zum Vergleich mit dargestellt wurden.

Nach diesen vorbereitenden Mafsnahmen kénnen die Parameter der quadratischen Anpassung
der Ausbeuten bei einer bestimmten Resttiefe in Abhéngigkeit von der initialen Energie be-
stimmt werden. Der nichtlineare Fit ist unkritisch und wurde mittels des Levenberg-Marquardt-
Algorithmus durchgefithrt (Marquardt, 1963). In Abbildung 5.28 sind die Yields sowie die ent-
sprechend angepassten Funktionen dargestellt. Es ist mit ''C in Wasser ein fast ausschliefliches
Projektilfragment, sowie mit O ein reines Tragetfragment gezeigt. Aus Griinden der Ubersicht-
lichkeit wurden nur sieben Resttiefen dargestellt. Bei den anderen betrachteten Tiefen finden sich
keine systematischen Unterschiede zu den dargestellten. Ebenso verhélt es sich bei den anderen

Targetmaterialien, die gezeigte Grafik ist also représentativ.
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Abbildung 5.28: Yields in Wasser in verschiedenen Resttiefen in Abhéngigkeit von der initialen Energie
(——) nebst der daran angepassten quadratischen Funktion (- - - -). Aus Griinden
der Ubersichtlichkeit sind nur sieben Resttiefen dargestellt. Negative Restreichweiten
kennzeichnen den Bereich des Fragmentschwanzes.

Rein qualitativ zeigt sich, trotz der recht einfachen Parametrisierung, eine recht gute Anpassung
der Funktion an die Ausbeuten. Zur genaueren Analyse werden die mittleren Abweichungen fiir
die verschiedenen Resttiefen betrachtet. Erneut wird mit "' C in Wasser ein Projektil- und Target-
fragment, mit 150 in Wasser ein reines Targetfragment betrachtet. Bei 150 sind die Abweichungen
klein, die Parametrisierung kann als akzeptabel betrachtet werden. Bei den Projektilfragmenten
steigt der Fehler in einem schmalen Intervall zum Ende der Reichweite der priméren Ionen an.

Es ist zu diskutieren, ob fiir die Projektilfragmente eine komplexere Parametrisierung sinnvoll

ist.
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Abbildung 5.29: Mittlere absolute Fehler zwischen errechneten Yields und einer linearen, quadratischen
oder kubischen Anpassung. (a) zeigt mit 'C ein Nuklid welches sowohl als Target-
als auch als Projektilfragment auftritt, (b) zeigt das reine Targetfragment 50.

Die Organisation der durch die Anpassung erhaltenen Yields in Form einer Datenbasis entspre-

chend Abschnitt 5.3 ist einfach und bedarf keiner weiteren Erlduterung.
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5 Implementierung einer Yield basierten Vorhersage der Aktivitatsverteilung

5.7.3 Resultate
Phantom PCFO001

Am hoch inhomogenen Phantom PCF001 (vgl. auch die Beschreibung auf Seite 102) wurde eine
erste Simulation vorgenommen, sowohl mit den Yields in Referenzmaterialien Wasser, Graphit
und Polyethylen sowie zusétzlich auch mit jenen in Calciumcarbonat. Die Rekonstruktion erfolgte
analog zum bisherigen Vorgehen bei diesem Phantom mit einer Iteration des MLEM-Algorithmus
mit allen Koinzidenzen, welche in der Zeit der Spillpausen und 40s nach Ende der Bestrahlung

gemessen oder simuliert wurden. Ein Profil durch den Strahl ist in Abbildung 5.30 dargestellt.
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Abbildung 5.30: Profil durch die Aktivitdtsverteilung im Phantom PCF001. Die Messung ist blau dar-
gestellt, die Simulation mit drei Referenzmaterialien griin und die mit vier Materialien
rot. Insbesondere das deutliche lokale Maximum in der Schicht um z = 125 mm wird
nicht in ausreichender Weise reproduziert.

Fiir beide Arten der Simulation ist ein deutlicher Unterschied zwischen der Messung und der Si-
mulation festzustellen. Es zeigt eine starke Dominanz der Projektilfragmente. Der Einfluss sowohl
der individuellen Dichten der durchstrahlten Materialien als auch der verschiedenen Zusammen-
setzungen werden weder bei der Verwendung der Yields in drei noch in vier Referenzmaterialien
zufriedenstellend reproduziert. Insbesondere wird das der gemessenen Verteilung eigene lokale
Maximum in der Schicht um z = 125 nicht reproduziert. Das Aktivitdtsmaximum zeigt in Strahl-
richtung eine zu grofse Ausdehnung. Die Reichweite, gekennzeichnet durch die distale Kante, kann

jedoch gut reproduziert werden.

Tumor an der Schadelbasis

Am Beispiel eines Schédelbasistumors wurde die HIBRAC-basierte Simulation fiir einen realen Pa-

tienten getestet. Um eine gleiche Zahl von zu rekonstruierenden Ereignissen zur Verfiigung zu
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5.7 Generierung einer Yield-Datenbasis mittels HIBRAC

haben, wurde die Zahl der Ereignisse der Simulation auch hier mit einem Faktor 0,4 skaliert.
Die Simulation wurde einmal mit Beriicksichtigung der Calciumanteile und einmal ohne dieses
durchgefiihrt und analog zu Abschnitt 5.6.2 rekonstruiert. Dabei wurde das in-Beam Szenarium
zugrunde gelegt. Eine représentative Schicht wurde ausgewdhlt und zusammen mit der zugeho-

rigen Messung in Abbildung 5.31 dargestellt.
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Abbildung 5.31: Aktivitdtsverteilung in einem menschlichen Kopf bei Bestrahlung eines Tumors der
Schédelbasis. Der Strahl trifft schrég von rechts ein. Das PTV ist magenta konturiert,
das CTV lila. Die Risikoorgane Hirnstamm und Chiasma Opticum sind hellblau bzw.
hellgriin gekennzeichnet. (a) zeigt die gemessene Verteilung, (b) die Simulation mit
drei Referenzmaterialien, (c) die mit vier.

Wie im Falle des Phantoms sind auch im Patienten relativ deutliche Unterschiede erkennbar. Die
Aktivitdt im Eingangskanal wird deutlich unterschétzt, im distalen Bereich des Zielvolumens
iiberschétzt. Innerhalb des CTV findet sich, mit Ausnahme der mit Luft gefiillten Anteile im
CT, eine relativ homogene Verteilung der Aktivitdt. In der Messung ist im CTV die Aktivitét

inhomogen verteilt.

Schlussfolgerung

Die Verwendung der mittels HIBRAC berechneten Yields als Eingangsdaten der Simulation der 3+-
Aktivitatsverteilung fiihrt zu wenig tiberzeugenden Ergebnissen. Dies ist bereits rein qualitativ,
ohne nihere Analyse erkennbar. Die sehr schlechte Reproduktion der Effekte durch verschiedene
Dichten und Materialzusammensetzungen, wie sie in der Messung sichtbar sind, fiithrt zu der
Annahme, dass in der verwendeten Modellierung der kernphysikalischen Prozesse das Verhéltnis
aus Projektil- und Targetfragmenten nicht prézise genug abgebildet wird. Eine Manipulation
der zugrunde liegenden Wechselwirkungsquerschnitte in HIBRAC mit dem Ziel einer besseren
Anpassung an die Messung wére zwar technisch ohne weiteres moglich, die Sinnhaftigkeit eines

derartigen Vorgehens ohne zusétzliche Messungen ist jedoch zweifelhaft.
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Ein Ansatz, nur die Beriicksichtigung der elementaren Zusammensetzung durch Kombination von
Referenzmaterialien aus dem Yield-Konzept zu iibernehmen und auf eine Messung der Yields zu
verzichten ist — zumindest fiir HIBRAC bei '2C-Strahlen — nicht sinnvoll. Eine Berechnung von
Yields fiir Protonenstrahlen konnte hingegen bessere Ergebnisse liefern, da hier das als kritisch

identifizierte Verhiltnis aus Projektil- und Targetfragmenten nicht auftritt.

5.8 Diskussion und Ausblick

Auf der Grundlage einer existierenden zweistufigen Monte-Carlo-Simulationssoftware (Ponisch
et al., 2004) und eines des von Priegnitz et al. (2012) entwickelten Yield-Konzeptes wurde eine
Vorhersage der fT-Aktivititsverteilung bei der Bestrahlung mit >C-Strahlen implementiert. Der
wesentliche Aspekt beim Yield-Konzept ist der Verzicht auf Wechselwirkungsquerschnitte und
die Verwendung gemessener, energieabhéngiger Yields in Referenzmaterialien an deren statt. Um
die elementare Zusammensetzung des Targets beriicksichtigen zu kénnen, wurden die Yields den

in Wasser, Graphit und Polyethylen gemessen (Priegnitz et al., 2008b).

In vorliegender Arbeit wurde zunéchst gezeigt, dass eine Transformation der elementaren Zusam-
mensetzung biologicher Gewebe in Kombinationen aus diesen Referenzmaterialien immer moglich
ist, wobei gegebenenfalls ein Anteil nicht modellierter Elemente als Rest verbleibt. Die hierfiir
notwendige Transformationsmatrix wurde berechnet. Neben den mit den gewéhlten drei Mate-
rialien beschriebenen Elementen Wasserstoff, Kohlenstoff und Sauerstoff finden sich im Knochen
auch nennenswerte Anteile an Calcium und Phosphor. Besonders das 3°Ca ist dabei interessant,
da es durch seine kurze Halbwertszeit von 0,86s bei in-Beam Messungen einen erheblichen Bei-
trag zur Aktivitét leistet. Die vorhandene Yield-Datenbasis wurde daher um simulierten Yields in
Claciumcarbonat (CaCOg) erweitert. Zur Simulation dieser Yields wurde das Monta-Carlo-Paket
Geantd (Agostinelli et al., 2003) verwendet.

Wahrend die geometrische Strahlpropagation durch das Phantom bzw. den Patienten, sowie die
Beschreibung der Physik der Annihilationsphotonen unverdndert aus der Simulationssoftware
von Ponisch et al. (2004) iibernommen werden konnten, waren Modelle zur Beschreibung der
lateralen Eigenschaften des Strahles sowie die Berechnung der erzeugten Emitter in den einzelnen
Voxeln zu implementieren. Ferner war die Verteilung der Positronen um die emittierenden Kerne
zu beschreiben. Die Annahmen hinsichtlich der Zeitstruktur von Bestrahlung und Messung der

B1-Aktivititsverteilung wurden moglichst realistisch gestaltet.

Die Simulationsergebnisse auf realen Patientendaten sind durchaus iiberzeugend. Eine Einbezie-
hung des Calciums durch Verwendung des zusétzlichen Referenzmaterials CaCO3 — wenn auch
nur mittels Geant4 simuliert — brachte eine Verbesserung der Vorhersage im Bereich knécherner

Strukturen. Die simulierten Aktivitdtsverteilungen in den Phantomen, welche sich durch ihre
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wohldefinierte Struktur und chemische Zusammensetzung sowie die sehr einfach gehaltenen Be-
strahlungspléne auszeichnen, zeigten zwar teilweise nicht zu vernachlissigende Abweichungen
von den Messdaten. Bei der besonders wichtige Grofe der Reichweite jedoch, welche aus dem

Verhiltnis der distalen Kanten bestimmt wird, zeigte sich eine gute Ubereinstimmung.

Die Yield basierte Simulation weist teilweise systematische Schwéchen auf, welche fiir die gefun-
denen Abweichungen verantwortlich zu machen sind. Bei dem verwendeten Konzept werden die
Yields in den Referenzmaterialien entsprechend der Stochiometrie des Targetmaterials in einer
bestimmten Tiefe kombiniert. Dies beinhaltet implizit die Annahme, dass der gesamte Strahl-
pfad bis zu diesem Punkt aus dem selben Material besteht. Fiir einen Strahlweg durch stark
unterschiedliche Medien, wie es insbesondere bei dem hoch inhomogenen Phantom PCF001 der
Fall ist, fiihrt dies zu einem abweichenden Spektrum der Primé&r- und Sekundéirteilchen, was

wiederum zu Abweichungen zwischen berechneter und gemessener Aktivitat fiihrt.

Systematische Fehler entstehen ferner durch die Verwendung eines Pencil-Beam-Algorithmus
zur Beschreibung der Strahlpropagation durch das Target: Die Eigenschaften des durchstrahlten
Materials werden ausschlielich entlang des Strahlzentrums betrachtet. Emitter werden dann

ohne weitere Betrachtungen der Eigenschaften des Mediums lateral propagiert.

Die lateralen Eigenschaften des Strahles werden in dieser Arbeit geméf eines Strahlmodells be-
schrieben, das nur fiir die priméren Ionen Giiltigkeit hat. Sekundéarpartikel, insbesondere jene
Projektilframente mit einer Protonenzahl kleiner sechs, welche fiir den Fragmentschwanz von Do-
sis und Aktivitat verantwortlich sind, werden davon nicht beschrieben. Dies ist ohne die Kenntnis
des Spektrums der Strahlung nicht moglich. Da eine wesentliche Motivation des gesamten Yield-
Konzeptes in dem mdglichen Verzicht auf die Verwendung von Wechselwirkungsquerschnitten
(Priegnitz, 2011) besteht, wire ein moglicher Ansatz die experimentelle Bestimmung der latera-

len Eigenschaften analog zum Vorgehen bei den Yields selbst.

Die gemessenen Yields weisen noch relativ grofse Ungenauigkeiten auf, was auf die durch die
starke Limitierung der verfiigbaren Strahlzeit bedingten, geringen Zahl von untersuchten Energi-
en zuriickzufiihren ist. Dennoch ergeben sich bei Verwendung dieser gemessenen Yields deutlich
bessere Ergebnisse als bei jenen, welche mittels des Transportcodes HIBRAC (Sihver u. Mancusi,
2009) bestimmt wurden.

Insgesamt stellt die Yield basierte Simulation stellt einen brauchbaren neuen Ansatz zur Bestim-
mung von 37-Aktivititsverteilung bei der Nutzung der PT-PET dar. Im Gegensatz zu Monte-
Carlo-Verfahren mit moglicherweise schlecht bekannten Wechselwirkungsquerschnitten werden
nur die Yields verwendet, welche mit einem vorhandenen PET-Scanner ohne weiteres selbst be-
stimmt werden kénnen. Zudem ist die Geschwindigkeit eines Pencil-Beam-Verfahrens naturgemafs
wesentlich hoher als die einer Monte-Carlo-Berechnung. Eine zukiinftige Erweiterung, insbeson-
dere fiir die Verwendung an Protonenstrahlen erscheint sinnvoll. Dabei ist zu erwarten, dass

beziiglich des Strahlmodells weniger Probleme auftreten als bei 12C, da keine Effekte betrachtet
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werden miissen, die durch die Fragmentierung der Projektile verursacht werden. Andererseits ist
bei Protonenstrahlen auf jeden Fall das Strahlaustrittsfenster und der Luftraum zwischen Nozzle
und Patient bzw. Phantom zu beschreiben, da Protonen hier eine erheblich héhere Streuung

zeigen.
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6 Zusammenfassung

Die Strahlentherapie ist eine unverzichtbare Modalitdt im interdisziplindren Konzept der Onko-
logie. Die mit dem demographischen Wandel in der Bevolkerung einhergehende steigende Zahl

von Neuerkrankungen stellt auch an diese Disziplin immer neue Herausforderungen.

Die biologischen Parameter von Tumor- und Normalgewebe erlauben keine Strahlendosis, wel-
che geeignet wire, eine vollstdandige Tumorkontrolle zu erméglichen, ohne dabei gleichzeitig das
umgebende gesunde Gewebe zu schidigen. Die Zielsetzung der physikalischen Optimierung der
Strahlentherapie ist also eine moglichst konformale Bestrahlung des Zielvolumens. Neben hoch-
entwickelten Verfahren der klassischen Photonentherapie steht in Europa, Asien und den USA
zunehmend die Moglichkeit der Therapie mit Strahlen bestehend aus Ionen, insbesondere Proto-
nen und in geringerem Mafe auch >C%*-Ionen, zur Verfiigung. Vom physikalischen Standpunkt
aus betrachtet, zeichnet sich der Ionenstrahl durch seine endliche Reichweite in bestrahlten Medi-
um sowie einem ausgepragten Dosismaximum kurz vor dem Ende des Weges aus. Aus biologischer
Sicht bieten schwerere Ionen wie 2C%* oder 1503+ den Vorteil einer erhohten biologischen Wirk-

samkeit im Bereich des Dosismaximums.

Die endliche Reichweite der Ionen erdffnet einen neuen Freiheitsgrad bei der Gestaltung der
Bestrahlungsfelder. Die tatséchliche Reichweite héngt jedoch von der durchstrahlten Materie,
also vom sich unter Umstanden téglich dndernden Zustand des Patienten, ab. Die Positronen-
Emissions-Tomografie kann eingesetzt werden, um die Strahlapplikation und insbesondere die
Reichweite zu verifizieren. Die als Partikeltherapie-PET (PT-PET) bezeichnete Methode macht
sich die BT-Aktivitit zu Nutze, welche durch nukleare Wechselwirkung zwischen dem Therapie-

strahl und den Atomkernen des Targets entsteht.

In den Jahren 1997 —-2008 wurde an der Gesellschaft fiir Schwerionenforschnung, Darmstadt ein
sehr erfolgreiches Projekt zur Behandlung von Tumoren, insbesondere Chordomen und Chondro-
sarkomen, mit Ionen des Kohlenstoffes umgesetzt (Kraft, 2000; Schardt et al., 2010). Am Be-
strahlungsplatz ist auch eine eigens entwickelte PET-Kamera installiert (Enghardt et al., 1999,
2004). Die vorliegende Arbeit fuft auf den Erkenntnissen dieses Projektes und den Daten des
Kamerasystems, welches bei mehr als 440 Patienten zur Kontrolle der Bestrahlung eingesetzt

wurde.

Der erste Teil vorliegender Arbeit ist einer Methode gewidmet, welche es erlaubt, aus zwei S7-

Aktivitatsverteilungen Reichweitendifferenten zu berechnen. Da die Dosis grofitenteils durch die
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6 Zusammenfassung

elektrische Wechselwirkung von Strahl und Target entsteht, ist ihre direkte Berechnung aus der
messbaren Aktivitdt nicht ohne weiteres moglich. Fiir einen klinischen Einsatz konnte fiir dieses
Problem noch keine Lésung gefunden werden. Die PT-PET-Daten werden daher durch einen
Vergleich mit einer Referenz analysiert. Die Methode zum Reichweitenvergleich wurde zunéchst
zur Anwendung gebracht, um in Form einer Simulationsstudie zu priifen, ob eine vollstédndig
automatisierte Auswertung sinnvoll umgesetzt werden kann. Hierzu wurden in simulierten S7-
Aktivitatsverteilungen Energiemodifikationen in Form eines Pyramidenstumpfes eingebracht. Fiir
eine maximale Abweichung von 6 Energieschritten wurde eine Sensitivitdt und Spezifitdt von
ca. 80 % ermittelt. Da dies klinisch nicht zufriedenstellend ist, wurde ein Software-Prototyp fiir
eine semi-automatische Auswertung der PET-Daten entwickelt. Dieser enthélt neben dem Reich-
weitenvergleich auch einen angepassten Gammaindex zur sinnvollen Reduzierung der Bildinfor-
mation, sowie einen Algorithmus zur automatischen Erkennung von gefiillten Kavitédten. Eine
Verifikation der Methoden erfolgte anhand von Phantomexperimenten. Dabei wurden verschie-
dene zeitliche Szenarien fiir die Aufnahme mittels eines Scanners direkt am Bestrahlungsplatz
sowie im Bestrahlungsraum untersucht. Ferner wurden unterschiedliche Zahlen von Koinziden-
zen untersucht. Im ungiinstigsten Fall betrug die Abweichung bei der Reichweitenmessung im
Mittel (1,4 +0,8) mm. Die Fiillung von Kavitéten konnte vollstdndig erkannt werden, sofern ihr

Innenradius > 5 mm betrug.

Der zweite Teil der Arbeit beschéftigt sich mit der Thematik des Washouts. Die PET wurde
als Modalitdt der funktionellen Bildgebung in der Nuklearmedizin entwickelt. Hierbei wird ein
mit einem B'-radioaktiven Nuklid markierter Tracer verabreicht, welcher dann von bestimmten
Zellen bevorzugt akkumuliert wird. Die Verteilung des Tracers im Koérper und der damit einher-
gehende Transport zu den Zielzellen durch physiologische Effekte, insbesondere den Blutfluss,
ist also nicht nur erwiinscht sondern zwingend notwendig. Im Falle der Partikeltherapie-PET
verhélt es sich hierzu diametral; die gesuchte Information ist in der Verteilung der produzierten
BT-Aktivitit enthalten. Zur Beschreibung des Washouts existiert ein auf Basis eines Tierexpe-
rimentes ermitteltes Drei-Komponenten-Modell. Die Darstellung des Washouts erfolgt mittels
dreier exponentieller Zerfalle und beschreibt nur den vollstindigen Verlust eines Emitters aus
dem Gesichtsfeld des Scanners, nicht die Delokalisation innerhalb desselben. Das Modell sieht
eine schnelle Komponente mit einer Halbwertszeit von 2—3s, eine mittlere im Bereich von 2—
3min und eine langsame im Bereich weniger Stunden vor (Mizuno et al., 2003; Tomitani et al.,
2003). In dieser Arbeit wird die schnelle Komponente wurde in einer Studie mit zehn Patienten
analysiert. Fiir die mittlere Komponente wurde wahrend der Therapie ein bis dato einmaliges FEx-
periment mit einem Patienten durchgefiihrt, in dem die Nachmesszeit von 40s auf bis zu 20 min
verlangert wurde. Die schnelle Komponente konnte bei den Patienten nicht nachgewiesen werden.
Die mittlere Komponente wurde bei dem einen Patienten gefunden, die Halbwertszeit betragt
(155,9+4,6) s, was gut mit dem im Tiermodell ermittelten Wert von (140 4 18) s {ibereinstimmt.
Fiir eine Untersuchung der langsamen Komponente reichte die Datenlage nicht aus. Thre Exis-

tenz ist aus praktischer Sicht, aufgrund der physikalischen Halbwertszeit der beteiligten Isotope,
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ohnehin ohne Relevanz.

Wie bereits eingangs erwihnt, werden die gemessenen 37-Aktivititsverteilungen zur Analyse
mit einer Vorhersage vergleichen. Das dritte Kapitel vorliegender Arbeit hat die Adaption einer
Simulationssoftware (Ponisch et al., 2004) fiir die Aktivitdtsverteilung in Patienten auf ein neues
physikalisches Konzept zum Thema. Dieses wurde von Priegnitz et al. (2008b) vorgeschlagen
und sieht die Berechnung der Aktivitétsverteilung im Patienten mittels in Referenzmateriali-
en gemessenen Yields von ST-aktiven Nukliden vor. Die Yields liegen fiir Wasser, Polyethylen
und Graphit in Form einer Datenbank vor. Zur Anwendung auf Patientendaten wurde zunéchst
eine Segmentierung des CTs in Kombinationen aus den Referenzmaterialien bestimmt. Ein Mo-
dell zu Streuung des Priméren Ionenstrahles sowie der Reichweiten der erzeugten Positronen
wurden aus der Literatur iibernommen und Implementiert. Die Simulationsmethode wurde an
Phantomen und Patientendaten getestet. Neben den gemessenen Yields wurden auch theoretisch
berechnete zum Vergleich herangezogen. Es konnte gezeigt werden, dass die Vorhersage einer 3+-
Aktivitatsverteilung mittels des Yield-Konzeptes moglich ist und Resultate liefert, welche dem

bisherigen Simulationsansatz ebenbiirtig und teilweise iiberlegen sind.

Die entwickelten Verfahren sollen einen Einsatz der PT-PET im klinischen Umfeld erleichtern
und damit einen breiten Einsatz ermoglichen. Durch die Moglichkeit einer klinisch praktikablen
Verifikation der Reichweite kann das grofe Potential der lonenstrahltherapie besser nutzbar ge-

macht und nicht zuletzt die Sicherheit der Patienten weiter erhoht werden.
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A Anhang

A.1 Eigenschaften der Beamline und des Kamerasystems

Tabelle A.1: Parameter des Kamerasystems und der medizinischen Beamline im Cave M des GSI
Helmholtz-Zentrums fiir Schwerionenforschung.

Kamerasystem BASTEI

Detektoren 2 x 8 x 4 x BGO (BisGes015)
Kristallflache 54 x 54 cm?
Subkristallflache 6,75 x 6,75 cm?
Lines of Response 20482

Sensitive Flache 43,2 x 21,6 cm?
Réaumlicher Akzeptanzbereich 60°x30°
Energiefenster 250 < B, < 850keV
Dauer promptes Koinzidenzfenster 12ns

Dauer verzogertes Koinzidenzfenster 12ns

Intervall promptes/verzogertes Fenster 128 ns

SIS-18 und Beamline

Therapeutische Ionenart 126+

Energie 88...430 AMeV
Mikropulsdauer 250...450ns
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A Anhang

A.2 Kunststoffe zur Konstruktion von Phantomen

Zur Konstruktion von Phantomen werden neben iiblichen Kunststoffen wie PMMA oder PE
auch gewebedquivalente Materialien des Herstellers Gammex-RMI GmbH, Giessen-Allendorf,
bzw. Gammex, Inc. , Middleton, WI, USA, verwendet. Die nachstehend genannten Informationen

wurden dem Datenblatt (Gammex)

Tabelle A.2: Ausgewdhlte physikalische Eigenschaften der zur Konstruktion verwendeten Kunststoffe.
Z bezeichnet die mittlere Kernladungszahl, p die Dichte und H die Hounsfield-Zahl des
Materials bei einer R6hrenspannung von 120kV.

Material Z p/gem™ H /HU
Lung (LN300) RMI 455 6,703 0,300 -690
Lung (LN450) 6,689 0,450 -560
AP6 Adipose RMI 453 5,910 0,920 -100
BR12 Breast RMI 454 6,101 0,980 -50
CT Solid Water RMI 451 6,360 1,015 0
Water 7,217 1,000 0
Solid Water RMI 457 6,361 1,046 31
Muscle RMI 452 6,356 1,050 40
LV1 RMI 6,361 1,039

SR2 Brain 5,782 1,049 8
CB2 - 10% CaCO3 6,557 1,170 180
CB2 - 30% CaCO3 7,892 1,340 490
CB2 - 50% CaCO3 9,228 1,560 895
SB3 Bone, Cortical RMI 450 10,336 1,819 1317
B200 Bone Mineral 7,705 1,145 250
IB3 Inner Bone RMI 456 7,700 1,133 240

Zur Hounsfield-Zahl des Materials SB3 Bone Cortical RMI 450 macht der Hersteller keine An-
gaben. Der Wert wurde daher mittels eines Siemens! Somatom Emotion 16 Scanners gemessen

und zu HU = 1317 bei einer Beschleunigungsspannung von 120 kV bestimmt.

!Siemens AG, Siemens Deutschland, Healthcare Sector, Erlangen
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A.2 Kunststoffe zur Konstruktion von Phantomen

Tabelle A.3: Elementare Zusammensetzung der zur Konstruktion der Phantome verwendeten Kunst-
stoffe. Die Angaben sind Massenaneile in %.

Material %H %C %N %O %Mg  %Si %P %Cl %Ca
Lung (LN300) RMI 455 8,46 59,38 1,96 18,14 11,19 0,78 0,10

Lung (LN450) 8,47 59,57 1,97 18,11 11,21 0,58 0,10

AP6 Adipose RMI 453 9,06 72,30 2,25 16,27 0,13

BR12 Breast RMI 454 8,59 70,11 2,33 17,90 0,13 0,95
CT Solid Water RMI 451 8,00 67,30 2,39 19,87 0,14 2,31
Water 11,19 88,81

Solid Water RMI 457 8,02 67,23 2,41 19,91 0,14 2,31
Muscle RMI 452 8,10 67,17 2,42 19,85 0,14 2,32
LV1 RMI 8,06 67,01 247 20,01 0,14 231
SR2 Brain 10,83 72,54 1,69 14,86 0,08

CB2 - 10% CaCO3 8,59 65,33 2,73 19,22 0,14 4,00
CB2 - 30% CaCO3 6,68 53,48 2,12 25,61 0,11 12,01
CB2 - 50% CaCO3 4,77 41,63 1,52 32,00 0,08 20,02
SB3 Bone, Cortical RMI 450 3,41 31,41 1,84 36,50 0,04 26,81
B200 Bone Mineral 6,65 55,52 1,98 23,64 3,24 0,11 8,87
IB3 Inner Bone RMI 456 6,67 55,64 1,96 23,52 3,23 0,11 8,86
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A Anhang

A.3 Definition klinischer Volumina in der Strahlentherapie

Im Bereich der Strahlentherapie werden bestimmte klinische Volumina benutzt, welche der De-
finition im ICRU Report 50 folgen (ICRU, 1993). Die dort verwendeten Konzepte setzen sich
auch in dem speziell fiir die Protonentherapie herausgegebenen Report 78 fort (ICRU, 2007). Die

Festlegung dieser Volumina im konkreten Fall erfolgt manuell durch einen Arzt auf der Basis von

CTs und ggf. anderen Bildgebungsmodalitdten. Die wichtigsten Volumina fiir eine dreidimensio-

nale Bestrahlungsplanung werden in diesem Abschnitt erlautert. Abbildung A.1 zeigt die um den

Tumor definierten Bereiche.

(- O)

Gross Tumor Volume

Clinical Target Volume

Planning Target Volume

Treated Volume

\ ﬁL Irradiated Volume

Abbildung A.1: Klinische Volumina nach ICRU Report 50 (ICRU, 1993)

GTV, Gross Tumor Volume: Volumen in dem das (bosartige) Tumorgewebe sichtbar, tast-

bar oder anderweitig klinisch nachweisbar ist-

CTV, Clinical Target Volume: Es umschlieftt das CTV und enthélt auch die Volumina in

welchen eine subklinische Verbreitung der Tumorzellen zu erwarten ist

PTV, Planning Target Volume: Fiir die physikalische Bestrahlungsplanung im dreidimen-
sionalen Fall das relevante Volumen. Es ergibt sich durch hinzufiigen von Toleranzbereichen
um das CTV.

Treated Volume: Das Volumen in welchem eine fiir die Tumorkontrolle notwendige Dosis

appliziert wurde. Dieses muss nicht zwangslaufig mit dem PTV iibereinstimmen.

Irradiated Volume: Volumen mit einer Dosis die so hoch ist, dass ihre Wirkung auf gesundes

Gewebe nicht vernachlassigt werden kann.

Neben diesen Um den Tumor definierten Volumina, werden zusétzlich noch die Risikoorgane
(Organs at Risk, OAR) konturiert.
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Kurzfassung

Die Strahlentherapie ist einer der drei Partner im interdisziplindren Feld der Onkologie. In Eu-
ropa, Asien und den USA besteht zunehmend die Méglichkeit einer Therapie mit Strahlen aus
geladenen Ionen anstelle von Photonen. Eine Anlage in Dresden befindet sich in der Kommissio-
nierungsphase.

Die Ionenstrahltherapie bietet den Vorteil einer sehr konformalen Behandlung des Tumorvolu-
mens durch die endliche Reichweite der Strahlen und ein ausgeprégtes Dosismaximum kurz vor
dem Ende des Strahlpfades. Da eine Therapie in der Regel {iber bis zu 30 Sitzungen an ver-
schiedenen Tagen durchgefithrt wird und der Strahlweg stark von dem durchdrungenen Gewebe
beeinflusst wird, sind Verfahren fiir eine in vivo Verifikation der Strahlapplikation wiinschenswert.
Eine dieser Methoden ist die Partikeltherapie-Positronen-Emissions-Tomografie (PT-PET). Sie
beruht auf der Messung der vom Therapiestrahl erzeugten [T-Aktivititsverteilung. Da eine
direkte Berechnung der Dosis aus der Aktivitdt in lebendem Gewebe nicht moglich ist, wird
die gemessene Aktivitétsverteilung mit einer berechneten Vorhersage verglichen und anschlie-
Kend entschieden, ob die néchste Therapiesitzung wie geplant erfolgen kann oder Anpassungen
notwendig sind. Die vorliegende Arbeit beschéftigt sich mit drei Themen aus dem Bereich der
Datenverarbeitung fiir die PT-PET.

Im ersten Teil wird ein Algorithmus zur Bestimmung von Reichweitendifferenzen aus zwei 3+-
Aktivitatsverteilungen adaptiert und evaluiert. Dies geschieht zun&chst anhand einer Simula-
tionsstudie mit realen Patientendaten. Ein Ansatz fiir eine automatisierte Analyse der Daten
lieferte keine zufriedenstellenden Ergebnisse. Daher wird ein Software-Prototyp fiir eine semi-
automatische, assistierte Datenanalyse entwickelt. Die Evaluierung erfolgt durch Experimente
mit Phantomen am '?C-Strahl.

Die erzeugte Aktivitdtsverteilung wird von physiologischen Prozessen im Organismus beeinflusst.
Dies fiihrt zu einer Entfernung von Emittern vom Ort ihrer Erzeugung und damit zu einer
Verringerung der diagnostischen Wertigkeit der erfassten Verteilung. Zur Quantifizierung dieses
als Washout bezeichneten Effektes existiert ein am Tierexperiment gewonnenes Modell. Dieses
Modell wird im zweiten Teil der Arbeit auf reale Patientendaten angewendet. Es konnte gezeigt
werden, dass das Modell grundsétzlich anwendbar ist und fiir die betrachtete Tumorlokalisation
Schédelbasis ein Washout mit einer Halbwertszeit von (155,7 £4,6) s existiert.

Die Berechnung der Vorhersage der 31-Aktivititsverteilung kann durch iibliche Monte-Carlo-
Verfahren erfolgen. Dabei werden die Wechselwirkungsquerschnitte zahlreicher Reaktionskanile
benétigt. Als alternatives Verfahren wurde die Verwendung gemessener Ausbeuten (Yields) radio-
aktiver Nuklide in verschiedenen Referenzmaterialien vorgeschlagen. Auf Basis einer vorhande-
nen Datenbank dieser Yields und einer existierenden Condensed-History-Monte-Carlo-Simulation
wird ein Programm zur Berechnung von Aktivitdtsverteilungen auf Yieldbasis entwickelt. Mit der
Methode kann die 31-Aktivititsverteilung in Phantomen und Patienten zufriedenstellend vorher-
gesagt werden.

Die entwickelten Verfahren sollen einen Einsatz der PT-PET im klinischen Umfeld erleichtern
und damit einen breiten Einsatz ermoglichen, um das volle Potential der Ionenstrahltherapie
nutzbar zu machen.
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