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Summary

Medical radiation exposure accounts for large parts of manmade radiation exposure.
Computed tomography is with 65 % the main contributor. However, this radiation
exposure is only determined with conversion coefficients, which relate measurable
X-ray quantities to organ doses or effective dose for patient reference models. On
the contrary for radiation therapy there are detectors, phantoms and methods for

individual patient dosimetry commonly available.

Aim of this work is translation from dosimetry methods from the field of radiation
therapy into dosimetry of computed tomography. Therefore, analytical and experi-
mental dosimetry concepts are developed which are fundamental for individual pa-
tient dosimetry, analogue to treatment planning systems in radiation therapy. These
systems enable determination of individual organ doses as well as calculation of ef-

fective dose for risk estimation.

Dose deposition kernels for fast absorbed dose calculation with a so-called ”pencil-
beam-algorithm” were determined and implemented as calculation basis. The dose
deposition calculated with this algorithm was then compared to the dose deposi-
tion calculated with Monte-Carlo-methods. In addition a multi purpose dosimetry
phantom was developed and different dosimetry detectors commonly used in radia-
tion therapy were evaluated regarding their applicability for computed tomography
dosimetry to provide measurement basics. Therefore, fast individual absorbed dose
calculation is enabled.

These measurement basics were then used to evaluate practical issues like the do-
se reduction effect of thyroid radiation protection means for patients for computed
tomography examinations of the skull or the influence of the so-called adaptive col-
limation used for dose reduction at computed tomography scanners with large colli-
mation widths. Additionally, another application of the developed methods for fast
organ dose determination at Cone-Beam-CTs at medical linear accelerators analogue
to methods used in radiology is shown.



Zusammenfassung

Die medizinische Strahlenexposition der Bevolkerung, die den Grofsteil der zivilisa-
torischen Strahlenexposition ausmacht, stammt zu 65 % aus computertomographi-
schen Untersuchungen der Rontgendiagnostik. Dennoch wird diese Strahlenexposi-
tion bislang nur unter Verwendung von Einstrahlparametern und auf Berechnun-
gen fiir Standard-Patienten basierenden Konversionsfaktoren abgeschétzt. Im Be-
reich der Strahlentherapie hingegen stehen sowohl Detektoren als auch Phantome

und Methoden zur individuellen Patientendosimetrie zur Verfiigung.

Das Ziel dieser Arbeit ist die Translation von Methoden der Dosimetrie aus dem Be-
reich der Strahlentherapie in die Dosimetrie an Computertomographen. Dabei geht
es um die Entwicklung von analytischen und experimentellen Dosimetriekonzep-
ten, die als Basis fiir die individuelle Patientendosimetrie, analog zu Bestrahlungs-
planungssystemen der Strahlentherapie, dienen. Mit solch einem System ist dann
die Bestimmung von individuellen Organdosen moglich sowie die Ausgabe der ef-

tektiven Dosis zur Risikoabschdtzung denkbar.

Als Berechnungsgrundlage wurden Dosisdepositionskerne zur schnellen Dosisbe-
rechnung mittels eines ,Pencil-Beam-Algorithmus” ermittelt. Die mit diesem Al-
gorithmus berechnete Dosisdeposition wurde anschliefSend mit der durch Monte-
Carlo-Methoden berechneten Verteilung verglichen. Zusétzlich wurden messtechni-
sche Grundlagen durch die Entwicklung eines Mehrzweckphantoms geschaffen und
verschiedenste Detektoren auf ihre Eignung fiir die Computertomographie charak-

terisiert. Somit wird eine schnelle individuelle Dosisberechnung ermoglicht.

Diese Grundlagen wurden anschliefSend angewendet, um praktische Fragen wie den
Effekt von Schilddriisenschutzmitteln fiir Patienten bei Schadel-CT-Untersuchungen
oder den Einfluss des zur Dosisreduktion eingesetzten adaptiven Kollimators an CT-
Scannern mit grofSer Scanbreite zu beantworten. Als weitere Anwendung wurden
schliefslich Organdosen fiir Cone-Beam-CTs an Linearbeschleunigern ermittelt, um
nach Vorbild der Rontgendiagnostik eine schnelle Organdosisabschédtzung liefern zu
konnen.
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1 Einleitung

Die Rontgentechnik hat die Medizin und insbesondere die medizinische Diagnostik
revolutioniert. Nach der Entdeckung der Rontgenstrahlung durch Wilhelm Conrad
Rontgen 1895 erfolgte bereits im darauffolgenden Jahr der Einsatz in der Bildgebung
am Menschen. Mit der Einfithrung der Schnittbildverfahren in den 1970er Jahren, die
eine tiberlagerungsfreie Darstellung des Inneren des Menschen ermoglichten, gelang
ein weiterer grofSer Schritt in der medizinischen Diagnostik.

Mit der Einfithrung der Spiral-Computertomographie und dem Einsatz von Mehr-
zeilendetektoren gelangen zwei weitere Meilensteine, die der Computertomogra-
phie zum Durchbruch in der klinischen Verwendung verhalfen. Aufgrund der im
Vergleich zur Kernspinresonanztomographie wirtschaftlicheren Technik und der
kiirzeren Untersuchungszeiten erlangte die Computertomographie schnell eine fla-
chendeckende Verbreitung. Im Jahre 2014 waren 9 % der Rontgenuntersuchungen in
Deutschland Computertomographien. Der Anteil des damit verbundenen Strahlen-
risikos am gesamten durch die Medizin verursachten Strahlenrisikos betragt jedoch
65 % [1]. Dies macht deutlich, dass bei diesem Verfahren vergleichsweise hohe Strah-

lenexpositionen auftreten.

Die technische Entwicklung hin zu moglichst kurzen Untersuchungszeiten, um Be-
wegungsartefakte in der Bildrekonstruktion zu verringern, und so selbst ein schla-
gendes Herz artefaktfrei darstellen zu konnen, fiihrte zur Einfithrung von immer
grofieren Bilddetektoren oder dem Einsatz von mehreren Rontgenstrahlern gleich-
zeitig innerhalb eines Geréts. Hierbei stofien die etablierten Qualitatskriterien immer

wieder an ihre Grenzen [2, 3].

Gleichzeitig steigen mit der steigenden Strahlenexposition der Bevolkerung auch die
Anforderungen an die Dosimetrie bei computertomographischen Untersuchungen.
Mit Blick auf die Strahlentherapie, bei der eine individuelle Dosimetrie fiir jeden
Patienten durchgefiihrt wird, besteht fiir die Computertomographie ebenfalls der



1 Einleitung

Wunsch einer individuellen Dosimetrie. Hierfiir sind moglichst vielseitige Verfah-
ren notwendig, die auch bei Abweichungen von den Kalibrierbedingungen genaue
Ergebnisse liefern konnen, um reale Patientenexpositionen bei Computertomogra-

phien ermitteln zu konnen.

Da sich die Dosimetrie im Bereich der Computertomographie bislang aber fast aus-
schlieSlich auf die Qualitdtssicherung bezogen hat, stehen abseits davon keine ge-
normten Methoden zur Dosisbestimmung sowie keine Detektoren und Phantome
zur Dosismessung zur Verfiigung. In den internationalen und nationalen Normen
wird hierzu der ,Computed Tomography Dose Index” (CTDI) in verschiedenen Va-
rianten vor allem als Konstanzpriifungsmerkmal eingefiihrt und um verschiedene
Computertomographen miteinander vergleichen zu kénnen. Hierbei werden typi-
scherweise Toleranzen von 20 % akzeptiert. Die Ansdtze zur individuellen Do-
sisbestimmung basieren grofitenteils auf Simulationen bzw. Berechnungen mittels
Monte-Carlo-Methoden [4]. Auch fiir diese rechnergestiitzten Simulationen werden
Dosismessungen zu Zwecken der Kalibrierung und Validierung benotigt.

Im Bereich der Strahlentherapie hingegen, stehen sowohl Detektoren als auch Phan-
tome und Methoden zur Verfiigung und sind gut verstanden. Dies driickt sich
auch im Vorhandensein von diversen technischen Normen zu den verschiedensten
Aspekten der klinischen Dosimetrie wieder, wie z.B. der Dosimetrie kleiner Felder

oder der Dosimetrie bei Nicht-Referenz-Bedingungen.

Das Ziel dieser Arbeit ist die Translation von Methoden der Dosimetrie aus dem
Bereich der Strahlentherapie in die Rontgendiagnostik und ganz speziell zur Do-
simetrie an Computertomographen. Dabei geht es hier um die Entwicklung von
analytischen und experimentellen Dosimetriekonzepten, die als Basis fiir eine in-
dividuelle Dosimetrie, basierend auf den individuellen Patientendaten analog zu
Planungssystemen der Strahlentherapie, dienen. Mit solch einem System ist dann
die Bestimmung von individuellen Organdosen moglich, die dann z.B. bei der Be-
strahlungsplanung bei Therapien mit hdufigem Einsatz von bildgebenden Verfah-
ren wie der ,Image Guided Radio-Therapy (IGRT)” berticksichtigt werden kénnen.
Wiinschenswert wire von diesen Systemen auch eine Ausgabe der effektiven Dosis
aus den einzelnen Organdosen einer Computertomographie zur Risikoabschdtzung
der Untersuchung [5]. Dies leisten aktuelle Planungssysteme der Strahlentherapie
nicht.
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Als Berechnungsgrundlage eines solchen Dosisberechnungssystems fiir Computer-
tomographien werden Basisdaten, d.h. diverse dosimetrische Parameter der einzel-
nen CT-Scanner benotigt. Solche Parameter sind beispielsweise Tiefendosiskurven,
Dosisprofile oder Punktdosismessungen innerhalb und aufierhalb des eigentlichen
Scanfeldes. Eine Moglichkeit zur abschlieffenden Berechnung der Dosisdeposition
ist ein , Pencil-Beam-Algorithmus”. Hierbei wird das gesamte Strahlenfeld einer CT-
Untersuchung durch einzelne feine Strahlen zusammengesetzt und die gesamte Do-
sisdeposition durch Superposition der Dosisbeitrdge aller Einzelstrahlen berechnet.
Fiir diese Berechnungen werden sogenannte Dosisdepositionskerne benétigt.

In einem ersten Schritt (Kapitel 3) wurden im Rahmen dieser Arbeit Dosisdepositi-
onskerne fiir Rontgenstrahlung im Energiebereich der Computertomographie mit
Hilfe von Monte-Carlo-Methoden berechnet. Zur Validierung der Methode wur-
den im Vorfeld Halbwertsschichtdicke sowie Tiefendosiskurven berechnet. Um Do-
sisprofile und Punktdosismessungen durchzufiihren wurde in einem zweiten Schritt
(Kapitel 4) ein modulares Mehrzweckphantom entwickelt. Dieses wurde der spe-
ziellen Messsituation an Computertomographen angepasst, sodass standardisierte
CTDI-Ionisationskammern sowie kleinvolumige Ionisationskammern und auch ra-
diochromer Film zur Dosismessung eingesetzt werden konnen. Zusitzlich wurde
tiir Dosisprofilmessungen mit kleinvolumigen Ionisationskammern eine motorisier-

te Detektorpositionierung vorgesehen.

Zur Nutzung dieses Phantoms wurden in einem dritten Schritt (Kapitel 5) verschie-
dene Detektoren aus dem Routine-Umfeld der Strahlentherapie auf ihre Eignung
zur Dosismessung bei der Computertomographie untersucht. In diesem Zusammen-
hang wurde speziell die Energieabhdngigkeit des Ansprechvermdogens sowie der Vo-
lumeneffekt dieser Detektoren und dessen Einfluss auf die Messung von Dosisprofi-
len untersucht. Als Referenz ohne Volumeneffekt wurde radiochromer Film und die

Filmdosimetrie genutzt.

Nach Implementation der hier erarbeiteten Grundlagen in ein Dosisberechnungssy-
stem kann auf individuellen Computertomographie-Bilddatensédtzen die Dosisver-
teilung in den aufgenommenen Schichten berechnet werden. Werden diese Bildda-
ten auch segmentiert, d.h. einzelne Bildbereiche spezifischen Organen zugeordnet,
ist auch die Bestimmung von Organdosen moglich. Da die Segmentierung von CT-
Bilddatensidtzen auch im Rahmen der Bestrahlungsplanung fiir die Strahlenthera-
pie [6] und der computergestiitzten Befundung [7] , z.B. im Rahmen des Tumor-
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Stagings, von Interesse sind, werden hierfiir in Zukunft auch automatische Systeme

zur Verfiigung stehen.

Die Organdosisbestimmung ist gleichzeitig auch Grundlage fiir die Bestimmung der
effektiven Dosis. Zusitzlich zur Organdosisberechnung auf den CT-Bilddaten wéaren
auch noch Organdosen fiir Organe auflerhalb des Scanbereichs der einzelnen CT-
Untersuchung notwendig. Dies konnte {iber Modelle, die die Lage der jeweiligen
Organe und den lateralen Dosisabfall berticksichtigen, realisiert werden. Die Ermitt-
lung des lateralen Dosisabfalls ist beispielsweise mit den Methoden aus Kapitel 4.3
bereits moglich. Auch Organe, die teilweise innerhalb des Untersuchungsbereichs
und teilweise aufierhalb liegen, lassen sich durch geeignete Modelle [8] in der Or-
gandosisberechnung berticksichtigen.

Die im Rahmen der Grundlagen fiir die schnelle Dosisberechnung fiir Computerto-
mographien entwickelten Methoden wurden auflerdem genutzt um deren breite An-
wendbarkeit zu demonstrieren. So wurden die Dosismesstechniken genutzt, um die
Schutzwirkung von Schilddriisenschutzmitteln bei Schdadel-CT-Untersuchungen zu
evaluieren (Kapitel 6). Auch gerdtespezifische Einflussfaktoren auf die Dosisdeposi-
tion, wie der in CT-Scannern mit grofsen Scanbreiten eingesetzte adaptive Kollimator
(Kapitel 7.1), konnen mit den entwickelten Methoden untersucht und quantitativ be-

riicksichtigt werden.

Als weitere Anwendung der entwickelten Methoden werden schliefslich auch Or-
gandosen fiir eine Bildgebungsmodalitdt der Strahlentherapie, die Cone-Beam-CT
(Kapitel 7.2), bestimmt. Die hierbei nach dem Vorbild der Rontgendiagnostik ermit-
telten Konversionsfaktoren ermdoglichen die schnelle Organdosisbestimmung in Ab-
héangigkeit der eingestrahlten Dosis.

12



2 Dosisdeposition im Energiebereich
der Rontgenstrahlung

2.1 Strahlenqualitat

Die Wechselwirkung von Rontgenstrahlung mit Materie erfolgt im Energiebereich
der Rontgendiagnostik hauptsachlich durch zwei verschiedene Wechselwirkungs-
mechanismen. Bei niedrigen Photonenenergien tiberwiegt der photoelektrische Ef-
tekt, wahrend bei hoheren Energien die inkohdrente Streuung, der Compton-Effekt,
tiberwiegt. Im Energiebereich um etwa 100 keV tragen beide Effekte zum Gesamt-
Wechselwirkungsquerschnitt bei. Da der photoelektrische Effekt eine starke Ener-
gieabhdngigkeit besitzt, konnen Verdnderungen in der Energie der Rontgenstrah-
lung zu groferen Anderungen im Wechselwirkungsverhalten mit Sondenmaterial
und somit zu Anderungen im Messsignal fiihren. In diesem Abschnitt soll daher
kurz auf die tibliche Charakterisierung beziiglich der Energie von Rontgenstrahlung

eingegangen werden.

Die Rontgenstrahlung, die fiir medizinische Zwecke in Rontgenrohren erzeugt wird,
entsteht durch Abbremsung eines Elektronenstrahls auf der Anode der Rontgenroh-
re. Die hierbei emmitierten Bremsstrahlungsphotonen besitzen ein kontinuierliches
Energiespektrum bis hin zur Maximalenergie, die durch die Beschleunigungsspan-
nung des Elektronenstrahls gegeben ist. Die niederenergetischen Bremsstrahlungs-
photonen wechselwirken allerdings direkt im Anodenmaterial wider, sodass sie es
nicht verlassen und das typische Bremsstrahlungsspektrum einer Rontgenrohre ent-
steht (Abb. 2.1). Zusatzlich emmitiert das Anodenmaterial auch charakteristische
Rontgenstrahlung, die durch Rekombinationen innerhalb der Elektronenhiille des
Anodenmaterials entsteht. Diese Rekombinationen erfolgen aufgrund von Ionisa-
tionen durch den einfallenden Elektronenstrahl.
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2 Dosisdeposition im Energiebereich der Rontgenstrahlung
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Abbildung 2.1: Exemplarisches Energiespektrum einer Rontgenrdhre und Einfluss
eines Zusatzfilters [9]

Je nach verwendetem Anodenmaterial konnen sich so bei gleicher Beschleunigungs-
spannung unterschiedliche Energiespektren oder Strahlenqualitdten ergeben. Die
Angabe der Beschleunigungsspannung allein ist hdufig nicht ausreichend, um die
verwendete Rontgenstrahlung zu charakterisieren. Dies wird besonders deutlich,
wenn Zusatzfilter verwendet werden, die die niederenergetischen Anteile aufgrund
des energieabhidngigen Wechselwirkungsquerschnitts der Rontgenphotonen stéarker
schwéchen als die hoherenergetischen Anteile, um die Rontgenstrahlung ,aufzuhér-

4

ten”.

Eine Moglichkeit das Energiespektrum der Rontgenstrahlung ndher zu beschreiben
wire die Angabe weiterer Daten des Energiespektrums wie beispielsweise die mitt-
lere Energie. Da hierfiir das Energiespektrum jedoch vollstindig bekannt sein muss,
ist dies jedoch oft nicht praktikabel. Eine andere Moglichkeit besteht in der Angabe
der Halbwertsschichtdicke oder auch ,half value layer” - kurz HVL genannt.

14



2.2 Dosisberechnung mittels Dosisdepositionskernen

Die HVL beschreibt eine Materialdicke, typischerweise Aluminium oder fiir hhere
Beschleunigungsspannungen Kupfer, die notwendig ist, um die Rontgenstrahlung
einer Rontgenrohre um die Halfte zu schwéchen. Hierfiir werden Bleche zunehmen-
der Dicke in den Strahlengang eingebracht und mit einem geeigneten Dosimeter, wie
beispielsweise einer Ionisationskammer, gemessen, bei welcher Dicke der Messwert

halbiert wird in Bezug auf den Messwert ohne Absorbermaterial.

2.2 Dosisberechnung mittels Dosisdepositionskernen

In der Strahlentherapie wird routineméfiig eine individuelle Dosisberechnung mit
einer Genauigkeit im %-Bereich auf Basis einer Computertomographie fiir jeden Pa-
tienten durchgefiihrt. Hierfiir haben sich zwei Verfahren etabliert: die (halb-) analyti-
sche Berechnung und die Berechnung mit Hilfe von Monte-Carlo-Methoden. Hierbei
stellt die Berechnung mit Hilfe von Monte-Carlo-Methoden hohe Anforderungen an
die Rechensysteme, sodass sich der flichenméfiige Routine-Einsatz erst in den letz-

ten Jahren etablieren konnte.

Im Bereich der Rontgendiagnostik wird die zur Verfiigung stehende Rechentech-
nik primdr fiir die verschiedenen Bildrekonstruktionen benutzt. Hier hat sich in den
letzten Jahren die iterative Rekonstruktion durchgesetzt, bei der jedes rekonstuierte
Bild mehrfach berechnet wird, um eine moglichst hohe Bildqualitdt bei gleichzei-
tig moglichst geringer Dosisbelastung fiir den Patienten erzielen zu konnen. Je nach
Anzahl der zu rekonstruierenden Bilder wird hierfiir die zur Verfiigung stehende
Rechenzeit bereits nahezu vollstindig verwendet. Fiir den Einsatz zur Dosisberech-
nung an Computertomographen wird daher der analytische Ansatz bevorzugt, da

er wesentlich weniger Rechenressourcen benétigt.

Dieser analytische Ansatz arbeitet nach dem Prinzip der Superposition von
Punktspreizfunktionen (,,point-spread-functions”) wie in der Optik und Bildverar-
beitung bereits bekannt. Um den Bezug zur Strahlenphysik deutlich zu machen, wer-
den die point-spread-functions als dose-spread-functions oder Dosisdepositionsker-
ne bezeichnet und geben somit nicht die Verschmierung eines idealisierten Punktes
durch ein Abbildungssystem oder in einem Bild wieder, sondern beschreiben die

Dosisverteilung durch einen idealisierten punktférmigen Strahlungseintrag.
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2 Dosisdeposition im Energiebereich der Rontgenstrahlung

Die finale Dosisberechnung D = D(x,y,z) erfolgt dann durch Faltung der einfal-
lenden Energiefluenz ¥ = ¥(x/,y') mit dem Dosisdepositionskern K = K(x,y,z)
gemafs:

—+00 —+o00
D(x,y,z) = / / Y(x, v )K(x —x",y—y,z)dx'dy (2.1)

Da die Dosisverteilung in Materie aufgrund der Energieabhédngigkeit der Wechsel-
wirkungsquerschnitte von Photonen mit dem Medium, in dem die Dosisverteilung
berechnet werden soll, abhédngt, ist auch K zusitzlich noch energieabhidngig und
fiir jede verwendete Strahlenqualitdt muss ein neuer Dosisdepositionskern bestimmt

werden.

2.3 CT-spezifische Dosisbegriffe

Zusitzlich zu den in der Medizinischen Physik und im Strahlenschutz gebrauchli-
chen Dosisbegriffen wie beispielsweise absorbierte Dosis D, Aquivalentdosis H, ef-
tektive Dosis E oder den Dosimetriegrofsen in der Projektionsradiographie wie das
Dosis-Flachen-Produkt (DFP) Px 4 werden im Bereich der Dosimetrie an Compu-
tertomographen weitere spezielle Dosisgrofien verwendet, die in diesem Abschnitt

ndher vorgestellt werden.

2.3.1 Computed Tomography Dose Index CTDI

Die Exposition des Patienten bei der Computertomographie erfolgt durch Rotation
des Rontgenstrahlers um den Patienten. Zusitzlich wird der Patient entweder nach
jeder vollen Rotation des Rontgenstrahlers um eine gewisse Lange entlang der Rota-
tionsachse sequenziell verschoben, oder im Falle einer Spiral-CT erfolgt die Tischbe-
wegung kontinuierlich wahrend der Rotation des Rontgenstrahlers. Zusédtzlich kann
in Abhéngigkeit vom jeweiligen Patientendurchmesser in der zu scannenden Schicht

das Rohrenstrom-Zeit-Produkt und somit die Einstrahldosis angepasst werden.

Um diese Bestrahlungssituation auch an verschiedenen Computertomographen un-

tereinander vergleichbar zu machen, wurde der ,,Computed Tomography Dose In-
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2.3 CT-spezifische Dosisbegriffe

dex” (CTDI) definiert:
1 +L/2
CTDI, = — / , Dlz)dz (2.2)
Bei dieser Definition wird ein Dosisintegral innerhalb einer definierten Lange L ge-
bildet und durch den Faktor % eine mittlere Dosis innerhalb des in einer Rotation
gescannten Bereichs, der Gesamtkollimation nC, die bei Mehrzeilengerédten aus n

Zeilen mit einer Schichtkollimation T zusammengesetzt ist, berechnet.

Da durch die Tischbewegung die Streustrahlungsanteile des Dosisprofils einer ein-
zelnen Rotation zu der Dosis der vorangegangenen und nachfolgenden Schichten
beitragen und der CTDI moglichst die mittlere Dosis in einer gescannten Schicht
beschreiben soll, ist die Integrationsldnge L in Gleichung 2.2 grofler als die Gesamt-
kollimation. In einer ersten Definition des CTDI, die auch in die amerikanische Ge-
setzgebung [10, 11] eingebunden wurde, wurde fiir die Integrationsldnge L = 14T

gewahlt:
+7T

CTDIgpa = nl—T / D)z 2.3)

Dies fiihrt jedoch zu dem praktischen Problem, dass fiir unterschiedliche Kollimatio-
nen C unterschiedlich lange Ionisationskammern verwendet werden miissen oder
immer das Dosisprofil D(z) mit kleinvolumigen Detektoren detailliert gemessen
werden muss. Gleichzeitig fiihrt die Limitierung der Integrationsldnge basierend
auf der Kollimation bei sehr feinen Kollimationen, beispielsweise 0,625 mm, zu ei-

ner Unterschidtzung der Dosis pro Schicht.

Daher wurde in den folgenden Definition auf europédischer und internationaler Ebe-
ne [12] eine feste Integrationslange L von 100 mm gewahlt:
1 +50 mm
CTDIlOO = TZ_T / D(Z)dZ (24)

—50 mm

Zusatzlich sollten in diesem Dosisindex auch Unterschiede in der Strahlenquali-
tat Einfluss auf die ermittelte Grofse haben, da unterschiedlich starke Vorfilterun-
gen und Ausgleichsfilter in den CT-Gerédten verwendet werden konnen. Aus diesem

Grund wurde der sogenannte gewichtete CTDI eingefiihrt:

CTDI, = 1/3CTDI, +2/3 CTDI,, (2.5)
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2 Dosisdeposition im Energiebereich der Rontgenstrahlung

bei dem ein gewichteter Mittelwert aus CTDI;g9p Messwerten im Zentrum c und der
peripheren Messpunkte p in 1 cm Tiefe eines PMMA-Phantoms von entweder 16 cm

tiir Kopf-Scans oder 32 cm Durchmesser fiir alle anderen Scans verwendet wird.

Da bei der Messung des CTDIy ein stationdrer Scan verwendet wird, aber inzwi-
schen {tiblicherweise Spiral-CTs eingesetzt werden, bei denen gleichzeitig zur Rota-
tion des Rontgenstrahlers der Patiententisch bewegt wird, muss auch eine mogliche
Uberlappung oder Separation der einzelnen Spiraltrajektorien beriicksichtigt wer-
den. Hierzu wurde der Pitch-Faktor p = % eingefiihrt als Verhaltnis von Tischvor-
schub bei einer Rontgenstrahlerrotation d und Gesamtkollimation nT. Aus dieser
Definition folgt schliefilich die Definition des ,volume computed tomography dose
index”:

1
CTDL,, = 5 CTDI,, . (2.6)

2.3.2 Dosis-Langen-Produkt DLP

Der im vorigen Abschnitt definierte CTDI, liefert einen guten Wert, um einzelne
Scanprotokolle bzgl. ihrem Dosiseinsatz einzuschidtzen. Dennoch ist keine Aussage
tiber die Gesamtexposition des Patienten moglich, da die konkrete Scanldnge nicht
eingeht. Der CTDI, entspricht somit eher der Einfallsdosis Kg in der konventionel-

len Rontgendiagnostik.

Um die Gesamtexposition des Patienten abzuschidtzen wird in der konventionellen
Rontgendiagnostik das Dosis-Flachen-Produkt aus Einfallsdosis und bestrahlter Fla-
che verwendet. Da bei einer Computertomographie durch die Rotation des Rontgen-
strahlers immer der gesamte Patientenumfang bestrahlt wird, ist fiir die Gesamtex-
position neben der Dosis pro Schicht, beschrieben durch den CTDI,, die Scanlidnge
die variable Grofie.

Somit wird fiir die Beschreibung der Gesamtexposition des Patienten das Dosis-
Langen-Produkt DLP als Integral des Dosisprofils entlang der Tischachse z fiir die
Scanldnge L definiert:

DLP — /L D(z)dz. 2.7)

Durch die geschickte Definition des CTDI,, (Gleichung 2.6 und Abbildung 2.2) als
mittlere Dosis pro Schicht unter Beriicksichtigung der auftretenden Streudosisantei-
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- g

R .21 0 +75 z-Achse
K 2000

Abbildung 2.2: Prinzipdarstellung der Addition der Dosisanteile einzelner Scan-
schichten zur Gesamtdosis (aus [13])

le ist eine einfache Approximation des DLP durch die Beziehung:

DLP = L-CTDI,; (2.8)

moglich, die in Analogie zum Dosis-Flachen-Produkt steht. Dennoch ermoglicht
auch das DLP noch keine direkte Aussage zur Patientendosis im Sinne einer Risiko-
abschitzung, da die bestrahlte Korperregion nicht berticksichtigt wird. Hierfiir sind
beispielsweise wiederum Konversionsfaktoren notwendig, um Organdosen oder die

effektive Dosis bestimmen zu konnen.
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3 Dosisdepositionskerne

3.1 Zielstellung

Um eine individuelle Patientendosimetrie fiir CT-Untersuchungen zu erreichen, ste-
hen verschiedene Methoden zur Verfiigung. Die erste und einfachste Moglichkeit
stellt die Berechnung der Patientendosis mit Hilfe von Einstrahlparametern und im
Vorfeld berechneten Konversionsfaktoren dar. Abhéngig von den zur Verfiigung ste-
henden Daten konnen beispielsweise Rohrenspannung, Rohrenstrom, Rotationszeit
und Scanldnge als Einstrahlparameter genutzt werden. Diese verschiedenen Para-
meter lassen sich zusammenfassen zu einem einzelnen Parameter, der die einge-

strahlte Dosis quantifiziert: das Dosis-Langen-Produkt (siehe Kapitel 2.3.2).

Zusétzlich zu diesem fiir jede Untersuchung individuellen Parameter stehen in
der Literatur Standardberechnungen, basierend auf Berechnungen mit Standard-
Patienten und Standard-Einstrahlbedingungen mittels Monte-Carlo-Methoden, zur
Verfligung [14, 15]. Die so ermittelten Konversionsfaktoren Cpy p_g ermoglichen eine

Abschitzung der effektiven Dosis E des Patienten:
E = Cprp_g - DLP (3.1)

Durch die Verwendung dieser Konversionsfaktoren ist die Genauigkeit limitiert, da
die konkrete Patientenanatomie und auch die genaue Lage des Scanfeldes nicht be-

riicksichtigt wird. Ebenfalls ist nur eine Aussage zur effektiven Dosis moglich.

Eine erste Verbesserung stellt die ,schichtweise” Berechnung der effektiven Dosis
dar. Hierbei werden schichtspezifische Konversionsfaktoren f(z) verwendet, die aus
den Einstrahlparametern nicht direkt zur effektiven Dosis konvertieren, sondern zu
einem Anteil der effektiven Dosis einer einzelnen Schicht an der Position z der ge-

samten CT-Untersuchung von z_ bis z,. Abschlieflend werden dann alle Anteile
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3 Dosisdepositionskerne

summiert um die effektive Dosis zu erhalten, gemafs:

DLP &
E= T Y f(z)dz (3.2)

Werden nur gewisse Abschnitte summiert, so lassen sich auf diese Weise ebenfalls
einzelne Organdosen berechnen [16, 17]. Als Limitierung verbleibt allerdings die

Verwendung von Standard-Patienten.

Der Ubergang zur Verwendung der individuellen Patienten-Anatomie ist durch
die Verwendung der bei der CT-Untersuchung gewonnenen Bildinformationen als
Grundlage fiir Berechnungen mittels Monte-Carlo-Methoden mdglich. Fiir eine Im-
plementation in Monte-Carlo-Methoden wird jedoch die exakte Geometrie von
Rontgenstrahler und Strahlformung wie beispielsweise Kollimator und Ausgleichs-
filter sowie eine genaue Kenntnis des vom Rontgenstrahler emittierten Photonen-

spektrums und dessen Filterung — kurz: der Strahlenqualitdt — notwendig.

Inzwischen stehen entsprechende Implementationen wie beispielsweise GMctdospp
[4] zur Verfiigung. Da es sich bei Monte-Carlo-Verfahren um statistische Berech-
nungsverfahren handelt, muss eine gewisse Anzahl an Teilchen, sogenannte Trajek-
torien, berechnet werden, um eine vorgegebene statistischer Unsicherheit zu errei-
chen. Dies resultiert, auf aktuellen PC-Systemen, in Berechnungszeiten von ca. 15

Minuten.

Konventionelle Planungssysteme zur Dosisberechnung in der Strahlentherapie nut-
zen hingegen einen analytischen Ansatz, der mit vorberechneten Monte-Carlo-
Daten arbeitet und somit wesentlich weniger Rechenzeit erfordert. Die individuel-
le Dosisverteilung im Patienten wird durch Superposition der Dosisdeposition ein-
zelner nadelformiger Strahlen - pencil beams - berechnet. Diese Dosisdeposition ei-
nes pencil beams wird als Dosisdepositionskern bezeichnet und wird durch Monte-
Carlo-Methoden vorab berechnet.

Ziel dieses Abschnitts ist die Bestimmung der Dosisdepositionskerne fiir einen im
klinischen Einsatz befindlichen CT-Scanner im Energiebereich 70kV bis 140kV.
Hierfiir wurde zunichst im Rahmen einer Master-Arbeit [18] ein Modell eines Ront-
genstrahlers fiir die Monte-Carlo-Simulation erstellt und validiert. Mit dem validier-
ten Modell wurde anschlieffend die Dosisdeposition eines nadelférmigen Strahls er-
mittelt und analytisch approximiert. Abschlieffend wurden die so gewonnen Dosisd-
epositionskerne genutzt um die Dosisdeposition eines ausgedehnten Strahlenfeldes
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analytisch zu berechnen und mit der direkten Monte-Carlo-Simulation verglichen.
Teile der Ergebnisse wurden im internationalen Tagungsrahmen [19] bereits vorge-
stellt.

3.2 Monte-Carlo-Software EGSnrc

Fiir die Monte-Carlo-Simulationen wurde das Software-Paket EGSnrc [20] genutzt.
Diese Software besteht aus verschiedenen Modulen, um den Strahlungstransport zu
simulieren, und bendtigt eine Reihe von Parametern fiir die Berechnungen, die in

Form eines ,Input File” den einzelnen Berechnungsmodulen vorgegeben werden.

Grundlegend fiir Strahlungstransportrechnungen sind die verwendeten Wechsel-
wirkungsquerschnitte. Fiir Photonen wurden die Daten von Storm und Israel [21]
verwendet. Fiir die durch inelastische Streuung oder Photoeffekt erzeugten Sekun-
dérelektronen wurde die sog. Kerma-N&herung benutzt, da diese Elektronen auf-
grund der im Vergleich zum gesamten Energiebereich von ionisierender Strahlung
recht geringen Energie von Rontgenstrahlung sehr wenig Energie und somit eine
sehr kurze Reichweite besitzen. Somit werden die Elektronen in unmittelbarer N&-
he (im selben Voxel) zu ihrer Entstehung gestoppt und ihre Energie absorbiert. Die
Energie der entstandenen Sekundirelektronen wird in der Kerma-N&herung somit
dem Volumenelement zugeschlagen, in dem sie entstanden sind. Es wird also kein

Elektronentransport simuliert und so die Rechenzeit verkiirzt.

Die Geometrie der Simulation wird mit dem BEAMnrc Modul definiert. Darin ent-
halten ist ein Modell einer Rontgenrchre (XTUBE), fiir das Anodenmaterial, An-
odenwinkel, Eigenfilterung und Strahlgeometrie (z.B. Querschnitt und Strahlrich-

tung) der Rontgenrohre definiert werden konnen.

Weitere Bauteile, wie beispielsweise Blenden oder Zusatzfilter und das Material, in
dem dann die Dosis berechnet werden soll, werden dann im DOSXYZnrc oder DOS-
RZnrc Modul berticksichtigt. Abhidngig von den geometrischen Eigenschaften der zu
simulierenden Geometrie, kann in diesen Modulen entweder in karthesischen oder
Zylinderkoordinaten die Energiedosis berechnet werden. Die getroffenen Einstellun-

gen fiir die Simulationen sind in Tabelle 3.1 bzw. bei Kareem [18] aufgefiihrt.
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3 Dosisdepositionskerne

Tabelle 3.1: Wichtige Parameter bzw. Einstellungen in EGSnrc fiir die Ermittlung der
Halbwertsschichtdicke und Tiefendosiskurve (nach [18])

Parameter Beschreibung Wert
XTUBE Anodenmaterial W-Rh, Mo, Graphit
Anodenwinkel 12°
SLABS Eigenfilterung Al
Zusatzfilterung Al, Cu
BEAM Strahlgeometrie 0,08 mm Durchmesser - seitl. Quelle
ECUT Abschneideenergie Elektronen 0,521 MeV
PCUT Abschneideenergie Photonen 0,010 MeV

3.3 Validierung durch Simulation und Messung der
Halbwertsschichtdicke und Tiefendosiskurve

Zur Validierung der Monte-Carlo-Berechnungen wurde die Halbwertsschicht-
dicke (HVL) und die Tiefendosiskurve an einer Rontgenrohre durch Monte-Carlo-
Simulation und direkte Messung ermittelt. Die Messungen wurden an einem Oldelft
Simulix MC Therapiesimulator mit Hofmann Selector MD HV-Generator und Vari-
an G297 Rontgenrohre in einem Varian DO10 Rohrenschutzgehduse durchgefiihrt.
Der Messaufbau ist in Abbildung 3.1 dargestellt.

Die Ionisationskammer PTW23343 wurde als Detektor verwendet. Hierbei handelt
es sich um eine Parallelplattenkammer mit Zylinder-férmigem Messvolumen. Die-
se sogenannte Markus-Kammer hat ein empfindliches Volumen von 0,055 cm?® und
ein Eintrittsfenster von 0,03 mm wasserdquivalente Stidrke, sodass oberflichennahe
Messungen moglich sind. Die prinzipielle Eignung dieses Kammertyps wurde von
Hill u.a. [22] bereits untersucht. In Kapitel 5 erfolgten auch detailliertere Messungen
zu diesem Kammertyp.

Die Messung der HVL erfolgte angelehnt an DIN6809-1 [23]. Um auch Streuanteile
der Dosisberechnung zu berticksichtigen, wurde aber abweichend zur Norm in 1 cm
Tiefe gemessen. Als Probenmaterial wurden Aluminium-Bleche mit maximal 0,5 %
Verunreinigungen in verschiedenen Stdrken in den Halter der Tiefenblende des Ol-
delft Simulix MC eingesetzt. Aufgrund der verschiedenen Blechstidrken lassen sich

beliebige Gesamtstdarken in jeweils 0,1 mm Abstufung einstellen.
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Tiefendosiskurve

X-ray source & collimation

Detector A
/ Water phantom

slabs

i

20cmx20¢cm

Abbildung 3.1: Schematische Darstellung des Messaufbaus zur Messung der Halb-
wertsschichtdicke (HVL)
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Tabelle 3.2: Gemessene und mit Monte-Carlo-Methoden berechnete HVL Alumi-
nium fiir die gebrduchlichsten Rohrenspannungen der CT-Dosimetrie
(nach [18])

Rohrenspannung gemessene HVL Monte-Carlo HVL Abweichung

U/ kVp HVL / mm HVL / mm %
100 4,7 4,62 1,66
120 5,3 5,38 1,56

Nach Messung eines Bezugswerts ohne zusitzliches Probenmaterial wird nun
schrittweise Probenmaterial in den Strahlengang eingebracht, bis der initiale
Messwert halbiert wurde. Die so ermittelte HVL ist in Tabelle 3.2 aufgelistet. Mit
diesen Vergleichswerten wurde nun die Geometrie der Monte-Carlo-Simulation ite-
rativ durch Anderungen der inhirenten Filterung, analog zu Verhaegen u.a. [24],
der Rontgenréhre im Modul XTUBE angepasst, bis eine zufriedenstellende Uberein-
stimmung erreicht wurde. Die inhédrente Filterung der Rontgenrohre wurde final mit
3,5 mm Al in der Simulation implementiert. Die Herstellerangabe betragt 3,3 mm Al
[25].

Nachdem die Strahlenqualitdt der Monte-Carlo-Implementation auf oben beschrie-
bene Weise angepasst wurde, wurde anschliefiend die Dosisdeposition innerhalb des
Phantommaterials simuliert und experimentell gepriift. Fiir die Messung der Tiefen-
dosiskurve wurde als Phantommaterial ein Plattenphantom aus 30 cm x 30 cm RW3
verwendet. RW3 ist ein fiir die Strahlentherapie entwickelter Wasser-dquivalenter
Kunststoff mit einer Dichte von p = 1,045 gcm 3 und zu Wasser dhnlichem Absorp-
tionsverhalten. Hill et al. [26] haben die Eignung als Phantommaterial im Bereich
von kV-Rontgenstrahlung mittels Monte-Carlo-Simulationen untersucht und listen
verschiedene Faktoren, wie z.B. Riickstreufaktoren oder elementare Massenanteile,

fiir die Monte-Carlo-Simulation auf.

Sowohl in den Monte-Carlo-Berechnungen als auch in der experimentellen Vali-
dierung wurde fiir die Ermittlung der Tiefendosiskurve ein 20cm x 20 cm grofles
Strahlenfeld mit einem Abstand von Rohrenfokuspunkt und Phantomoberfldche
von 100 cm eingeblendet. Als Rohrenspannung wurden die hdufigsten Rohrenspan-
nungen, die am CT eingesetzt werden, 100 kV und 120kV, gewdhlt. Die Ergebnisse
von Monte-Carlo-Simulation und Messung mit der Markus-Kammer sind in Abbil-
dung 3.2 und 3.3 [18] dargestellt.
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Tiefendosiskurve
Depth dose curve for 100 kV
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Abbildung 3.2: Vergleich der gemessenen (rot) mit der berechneten (schwarz) Tiefen-
dosisverteilung des Oldelft Simulix MC bei 100 kV Rohrenspannung
(nach [18])

Depth dose curve for 120 kV
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Abbildung 3.3: Vergleich der gemessenen (rot) mit der berechneten (schwarz) Tiefen-
dosisverteilung des Oldelft Simulix MC bei 120 kV Rohrenspannung
(nach [18])
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Der Vergleich der ermittelten Ergebnisse zeigt eine sehr gute Ubereinstimmung im
Bereich 0,5 cm bis etwa 15 cm Tiefe. Im Bereich der Oberfldche bis 0,5 cm Tiefe zeigt
sich ein leichtes Uberansprechen der Markus-Kammer im Vergleich zur simulier-
ten Dosisverteilung, welches in guter Ubereinstimmung mit den Ergebnissen von
Hill u.a. [22] ist. Der Tiefenbereich ab 10 cm wurde von Hill u.a. nicht untersucht,
daher liegen hier keine Vergleichsergebnisse vor. Abweichungen kleiner 2 % tiber
den gesamten Verlauf der Tiefendosiskurven sind tolerabel [22, 27] und sind zum
einen in Unterschieden im Energiespektrum der Rontgenphotonen zwischen Simu-
lation und Messung, bzw. der fiir die Messung verwendeten Rontgenréhre, die sich
trotz Abgleich tiber die HVL-Bestimmung nicht vermeiden lassen, begriindet. Eben-
so werden Einfliisse der Ionisationskammer auf das Strahlenfeld, wie beispielsweise
der Volumeneffekt (siehe Kapitel 5.3), die bei der Messung auftreten, in der Monte-
Carlo-Simulation nicht berticksichtigt, da die Ionisationskammer nicht mit model-
liert und berechnet wurde.

Mittels Validierung der Monte-Carlo-Simulation durch Messung der Halbwerts-
schichtdicke, Anpassung des Rohrenmodells und anschliefiender Berechnung und
experimenteller Uberpriifung der Tiefendosiskurve konnte eine gute Ubereinstim-
mung der gewdhlten Simulationsparameter nachgewiesen werden. Mit diesen Simu-
lationsparametern kann nun die Berechnung der Dosisdepositionskerne als Basis fiir
einen Dosisberechnungsalgorithmus fiir Computertomographie-Untersuchungen

im Sinne eines Planungssystems erfolgen.

3.4 Modellierung der Dosisdepositionskerne

Um Dosisdepositionskerne in einem Algorithmus zur Dosisberechnung verwenden
zu konnen, wiren prinzipiell zwei Alternativen denkbar. So konnten die Dosisdepo-
sitionskerne entweder in tabellarischer Form als , look-up-table” oder durch Appro-
ximation in parametrisierter Form vorliegen. Erste Arbeiten durch Boone [28] legten
nahe, dass eine Beschreibung der Dosisdepositionskerne durch Superposition von
einigen wenigen Exponentialfunktionen in guter Naherung moglich ist. Die Model-
lierung der Dosisdepositionskerne durch Exponentialfunktionen hat somit den Vor-
teil, dass der Dosisdepositionskern innerhalb eines Rechenalgorithmus an beliebiger
Stelle aus wenigen Koeffizienten berechnet werden kann und keine Interpolation
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zwischen verschiedenen tabellierten Werten erfolgen muss. Es kann somit auch hier

Rechenzeit gespart werden.

Da die Dosisdepositionskerne, wie in Kapitel 2.2 beschrieben, von der Energie der
einfallenden Photonen abhdngen, wurden in einem ersten Schritt monoenergetische
Nadelstrahlen von 0,1 cm Durchmesser mit EGSnrc berechnet. Ein kleinerer Durch-
messer bringt nur dann einen Genauigkeitsgewinn, wenn auch die Berechnung und
Ausgabe der Dosisverteilung in Voxeln mit kleinerer Kantenldnge als 0,1 cm erfolgt.
Eine Erhohung der raumlichen Auflosung der Simulation ist prinzipiell moglich, er-
hoht allerdings auch die benotigte Rechenzeit um ein Vielfaches. Die Dosisverteilung
wurde in einem 50 cm X 50 cm x 50 cm grofsen Wasserphantom fiir 80 keV, 100 keV
und 120 keV Energie der einfallenden Photonen berechnet.

Die Ergebnisse sind exemplarisch fiir 1 cm, 5 cm und 10 cm Tiefe in den Abbildungen
3.4,3.5,3.6 [18] dargestellt. In der halblogarithmischen Darstellung ist gut erkennbar,
wie mit zunehmender Wassertiefe die Dosisverteilungen langsamer abfallen, da sich
immer mehr Streuanteile im Photonenfeld aufaddieren. Der Einfluss der Energie der
einfallenden Photonen ist gegeniiber dem Einfluss der Tiefe wesentlich geringer.

Dem Ansatz von Boone [28] folgend wurde zur Approximation der so gewonnenen
Dosisdepositionskerne eine Superposition von Exponentialfunktionen gewé&hlt. Mit
den von Boone vorgeschlagenen zwei Exponentialfunktionen konnte allerdings kei-
ne zufriedenstellende Approximation erfolgen, sodass eine dritte Exponentialfunk-
tion eingefiihrt wurde und der Dosisdepositionskern K = K(x, z, E) somit wie folgt

parametrisiert wurde:

K(x,2, E) = yo(z, E) + A(z, E)e *=E)* 4 B(z,E)e PEE)* 4 C(z, E)e™7(ZE)>
(3.3)
Hierbei stellt x den Abstand des Aufpunkts zum Einfallsstrahl dar und z die jewei-
lige Tiefe im Phantom. Die Parameter yo, A, B, C, a, f und <y hdngen jeweils von
der Tiefe z und der Energie der einfallenden Photonen ab. Im Zuge einer Kurven-
anpassung wurde fiir alle Parameter ein funktioneller Zusammenhang zur Tiefe z
ermittelt. Aufgrund dieses rein empirischen Ansatzes wurden funktionale Zusam-
menhdnge mit moglichst wenigen Parametern gesucht. Fiir yo und v wurden Po-
tenzfunktionen verwendet, wahrend fiir A, a,  und C Exponentialfunktionen ver-
wendet werden konnten. Der Parameter B konnte in ausreichender Néaherung als

unabhdngig von der Tiefe z betrachtet werden.
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Energy depostion kernel in water
80 keV Mono-Energetic Beam | Beam Width: 0.1 cm
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Abbildung 3.4: Berechneter Dosisdepositionskern von mono-energetischer Photo-
nenstrahlung mit einer Energie von 80keV in 1cm, 5cm und 10cm
Wassertiefe, normiert auf die Dosis des primir getroffenen Voxels
[18]
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Energy depostion kernel in water
100 keV Mono-Energetic Beam | Beam Width: 0.1 cm
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Abbildung 3.5: Berechneter Dosisdepositionskern von mono-energetischer Photo-
nenstrahlung mit einer Energie von 100keV in 1 cm, 5c¢cm und 10 cm
Wassertiefe, normiert auf die Dosis des primér getroffenen Voxels

[18]
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Energy depostion kemel in water
120 keV Mono-Energetic Beam | Beam Width: 0.1 cm
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Abbildung 3.6: Berechneter Dosisdepositionskern von mono-energetischer Photo-
nenstrahlung mit einer Energie von 120keV in 1cm, 5cm und 10 cm

Wassertiefe, normiert auf die Dosis des primir getroffenen Voxels
[18]
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3.4 Modellierung der Dosisdepositionskerne

yo(zE) = y1(E)z2") 4 y3(E) (3.4)
A(z,E) = a1(E)+ ay(E)e™F) (3.5)
a(z,E) = ay4(E)+ as(E)e%E)? (3.6)
B(z,E) = b(E) (3.7)
B(z,E) = by(E)ePB)? 4 by (E)ets(E) (3.8)
C(z,E) = c1(E)z2E) + c5(E) (3.9)
v(z,E) = c4(E)+ c5(E)es(E) (3.10)

Die so parametrierten Dosisdepositionskerne sind in den Abbildungen 3.4, 3.5, 3.6
als ,Fit” ebenfalls dargestellt und die Parameter in der Arbeit von Kareem [18] ge-
listet. Zur Priifung der Ergebnisse wurde anschlieffend mittels Faltung gemafs Glei-
chung 2.1 ein 2 cm X 2 cm Feld berechnet und mit einer Monte-Carlo-Simulation der
Dosisdeposition bei gleicher Feldgrofie verglichen. Abbildung 3.7 zeigt die mit bei-
den Methoden berechnete Dosisdeposition, normiert auf den Wert in Feldmitte in
1 cm Wassertiefe [18].

Exemplarisch sind nachfolgend die Approximationen der einzelnen Kernelparame-
ter fiir das spater verwendete polychromatische Rontgenbremsspektrum eines Sie-
mens Somatom Sensation 64 Computertomographen aufgefiihrt, wobei zur Verein-
fachung eine einheitenfreie Darstellung gewéahlt wurde und die Tiefe z dabei dann

in der Einheit cm erwartet wird [18]

Yo(z,120) = 2,0925-107°z%7780 44,2081 -107° (3.11)
A(z,120) = 0,8044 4 0,1710¢ 004262 (3.12)
a(z,120) = 30,5415 + 50, 7802¢ 1763 (3.13)
B(z,120) = 0,0242 (3.14)
B(z,120) = 1,4887e%67%3% 1 ,8316¢ 00924 (3.15)
C(z,120) = 0,0051z"74! 10,0070 (3.16)
v(2,120) = —0,6306 + 0,9189¢ 0010810 %z (3.17)
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3 Dosisdepositionskerne

Lateral dose profile at 1 cm depth in water
120 keV Mono-Energetic Beam | 2cm x 2 cm
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Abbildung 3.7: Vergleich von Monte-Carlo-simulierter Dosisverteilung und aus
Dosisdepositionskern berechneter Dosisverteilung von mono-
energetischer Photonenstrahlung mit einer Energie von 120keV in
1 cm Wassertiefe fiir ein 2cm x 2 cm grofSes Strahlenfeld [18]

Bei 1 cm Tiefe ergibt sich so gemafs Gleichung 3.4 beispielsweise als Dosisdepositi-

onskern in einheitenfreier Darstellung:

K(x/cm,1cm,120kVp) =6,3006 - 10> 4 0,96827¢ 731139
+0,0242¢736742x 4 () 0121 02883x (3.18)

Innerhalb des eingeblendeten Feldes konnte eine sehr gute Ubereinstimmung beider
Methoden erzielt werden. Im Streustrahlungsbereich aufierhalb des eingeblendeten
Feldes zeigen sich jedoch Abweichungen zwischen beiden Berechnungsmethoden.
Die Berechnungsmethode mit dem Dosisdepositionskern ergab grofiere Dosiswerte
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3.4 Modellierung der Dosisdepositionskerne

aufierhalb des eingeblendeten Feldes. Da der Dosisdepositionskern einen sehr stei-
len Gradienten vom Interaktionspunkt an besitzt, wirken sich hier Abweichungen
stark aus. Eine Moglichkeit zur Korrektur wére die Einfiihrung eines Feldgrofien-
korrekturfaktors, wie in der Rontgentherapie [29] auch tiblich.

Basierend auf den Ergebnissen in [18] wurde die Berechnung des Dosisdepositions-
kerns weiter an die Anwendung fiir die Computertomographie angepasst. Durch die
Firma Siemens Healthineers wurde ein ebenfalls mittels Monte-Carlo-Simulationen
berechnetes Energiespektrum der Rontgenrohre eines Siemens Somatom Sensation
64 Computertomographen zur Verfiigung gestellt und in den folgenden Berechnun-
gen genutzt. In diesem Energiespektrum ist bereits der Einfluss des Ausgleichsfil-
ters, des sogenannten , Bow-Tie-Filters” berticksichtigt. Dieser Filter gleicht den na-
herungsweise elliptischen Querschnitt eines Patienten und die damit verbundene
unterschiedlich starke Schwéachung der Rontgenstrahlung zwischen zentralen und
peripheren Trajektorien der Rontgenphotonen aus, sodass die Detektoren des Com-
putertomographen einen moglichst gleichméfiigen Photonenfluss messen konnen.
Da dieser Filter eine herstellerspezifische Form und variable Dicke besitzt, wurde

fiir das Energiespektrum ndherungsweise eine feste mittlere Dicke angenommen.

Zusétzlich wurde die Berechnung des Dosisdepositionskerns in Zylinderkoordina-
ten tiber das Modul DOSRZnrc neu durchgefiihrt. Da als Rontgenquelle eine kreis-
formige Quelle, die ndherungsweise dem Rohrenfokus einer realen Rontgenrdhre
entspricht, in der Simulation benutzt wurde, greift die Nutzung von Zylinderkoordi-
naten diese Symmetrie auf und ermoglicht gleichzeitig eine Reduktion der Komple-
xitdt der Berechnung, da die Dimension der zu berechnenden Geometrie um 1 sinkt.
Anschlieffend muss zur Dosisberechnung noch eine Variablentransformation in kar-
thesische Koordinaten und die eigentliche Faltung (siehe Gleichung 2.1) durchge-
fithrt werden. Die nur noch eindimensionale Monte-Carlo-Simulation beschleunigt

allerdings den Rechenprozess.

Der in Zylinderkoordinaten berechnete Dosisdepositionskern (rz-Kern) K(7, z, E) bei
120kV Rohrenspannung und dem Siemens Energiespektrum ist in Abbildung 3.8
dargestellt. Um wieder mit dem bereits berechneten 2cm x 2cm Feld vergleichen
zu konnen, wurde der in Zylinderkoordinaten berechnete Dosisdepositionskern
K(r,z, E) in karthesische Koordinaten tiberfiihrt und anschlieBend gemaf! Gleichung
2.1 die Dosisverteilung berechnet und mit der direkten Monte-Carlo-Simulation ver-
glichen. Das Ergebnis ist in Abbildung 3.9 dargestellt.
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Abbildung 3.8: Dosisdepositionskern in Zylinderkoordinaten (rz-Kern) fiir das
Rontgenbremsspektrum eines Siemens Somatom Defintion 64 bei
120kV Rohrenspannung
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Abbildung 3.9: Vergleich von Monte-Carlo-simulierter Dosisverteilung und mit-

tels Dosisdepositionskern berechneter Dosisverteilung von Rontgen-
strahlung eines Siemens Somatom Sensation 64 bei 120kV Roéhren-
spannung in 1 cm Wassertiefe fiir ein 2 cm x 2 cm grofies Strahlenfeld
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3 Dosisdepositionskerne

Der Vergleich zeigt eine gute Ubereinstimmung des Berechnungsalgorithmus mit
Dosisdepositionskern und der direkten Monte-Carlo-Simulation bei Nutzung von
Zylinderkoordinaten und anschlieffendem Wechsel in karthesische Koordinaten und
Faltung zur Berechnung des rechteckigen 2cm x 2cm Feldes. Es bleiben aber im
Bereich aufserhalb des direkten Strahlenfeldes noch Differenzen im Vergleich zur
Monte-Carlo-Simulation, die beispielsweise durch Einfiihrung eines Korrektions-

terms fiir den Streustrahlenbereich verringert werden konnten.

3.5 Zusammenfassung

Die Monte-Carlo-Software EGSnrc wurde fiir die Simulation von Rontgenphotonen
im Energiebereich von 80kV bis 120kV konfiguriert. Die Validierung der Simulati-
onsergebnisse erfolgte durch Vergleich mit Messungen der Halbwertsschichtdicke

und Tiefendosiskurve einer klinisch eingesetzten Rontgenrohre.

Anschlieffend konnte in einem ersten Schritt fiir monoenergetische Photonenstrah-
lung ein Modell fiir einen Dosisdepositionskern parametriert werden. Mit diesem
Modell wurde anschliefsend ein Dosisberechnungsalgorithmus basierend auf einer
Faltung des Dosisdepositionskerns und der einfallenden Photonenfluenz in guter
Ubereinstimmung mit der direkten Monte-Carlo-Simulation der Dosisverteilung

dieser Photonenfluenz implementiert.

In einem zweiten Schritt wurde die Ermittlung des Dosisdepositionskerns in einem
an die Symmetrie der Geometrie angepassten Koordinatensystem durchgefiihrt.
Ebenso konnte fiir die Rontgenquelle das Energiespektrum eines klinischen Com-
putertomographen genutzt werden, um spezifische Dosisdepositionskerne fiir die-
sen Computertomographen zu parametrieren. Der Vergleich der Dosisberechnung
mit diesem Dosisdepositionskern und der direkten Monte-Carlo-Simulation zeigte
im Primérstrahl eine sehr gute Ubereinstimmung und auferhalb des Primérstrahls

kleine Differenzen.

Es konnte gezeigt werden, dass eine Dosisberechnung fiir Computertomographen
mit Hilfe von Dosisdepositionskernen von Nadelstrahlen in Anlehnung an etablierte
Algorithmen aus dem Bereich der Strahlentherapie moglich ist. Die Berechnung ei-
nes 2cm X 2 cm Feldes kann somit je nach eingesetzter Rechentechnik und geforder-

ter Genauigkeit innerhalb von etwa 1 min erfolgen. Dieser Berechnungsalgorithmus
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3.5 Zusammenfassung

kann dann im Rahmen einer Dosisberechnungssoftware eines Planungssystems zur
Bestrahlungsplanung in der Strahlentherapie genutzt werden, um die individuelle
Dosisverteilung von Computertomographien fiir Patienten zu berechnen. Zusam-
men mit einer automatischen Segmentierung ist dann eine automatische Berechnung
von Organdosen und ebenso der effektiven Dosis fiir individuelle Untersuchungen

moglich.
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4 Mehrzweckphantom fur die
Dosimetrie an CT-Scannern

4.1 Zielstellung

Fiir die Dosimetrie an Computertomographen wird {iiblicherweise der “computed
tomography dose index” (CTDI) genutzt. Dieser wird mit Hilfe einer bleistiftformi-
gen Ionisationskammer von 10 cm Lange in einem standardisierten Acryl-Phantom
(Abb. 4.1) gemessen. In diesem Abschnitt wird ein neues Multi-Detektor-Phantom
fiir die CT-Dosimetrie vorgestellt, welches bestehende Probleme der CTDI-Methode
16st. Gleichzeitig erlaubt es den Einsatz von verschiedenen Detektoren und Detek-
tortypen wie Ionisationskammern, Festkorperdetektoren und radiochromen Filmen.
Je nach Aufgabenstellung kann somit der passendste (vgl. Kapitel 5) Detektor aus-

gewdhlt werden.

Eines dieser Probleme stellt die Lange des Standard-Phantoms von lediglich 15 cm
dar. Fiir die dosimetrische Charakterisierung von Kopfuntersuchungen ist dies aus-
reichend, wohingegen der menschliche Torso mehr als doppelt so lang ist. Dies fiihrt

Abbildung 4.1: Standard CTDI-Phantom und Standard CTDI-Ionisationskammer
[30]
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4 Mehrzweckphantom fiir die Dosimetrie an CT-Scannern

Abbildung 4.2: Entwickeltes Mehrzweckphantom mit Halbschalen fiir den Einsatz
von radiochromen Filmen als Detektor

zu einer Unterschidtzung der Dosis durch Streustrahlung. Aufierdem ist die Integra-
tionslange der CTDI-Ionisationskammer mit 10 cm zu kurz fiir grofie Strahlbreiten,
die in der neuen Generation von 256-Schicht-CT Scannern auftreten. Bei diesen Ge-
raten betrdgt die Gesamtkollimation bereits 8 cm, sodass auf beiden Seiten des Fa-
cherstrahls nur 1cm Streustrahlung beriicksichtigt wird. Auch dies fiihrt zu einer
systematischen Unterschdtzung der tatsdchlich auftretenden Dosis [31].

Weiterhin ist die Abschdtzung von Organdosen, wie zum Beispiel Haut- oder Ute-
rusdosis, mit der CTDI-Methode nur bedingt moéglich. Durch die Moglichkeit, De-
tektoren wie beispielsweise kleinvolumige Ionisationskammern zu verwenden, kon-
nen somit auch Energiedosen fiir einzelne Punkte bestimmt werden, die dann zur

Abschiétzung fiir Organdosen herangezogen werden konnen.

4.2 Aufbau

Das neu entwickelte Phantom (Abb. 4.2) besteht aus mehreren, jeweils 10 cm dicken
Polymethylmethacrylat-Scheiben (PMMA). Der Durchmesser betrdgt analog zum
Standard-CTDI-Koérperphantom 32 cm. Durch den schichtweisen Aufbau ist es mog-
lich, das Phantom in der Lange bis zu einer Gesamtldnge von 50 cm zu variieren.
Somit ist auch ein Einsatz bei grofien Gesamtkollimationen, wie bei 256-Schicht
CT-Geréten, moglich. Die einzelnen Schichten des Phantoms werden durch Stdbe,
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die ebenfalls aus PMMA bestehen, und Muffen zusammengepresst. Lediglich die
Schraube zur Fixierung der Muffen besteht aus Stahl, sodass das Strahlenfeld wei-
testgehend ungestort bleibt [32].

Die Kanile der Verbindungsstdbe dienen gleichzeitig als Messorte fiir die verschie-
denen Detektoren. Auflerdem sind durch zusitzliche Bohrungen durch sdmtliche
Scheiben weitere Messkanile vorgesehen. In dieser ersten Version des Phantoms
sind Messungen in 10mm, 70mm sowie 160 mm moglich, um Vergleiche zum
Standard-CTDI Kopf- bzw. Koérperphantom ziehen zu konnen. Alle ungenutzten
Bohrungen kénnen mittels passender Stopfen verschlossen werden und erhéhen so
die Stabilitat des Phantoms weiter [32].

Mittels spezieller Adapter konnen verschiedene Detektoren wie z.B. Ionisationskam-
mern oder Dosimetrie-Dioden verwendet werden. Mit Bleistiftkammern wie der
PTW 16018 sind integrale CTDI- bzw. CTDIy,-Messungen moglich. Werden hinge-
gen kleinvolumige Ionisationskammern, z.B. PTW 31006, PTW 31010, PTW 31013,
oder Dioden fiir die Dosimetrie benutzt, kann zusitzlich dazu das Profil des CT-

Facherstrahls gemessen werden [31, 32].

Ein weiterer Anwendungsbereich ist das Bestimmen von Organdosen, wie z.B.
der Uterusdosis, durch Messung der Energiedosis an einem reprédsentativen Ort
im Phantom bei vorgegebenen Scanparametern. Die Verwendung von Dosimetrie-
filmen, wie z.B. Gafchromic XR-QA2, ist durch Halbscheiben im Phantom mog-
lich. Werden 2 Schichten durch Halbscheiben realisiert, ergibt sich eine Flidche von
32cm x 20 cm [32].

Zusatzlich zum 32cm Korperphantom wurden ebenfalls 5 Scheiben mit 16 cm
Durchmesser als Aquivalent zum Kopfphantom entwickelt. Bei diesen Scheiben
wurde an der Peripherie eine Falzung vorgesehen, sodass durchgangige Luftspal-
te zwischen den einzelnen Scheiben, die Profilmessungen beeintrachtigen koénnen,

ausgeschlossen werden.

Um die Arbeit mit dem Phantom zu erleichtern wurde, eine Schrittmotorsteuerung
zur Positionierung der Detektoren im Phantom vorgesehen. Der Schrittmotor befin-
det sich dabei an einer Haltevorrichtung in etwa 50 cm Abstand zum Phantomende
und verschiebt dabei iiber ein Stangensystem aus PMMA den Detektor. Die Strom-
versorgung und Motorsteuerung befindet sich in einem separaten Gehduse, welches

am Tischende positioniert werden kann und somit das zu messende Strahlenfeld
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Abbildung 4.3: Entwickeltes Mehrzweckphantom in 50 cm Lange

nicht beeinflusst. Dadurch lasst sich wihrend einer Profilmessung die Dosimetriedi-
ode oder Ionisationskammer verschieben, ohne den Untersuchungsraum zu betreten

und so der Messvorgang wesentlich beschleunigen.

4.3 Anwendung und Einsatzgebiete

Aufgrund der Modularitdt des Phantoms koénnen verschiedenste Messungen mit
dem Phantom durchgefiihrt werden. Hierfiir werden die benétigten Scheiben auf
dem Untersuchungstisch des Computertomographen platziert und mit der Grund-
platte der Verschiebemechanik mittels Rundstdben aus PMMA und Muffen zur Fi-
xierung verbunden. Anschlieffend kann das gesamte Phantom mit Hilfe der Laser-
markierungen des Computertomographen parallel zur Tischachse ausgerichtet wer-
den und die Tischhohe so eingestellt werden, dass die Bohrung im Zentrum des
Phantoms auf Hohe des Isozentrums liegt (Abbildung 4.3).

Falls notwendig, zum Beispiel bei Nutzung einer planen Tischplatte, kann das Phan-
tom zusétzlich an der Verschiebemechanik gegen Wegrollen gesichert werden. An-
schliefSend erfolgt der Anschluss des Schrittmotors an die Steuerelektronik und diese

wird mit der Stromversorgung und dem Steuerrechner iiber eine USB-Schnittstelle
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Abbildung 4.4: Dosisprofile gemessen mit dem Mehrzweckphantom und verschie-
denen Detektoren an einem Siemens Somatom Sensation 64 CT ent-
lang der Tischachse und in verschiedenen Tiefen bei 120kV und
28,8 mm Gesamtkollimation (aus [33])

verbunden. Zu Beginn sollte nun eine Testfahrt des Motors an beide Endschalter

erfolgen, um eine absolute Positionierung der Detektoren zu ermoglichen.

Hierfiir wird die Position des Fithrungsstabes, der den Detektor positioniert beziig-
lich Vorder- oder Hinterkante des Phantoms gemessen und ein zusitzlicher Offset,
abhédngig vom konkreten Detektor und dessen Adapter, beriicksichtigt. Nun kann
der zu verwendende Detektor in seinem Adapter in die gewiinschte Bohrung vom

vorderen Ende her eingeschoben werden und das Phantom ist messbereit.

Bei Verwendung der Halbschalen fiir radiochromen Film kann dieser zwischen die
Halbschalen gelegt werden und wird durch die Halbschalen selbst in Position gehal-
ten. Auch hier erfolgt die Absolutpositionierung relativ zu Vorder- oder Hinterkante

des Phantoms.
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In Abbildung 4.4 ist exemplarisch eine Messung des Dosisprofils entlang der
Tischachse als Vergleich zwischen einer kleinvolumigen Ionisationskammer und ra-
diochromen Film dargestellt. Das entwickelte Mehrzweckphantom eignet sich somit

tiir folgende Anwendungsgebiete:
e Dosisprofilmessungen
e Punktdosismessungen
e Eintrittsdosismessungen mit radiochromem Film um das Phantom herum
e Messung von Tiefendosiskurven mit radiochromem Film

In diesem Sinne wurde das Phantom fiir die Messungen in den Kapiteln 5.3 und
7.2 genutzt — zusétzlich ist auch die Ermittlung der Bildqualitdt durch Einsatz von

speziellen Scheiben denkbar.
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5 Detektoren und deren Eignung fur
die Dosimetrie an
Computertomographen

5.1 Zielstellung

Zur individuellen Berechnung von Patientendosen durch Computertomographie-
Untersuchungen mit Hilfe des in Kapitel 3 vorgestellten Berechnungsalgorith-
mus sind zusétzlich zur Ermittlung der Dosisdepositionskerne durch Monte-Carlo-
Simulationen weitere Basisdaten erforderlich. Diese Monte-Carlo-Simulationen
miissen durch Messungen validiert werden und auch die Basisdaten wie beispiels-
weise Dosisprofile oder Tiefendosisverldufe miissen messtechnisch erfasst wer-

den.

Zu diesem Zweck wurde im Kapitel 4 ein Messphantom vorgestellt, das mit ver-
schiedenen Detektoren genutzt werden kann. In diesem Kapitel sollen verschiedene
Detektoren auf ihre Eignung zur Dosimetrie an Computertomographen untersucht
und verglichen werden. Der Inhalt von Kapitel 5.2 wurde im Rahmen eines Fachar-
tikels [34] veroffentlicht.

5.2 Energieabhangigkeit des Ansprechvermogens

5.2.1 Einleitung

Die routineméfiige Dosimetrie an Computertomographen beschrankt sich in den

meisten Féllen auf die Messung des sogenannten ,computed tomography do-
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5 Detektoren und deren Eignung fiir die Dosimetrie an Computertomographen

se index” (CTDI) und die Nutzung von verschiedenen Konversionsfaktoren [14,
35, 36, 37]. Diese Konversionsfaktoren werden tiiblicherweise durch Monte-Carlo-
Simulationen ermittelt, welche selbst wiederum durch CTDI-Messungen kalibriert

werden.

Gemafs internationalen [38, 39] und nationalen [40, 41] Normen ist der CTDI;q (vgl.
Kapitel 2.3.1) definiert durch den Ausdruck:
1 50 mm
CTDlLigy = — / D(z)dz (5.1)
nT J-50mm
Hierbei stellt nT die nominale Gesamtkollimation und D(z) das axiale Dosisprofil
dar. Der CTDI;q dient als primdre Grofie zur Beschreibung der Dosis an Compu-
tertomographen [11, 38, 39, 40, 41] und wird in einem PMMA-Phantom von 16 cm
(Kopf-Hals-Phantom) bzw. 32 cm (Kodrperphantom) Durchmesser und 15 cm Lange

mit einer Ionisationskammer von 10 cm Lange gemessen.

Bei aktuellen Computertomographen mit 256 Detektorzeilen wird diese Integrati-
onsldnge bereits ohne Berticksichtigung der Streuanteile {iberschritten [42, 43]. Zu-
sdtzlich tibersteigt die Lange des Torsos eines Erwachsenen die Lange des Korper-
faktors um mehr als das zweifache. Somit werden Dosisanteile, die durch Streuung

innerhalb des Patienten begriindet sind, durch dieses Konzept nicht berticksichtigt

[2].

Neben der Verbreiterung des Facherstrahls werden auch die in der klinischen Rou-
tine eingesetzten Scanprotokolle immer komplexer. Die standardméfiig eingesetzte
Rohrenstrommodulation (,,tube current modulation” TCM) wird genutzt, um eine
gleichbleibende Bildqualitdt in CT-Scans von Korperregionen mit starken Schwan-
kungen im Patientenquerschnitt zu erreichen, oder um spezielle, strahlensensitive
Organe zu schonen. Dabei wird der Rohrenstrom der Rontgenrohre fiir bestimmte
Abschnitte der Rohrenrotation reduziert. Diese neuen Moglichkeiten der Rontgen-

technik erschweren die Interpretation des zugehorigen CTDI [44].

Weitere Herausforderungen an die Dosimetrie werden durch Unterschiede in den
eingesetzten Scantechniken, wie beispielsweise der longitudinalen und angula-
ren Rohrenstrommodulation sowie variablen Tischvorschiiben und dynamischen
Strahlkollimationen (,,rolling collimator”), gestellt. Desweiteren ist der Transfer des
CTDI-Konzepts problematisch fiir CT-Untersuchungen ohne Tischvorschub wie bei
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Perfusionsuntersuchungen oder generell bei sogenannten ,Cone-Beam-CTs”. Da-
her wurden neue noch nicht standardisierte Messverfahren fiir CTDI- und CT-
Dosisprofilmessungen mit kleinvolumigen Ionisationskammern anstelle der stan-
dardisierten CTDI-Ionisationskammern in ldngeren Dosimetriephantomen einge-
tihrt [31, 32, 33, 43, 45].

Ionisationskammern fiir die konventionelle Radiographie, ausgelegt um Einfalls-
dosen zu messen, sind typischerweise flache Parallelplattenkammern mit relativ
grofien empfindlichen Volumina. Fiir die Dosimetrie in CT-Strahlenfeldern wer-
den hingegen achsensymmetrische Sonden benétigt. Insbesondere fiir Dosisprofil-
messungen sollten diese auch ein moglichst kleines empfindliches Volumen besit-
zen. Zusétzliche Parameter, die fiir die Modellierung von Rontgenstrahlenfeldern in
Monte-Carlo-Simulationen benétigt werden, wie beispielsweise geometrische Effi-
zienz, konnen nur ausschliefSlich mit kleinvolumigen Detektoren bestimmt werden

[38].

Bestehende Studien haben verschiedene Ionisationskammern, die fiir die Dosimetrie
von Photonenfeldern an Linearbeschleunigern entwickelt wurden, auf ihre Eignung
fiir die Rontgentherapie untersucht [22, 27, 46]. Dabei wurde eine generelle Eignung
dieser Detektoren fiir die Dosimetrie im kV-Energiebereich unter Berticksichtigung
von detektorspezifischen Korrektionsfaktoren fiir die spektrale Zusammensetzung
des Strahlenfeldes festgestellt. Snow u.a. [47] konnten die Eignung von kleinvolu-
migen Detektoren aus moglichst gewebedquivalentem Material mit niedriger Ord-
nungszahl Z durch Vergleich der Messeffekte von Mikro-lonisationskammern in
schwach gefilterten Photonenfeldern von 20-250 kVp mit Co-60-Strahlung zeigen.
Scandurra und Lawford [48] nutzten eine Diodenzeile fiir Dosisprofilmessungen an

einem kV-Cone-Beam-CT von einem Linearbeschleuniger.

Im Rahmen dieses Abschnitts wird die Eignung von Dosimetern, die fiir gewo6hn-
lich in Strahlentherapie-Einrichtungen fiir die Dosimetrie in MV-Photonenfeldern
von Linearbeschleunigern vorhanden sind, in Strahlenfeldern von Computertomo-
graphen fiir die radiologische Diagnostik systematisch untersucht. Zusétzlich ergéan-
zen die Ergebnisse die bestehenden Strahlenqualitdtskorrektionsfaktoren fiir ver-
schiedene Detektoren fiir den Energiebereich von 125kVp bis hinunter zu 50 kVp
und Strahlfilterungen, die typischerweise in modernen CT-Scannern eingesetzt wer-

den.
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5.2.2 Material und Methoden
Roéntgenstrahlenfelder

Zur Bestrahlung der einzelnen Detektoren wurde an einem Oldelft Simulix MC
Rontgendurchleuchtungsgerit (Oldelft Benelux, Veenendaal, Niederlande) mit ei-
nem Hofmann Selector MD HV Generator (Hofmann GmbH, Hamburg) und Vari-
an G297 Rontgenrshre in einem Varian DO10 Rohrenschutzgehéduse (Varian Medi-
cal Systems, Palo Alto, USA) genutzt. Die Rontgenrohre dieses Geréts befindet sich
an einer Gantry mit Kollimator in einem Fokus-Isozentrum-Abstand von 100 cm.
Dies ermoglicht die Einstellung von Fokus-Oberfldchen-Abstand, Feldgrofie und -
form. Die Eigenfilterung der gesamten Rontgeneinheit betrdgt 3,3 mm Al In einem
Einschub am Kollimatorkasten, 30 cm unter dem Rohrenfokus, konnen Zusatzfilter
platziert werden. Der Hochspannungsgenerator der Anlage erlaubt Hochspannun-
gen von 40 kVp bis zu 125 kVp.

Um die Eigenschaften der verschiedenen Detektoren in CT-Strahlenfeldern zu un-
tersuchen, wurden Strahlenqualitdten dhnlich denen in CT-Gerédten verwendet. Da-
zu wurde die Gesamtfilterung angepasst an Angaben der Siemens AG, Erlangen,
fiir die Gesamtfilterung eines Siemens Somatom Sensation 64 Computertomogra-
phen mit einem Mittelwert fiir den bow-tie-Filter. Tabelle 5.1 stellt die ausgewahlten
Strahlenqualitdten und die vom Hersteller angegebenen Strahlenqualitdten aus der
Begleitdokumentation des CT-Scanners gegeniiber. Die Strahlenqualitdten aus der
Begleitdokumentation sind jedoch angegeben fiir die minimale Dicke des bow-tie-
Filters [49]. Die Halbwertsschichtdicke (HVL) wurde mit einer PTW T60004 Dosime-
triediode fiir kV-Dosimetrie bestimmt, indem zuséatzliche Absorberfolien aus Alumi-
nium in Schritten von 0,1 mm in den Filtereinschub des Kollimatorkastens eingesetzt

wurden, bis das Messsignal auf die Halfte seines initialen Werts abgefallen war.

Das Strahlenfeld eines Computertomographen besteht typischerweise aus einem ro-
tierenden, kollimierten Facherstrahl, der bezogen auf Patient oder Phantom, sich ent-
lang der cranio-caudalen Achse um die Scanldnge bewegt. Dies ergibt ein rechtecki-
ges, rotierendes Strahlenfeld. Um Einfliisse durch Unterschiede im winkelbezogenen
Ansprechvermdogen der einzelnen Detektoren zu verhindern, wurde ein stationdres
Strahlenfeld mit 20cm x 20 cm in einem Fokus-Abstand von 100 cm genutzt. Der
vom Hersteller angegebene Referenzpunkt der Detektoren wurde in dieser Ebene

50



5.2 Energieabhingigkeit des Ansprechvermdégens

Tabelle 5.1: Auflistung der verwendeten Strahlenqualitdten. Fiir jede Strahlenqua-
litdt ist die Rohrenspannung, die gemessene Halbwertsschichtdicke
(HVL) in Al und der zugehorige Strahlenqualitdtskorrektionsfaktor kg
fir die PTW T60004 Diode, die als Referenz fiir die Kreuzkalibrierung
genutzt wurde, angegeben. Die zugehorige Klassifizierung entsprechend
IED 61267 ist angegeben, wenn passend.

IEC 61267 Rohrenspannung/kVp HVL(AI)/mm ko

RQA 3 50 3,8 1,020
RQA 5 70 6,8 1,000
80 7,1 0,996

100 8,5 0,979

120 10,4 0,975

RQA9 125 11,6 0,980

platziert. Da die Dosisverteilung des Durchleuchtungsgeréts nicht exakt gleichfor-
mig ist, wurde ein spezifischer Bereich im oberen rechten Quadranten, zentriert um
x = 5cm und y = 5cm, mit moglichst homogener Dosisverteilung mit dem PTW
2D-Array (PTW Freiburg GmbH, Freiburg) (Abb. 5.1) identifiziert. Die Detektoren
wurden mit ihren Referenzpunkten im Zentrum dieses Bereichs platziert um den

Einfluss der volumenbezogenen, gewichteten Dosismittelung zu minimieren.

Detektoren

Untersucht wurden drei Si-Dioden, eine bleistiftformige CTDI-Kammer, fiinf Fin-
gerhutkammern, sechs kleinvolumige ,Stecknadel”-kammern und drei Parallelplat-
tenkammern (inklusive einem 2D-Array). Die Eigenschaften aller untersuchten De-
tektoren, basierend auf Herstellerangaben [50, 51], sind am Ende des Kapitels 5.2
in Tabelle 5.2 zusammengestellt. Alle untersuchten Detektoren besitzen rotations-
symmetrische Designs. Dies ist fiir die Anwendung in der CT-Dosimetrie aufgrund
der rotierenden Rontgenrohre entscheidend. Die Parallelplattenkammern wurden

als Vergleich zur Literatur [22, 27] aufgenommen.

Ein weiterer Grund, diese Detektoren auszuwdihlen, ist ihre grundséatzliche Eignung
entsprechend DIN 6809-4 und DIN 6809-5. In diesen Normen wird empfohlen, dass

das empfindliche Volumen von Parallelplattenkammern oder Kompaktkammern,
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Abbildung 5.1: Normierte Dosisverteilung des Oldelft Simulix MC, gemessen mit
dem PTW 2D-Array seven29 bei 120kVp, 800 mA s und einer Feld-
grofse von 20 cm x 20 cm. Gut erkennbar sind Draht-Fadenkreuz und
die Feldbegrenzungsdrahte des Kollimatorkastens. Im oberen rech-
ten Quadranten des Strahlenfeldes wurde das Gebiet um den Punkt
(5 cm/5cm) aufgrund der Homogenitét als Messort fiir die weiteren
Messungen ausgewdhlt.

wenn sie fiir die Dosimetrie von Rontgenstrahlung in diesem Energiebereich ein-
gesetzt werden sollen, 1cm?® nicht tiberschreiten soll. Fiir CTDI-Messungen wer-
den nur bleistiftformige Ionisationskammern empfohlen [52, 29]. Parallelplatten-
kammern sind im Allgemeinen nicht geeignet fiir rotierende Strahlenfelder. Spe-
zielle Messaufgaben, wie beispielsweise die Messung von Tiefendosiskurven oder
die Dosimetrie der Ubersichtsaufnahmen zu Beginn einer CT-Untersuchung, wer-
den allerdings mit stationdrer Rontgenrohre durchgefiihrt, sodass diese Detektor-
typen dennoch eingesetzt werden konnen. Allgemeine physikalische Eigenschaften
des 2D-Array ,seven29” wurden durch Poppe u.a. [53, 54, 55] beschrieben.

Die Dosimetriediode PTW 60004 wurde an einem PTW DIADOS Elektrometer be-
trieben, welches bei der Kalibrierung beim Hersteller bereits in dieser Kombination
eingesetzt wurde [56]. Alle anderen Detektoren wurden zusammen mit einem PTW
Unidos Elektrometer eingesetzt, wobei keine weiteren Detektor-spezifischen Korrek-

tionsfaktoren angewendet wurden.
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Relatives Ansprechvermégen (,.relative detector response” RDR)

Das relative Ansprechvermogen (,,relative detector response” RDR) einer Ionisati-
onskammer oder Dosimetriediode wurde mit Hilfe der Methode, die bereits Hill
u.a. [22] sowie Li u.a. [27] verwendet haben, ermittelt. Das relative Ansprechvermo-
gen eines speziellen Detektors RDR(E )y bei der Strahlenqualitit E wurde bestimmt

durch:
M(E)Ret

M(E)x
wobei Pq(E)ges den Luftkerma Korrektionsfaktor fiir die Strahlenqualitit (vgl. Ta-
belle 5.1) der PTW 60004 Referenzdiode darstellt. Dieser wurde vom Hersteller fiir

diverse Strahlenqualitdten im Kalibrierschein angegeben. Bei Abweichungen der ge-

RDR(E)y = Pq(E)Ret (5.2)

messenen Strahlenqualitdt von den aufgefiihrten Strahlenqualitaten wurde Pq(E)gef
durch lineare Interpolation der beiden ndchsten gegebenen Strahlenqualitdten er-
mittelt. M(E)ges ist der abgelesene Messwert des Elektrometers der PTW 60004 Refe-
renzdiode und M(E)y ist der abgelesene Messwert des Elektrometers der jeweils un-
tersuchten Ionisationskammer oder Diode. Da alle Messwerte auf den Messwert bei
70kVp normiert und in enger zeitlicher Abfolge zu diesen Normierungswerten er-
hoben wurden, wurden keine weiteren Korrektionen, wie beispielsweise Druck- und
Temperaturkorrektionen, angewandt, sondern entsprechende Einflussgrofien nur
beobachtet. Diese Rohrenspannung wurde fiir die Normierung gewéhlt, da die PTW
60004 Referenzdiode bei dieser Strahlenqualitdt kalibriert wurde und ein Korrekti-
onsfaktor fiir davon abweichende Strahlenqualitidten angewendet werden muss. Die
Abweichung des Ansprechvermogens im untersuchten Energiebereich dieser Diode
ist kleiner als 2,5 % (Tabelle 5.1).

Das relative Ansprechvermdgen frei in Luft wurde fiir alle Detektoren aus Tabelle 5.2
aufler dem 2D-Array ermittelt. Fiir diesen Detektor konnten keine Messungen frei
in Luft aufgrund des nicht fest verbundenen Detektorgehduses (wasserdquivalen-
te Dicke des Eintrittsfensters von 5,9 mm) durchgefiihrt werden. Auf gleiche Weise
wurde das relative Ansprechvermoégen in 2cm Wassertiefe in einem Wasserphan-
tom fiir alle wasserdichten Detektoren ermittelt. Da die PTW 60004 Referenzdiode
und das 2D-Array nicht wasserdicht sind, wurden die Messungen mit diesen De-
tektoren in einem wasserdquivalenten Festkdrperphantom aus RW3 durchgefiihrt.
RW3 und auch PMMA, welches gemafs DIN 6809-4 als Standard-Phantommaterial
tiir Rontgenstrahlung bis zu 100 kVp eingesetzt wird, werden nicht empfohlen fiir
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die Messung von Tiefendosiskurven. Relativmessungen in fester Tiefe sind jedoch
moglich [52, 26].

Die Unsicherheiten eines mit dieser Untersuchung vergleichbaren Messaufbaus
wurden von Hill u.a. [22] untersucht. Berticksichtigt wurden Unsicherheiten verbun-
den mit dem verwendeten Detektor, Phantommaterial, Bewegung des Phantoms,
Dosisleistungsvariationen und Linearitdt der resultierenden Dosis bezogen auf das
eingestellte Strom-Zeit-Produkt der Rontgenrohre, Stabilitdt von Temperatur und
Druck [22]. Insgesamt wird die Unsicherheit mit 1,5 % angegeben. In dieser Untersu-
chung wurde jedoch zusatzlich eine Dosisflichenprodukt-Messkammer genutzt um
das eingestellte Strom-Zeit-Produkt der Rontgenréhre zu kontrollieren. Hierbei wur-
den Abweichungen kleiner 0,2 % in der Dosisleistung und Linearitdt der Rontgen-
rohre beobachtet. Daher kann als grofite Unsicherheitsquelle der RDR-Bestimmung
der Kalibrierprozess und die verwendeten Korrektionsfaktoren identifiziert werden.

Diese betragen geméfd Herstellerangabe 5 %.

Um den Einfluss der verschiedenen Phantommaterialien zu ermitteln wurden Ver-
gleichsmessungen mit der PTW 31010 und PTW 31013 Semiflex Kammern durch-
gefiihrt. Fiir diese Ionisationskammern wurde das relative Ansprechvermogen in
Wasser und im Festkdrperphantom ermittelt. Die Abweichung des RDR war kleiner
2,6 % fur die PTW 31010 Semiflex Kammer und kleiner 2,3 % fiir die PTW 31013 Se-
miflex Kammer und somit innerhalb der abgeschitzten Gesamtunsicherheit dieser

Messung.

5.2.3 Ergebnisse und Diskussion

In Abbildung 5.2 und 5.3 sind die relativen Ansprechvermoégen der Fingerhutkam-
mern und der CTDI-Kammer, berechnet gemafs Gleichung 5.2 und normiert auf den
Wert bei 70 kVp, dargestellt. Die RDR der Parallelplattenkammern, Dioden und des
2D-Arrays sind in Abbildung 5.4 und 5.5 dargestellt. In Abbildung 5.6 und 5.7 sind
schliefslich die RDR frei in Luft und in Wasser fiir die kleinvolumigen Ionisations-
kammern abgebildet. Die Schwankungen des relativen Ansprechvermogens tiber

den gesamten untersuchten Energiebereich sind in Tabelle 5.2 aufgefiihrt.
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Abbildung 5.2: Relatives Ansprechvermogen (RDR) der untersuchten Fingerhut-
kammern und der CTDI-Kammer frei in Luft
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Abbildung 5.3: Relatives Ansprechvermogen (RDR) der untersuchten Fingerhut-
kammern und der CTDI-Kammer in 2 cm Wassertiefe
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Fingerhut- und CTDI-lonisationskammern

Fiir die Fingerhutkammern wurde ein sinkendes relatives Ansprechvermogen bei
sinkender Photonenenergie, sowohl frei in Luft als auch in Wasser, gefunden (Abb.
5.2 und 5.3). Dieser Trend deutet auf ein Uberansprechen des Detektorsignals bei
niedrigen Photonenenergien, verglichen mit der PTW 60004 Referenzdiode, hin. Ein
Grund hierfiir kann die Verwendung von Materialien mit hoher Ordnungszahl, bei-
spielsweise fiir die inneren Elektroden, sein. Dadurch erhoht sich der Wechselwir-
kungsquerschnitt fiir den Photoeffekt relativ zu dem von Wasser oder Luft. Die be-
obachtete Verstarkung dieses Effekts in Wasser kann in der Storung des Strahlungs-
teldes durch die Ionisationskammer in seiner spektralen und Richtungszusammen-
setzung sowie durch den Ubergang von Luftkerma in Luft zu Luftkerma in Wasser
begriindet sein.

Aufgrund ihres sehr dhnlichen Aufbaus zeigen die beiden Semiflex Kammern PTW
31010, PTW 31013 und die Compact Chambers IBA CC08, CC13 und CC13-S (IBA
Dosimetry GmbH, Schwarzenbruck) ein dhnliches relatives Ansprechvermogen.
Der Hauptunterschied dieser Kammern ist die Lange des empfindlichen Volumens
und das Wandmaterial. Die Kammerwand der PTW Ionisationskammern besteht
aus PMMA (Z = 5,85; 78mgcm~2) und IBA nutzt C552 Kunststoff (Z = 7,11;
70 mg cm~2). Die PTW Kammern haben somit eine geringere mittlere Ordnungszahl
aber hohere gesamte Wand-Flachendichte als die IBA Kammern. Die Ionisations-
kammern mit rund 0,1 cm® empfindlichem Volumen zeigten die geringsten Schwan-
kungen im relativen Ansprechvermogen. Besonders die PTW 31010 Semiflex Kam-
mer (0,125 cm?) und IBA CC13 sowie IBA CC13-S (0,13 cm®) Compact Chambers —
alle mit nahezu dem gleichen empfindlichen Volumen — zeigten mit 2,9 %, 3,2 % und
3,4 % eine sehr dhnliche Schwankung des RDR frei in Luft. Dies deutet darauf hin,
dass die Kombination von niedrigerem Z und hoherer Dichte im Falle der PTW Se-
miflex Kammern zu einer dhnlichen Photoeffekt-Haufigkeit fiir Kammern mit ver-
gleichbarem Volumen fiihrt. Die Ergebnisse der Semiflex Kammer PTW 31013 sind
konsistent mit der Studie von Hill u.a., in der eine Schwankung von 11 % im Ener-
giebereich bis 280 kVp [22] gefunden wurde.

Da die CTDI-Ionisationskammer PTW 30009 nicht wasserdicht ist und kein passen-
der Adapter fiir das Festkorperphantom verfiigbar ist, waren nur Messungen frei
in Luft moglich. Ein direkter Vergleich zu den vom Hersteller gelieferten Korrek-
tionsfaktoren ist nicht moglich, da die Kammer in einer anderen Strahlenqualitét
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Abbildung 5.4: Relatives Ansprechvermogen (RDR) der untersuchten Parallelplat-
tenkammern und Dioden frei in Luft

kalibriert wurde. Dennoch ist die ermittelte Schwankung des relativen Ansprech-

vermogens mit 2,3 % vergleichbar zur Herstellerangabe von 3 %.

Die grofite Schwankung im RDR in dieser Detektorgruppe wurde fiir die Compact
Chamber IBA CC08 ermittelt. Diese Ionisationskammer hatte mit 0,08 cm? das klein-
ste empfindliche Volumen in dieser Gruppe und zeigt bereits Eigenschaften dhnlich

zu den kleinvolumigen Ionisationskammern.

Parallelplattenkammern und Dosimetriedioden

Fur die PTW 23343 Markus-Kammer und PTW 34001 Roos-Kammer wurde in die-
ser Arbeit ein ansteigendes RDR frei in Luft mit einer maximalen Schwankung von
19 % bzw. 15,4 % (Abb. 5.4, Tab. 5.2) gefunden. Im Festkoérperphantom waren die
Schwankungen des RDR mit 3,4 % fiir die Markus-Kammer und 2,5 % fiir die Roos-
Kammer recht klein. In der Literatur wurden hier voneinander abweichende Ergeb-
nisse beschrieben. Hill u.a. berichteten fiir die Markus-Kammer ein schnell anstei-
gendes RDR mit sinkender Energie der einfallenden Rontgenphotonen von 280 kVp
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Abbildung 5.5: Relatives Ansprechvermdgen (RDR) der untersuchten Parallelplat-
tenkammern, 2D-Array und Dioden in 2 cm Wassertiefe

bis 50kVp [22]. Li u.a. stellten hingegen ein sinkendes RDR im Energiebereich von
300 kVp bis 200 kVp, was durch Hill u.a. nicht bestitigt werden konnte. Von 200 kVp
bis 50 kVp berichteten Li u.a. hingegen wieder ein ansteigendes RDR [27]. Ein direk-
ter Vergleich dieser Ergebnisse ist allerdings schwierig, da verschiedene Versuchsbe-
dingungen und Normierungen der berechneten RDR Werte verwendet wurden. Ein
Grund fiir die beobachteten Abweichungen konnte die unterschiedliche effektive
Ordnungszahl des Eintrittsfensters der Markus-Kammern sein. Hill u.a. nutzten ei-
ne Markus-Kammer mit Mylar (PET) Folie und in dieser Arbeit wurde eine Markus-
Kammer mit PE Folie untersucht, womit eine geringere Schwankung des RDR er-
wartet wird, da die effektive Ordnungszahl von PE nidher an Wasser oder Luft liegt,
als die effektive Ordnungszahl von PET. Aufierdem unterschieden sich die verwen-
deten Feldgrofien der Rontgenstrahlung (10 cm x 10 cm bei Li u.a., 6 cm Durchmes-
ser bei Hill u.a. und 20cm X 20cm in dieser Arbeit) sowie die Fokus-Oberflachen-
Abstiande (50cm bei Li u.a., 30 cm bei Hill u.a. und 100 cm in dieser Arbeit) und
spektrale Zusammensetzung (z.B. HVL(Al) der 100 kVp Strahlung: 2,43 mm bei Li
u.a., 3,9 mm bei Hill u.a. und 8,5 mm in dieser Arbeit).
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Die Roos-Kammer wurde nur von Hill u.a. untersucht und ein dhnliches Verhalten
wie bei der Markus-Kammer wurde gefunden. Dies konnte in dieser Arbeit bestatigt
werden. Hill u.a. konnten auch bereits zeigen, dass die Messung der Tiefendosiskur-
ve mit der Markus- und Roos-Kammer eine gute Genauigkeit erreicht [22]. Dies deu-
tet darauf hin, dass die Strahlaufthédrtung innerhalb des Phantoms nur zu geringen

Anderungen im relativen Ansprechvermogen der untersuchten Detektoren fiihrt.

Die beiden untersuchten Dosimetriedioden PTW 60008 und PTW 60012 zeigten ei-
ne starkere Energieabhédngigkeit frei in Luft und auch in Wasser im Vergleich zu
den luftgefiillten Ionisationskammern. Ein Grund hierfiir konnte die zuséatzliche
Schutz-Elektrode sein, die zur Optimierung der Konstruktion der Dioden fiir den
eigentlichen Einsatzbereich im hochenergetischen MV-Bereich [57] eingesetzt wird.
Die Rotationssymmetrie beider MV-Dioden ist eine vorteilhafte Eigenschaft fiir die
Dosimetrie in der CT-Dosimetrie. Dennoch limitiert ihre Energieabhidngigkeit ihren
Einsatz auf Strahlenfelder, deren Energiespektrum gut bekannt ist oder nur geringe
Abweichungen zur Kalibrierung aufweist.

Kleinvolumenionisationskammern

Verglichen mit den grofseren Fingerhutkammern, zeigen die kleinvolumigen Ionisa-
tionskammern IBA CC01, CC04, PTW 31006, 31014, 31015, 31016 im Algemeinen ei-
ne grofiere Schwankung des RDR. Dies wird verursacht durch den steigenden Anteil
von Material mit hoher Ordnungszahl wie Al oder C in den Elektroden gegeniiber
dem kleineren Kammerluftvolumen. Dies erhoht den Anteil des Photoeffekts an der
Energiedeposition. Desweiteren hat der generelle Kammeraufbau einen grofsen Ein-
fluss aufgrund der begrenzten Grofse der Ionisationskammer und auch ein gegentei-
liger Effekt in der Energieabhidngigkeit ist moglich.

Die grofste Energieabhidngigkeit in dieser Detektorgruppe wurde fiir die Pinpoint
Kammern PTW 31006 (18,9 % Schwankung frei in Luft, 20,8 % in Wasser) und IBA
CCO01 (154 % frei in Luft, 18,4 % in Wasser) gefunden. Dies kann dem Einfluss der
Stahl-Zentralelektrode dieser Ionisationskammern zugerechnet werden, welche das
Strahlenfeld aufgrund des vergrofierten photoelektrischen Wechselwirkungsquer-
schnitts stort. Die Pinpoint Kammern PTW 31014, PTW 31016 und insbesondere die
PTW31015 und IBA CC04, welche etwas grofiere empfindliche Volumina und eine

Al-Zentralelektrode besitzen, enthalten relativ zur Kammergrofie weniger Material
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Abbildung 5.6: Relatives Ansprechvermogen (RDR) der untersuchten kleinvolumi-
gen Kammern frei in Luft
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Abbildung 5.7: Relatives Ansprechvermogen (RDR) der untersuchten kleinvolumi-
gen Kammern in 2 cm Wassertiefe
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mit hoher Ordnungszahl. Daher wird ein geringeres Uberansprechen bei niedrigen
Photonenenergien als bei den Pinpoint Kammern IBA CCO01 und PTW 31006 mit
Stahl-Elektrode erwartet. Dies konnte sowohl frei in Luft (Abb. 5.6) als auch in Was-
ser (Abb. 5.7) bestatigt werden.

Die PTW 31016 zeigte die grofite Schwankung des relativen Ansprechvermogens.
Der Hersteller gibt an, dass diese Ionisationskammer optimiert ist fiir ein 3D-
Ansprechen in kleinen MV Strahlenfeldern. Dies scheint fiir das Anwendungsgebiet
dieser Arbeit nicht von Vorteil zu sein [50]. Diese Effekte beziiglich der Energiespek-
tren der Photonen, insbesondere in verschiedenen Wassertiefen, sind Gegenstand

weiterer Untersuchungen.

2D-Array

Fiir das PTW 2D-Array ,seven29” wurde eine groflere Schwankung des RDR als
bei den einzelnen Ionisationskammern mit vergleichbarem Volumen (PTW 31010,
IBA CC13, IBA CC13S) gefunden. Ein Grund hierfiir konnte die Elektrodenma-
trix sein, die als Elektrode in diesem Detektor genutzt wird. Dennoch ist das RDR
des 2D-Array mit 15% Schwankung {iber den gesamten untersuchten Energiebe-
reich vergleichbar mit den 8 % - 12 % Schwankung der Einzelkammern. Der Nach-
teil des PTW 2D-Arrays ist die nicht vorhandene Rotationssymmetrie der einzel-
nen Kammern des Arrays. Dennoch kann das 2D-Array in nicht-rotierenden Strah-
lenfeldern, wie beispielsweise dem Ubersichtsradiogramm vor der eigentlichen CT-
Untersuchung oder fiir Messungen im Service-Modus mit fester Rontgenrohre, ein-
gesetzt werden. Es ermoglicht die Aufnahme des gesamten zweidimensionalen

Strahlprofils in einer einzelnen Messung, dhnlich zum radiochromen Film.

5.2.4 Schlussfolgerungen

Es konnte gezeigt werden, dass die Fingerhutkammern PTW 31010 und PTW 31013
sowie die IBA Compact Chambers mit vergleichbarem Volumen, IBA CC13 und IBA
CC13S, mit einer maximalen Schwankung im RDR frei in Luft von 5 % fiir die Do-
simetrie in Rontgenstrahlungsfeldern von Computertomographen und Cone-Beam-
CT-Geriten, wie beispielsweise an Linearbeschleunigern zur bildgefiihrten Strahlen-

therapie eingesetzt, gut geeignet sind. Wenn eine grofsere Ortsauflosung notwendig
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ist, konnen die Compact Chamber IBA CC04 oder PTW 31015 oder PTW 31016 Pin-
point Kammern mit Al Zentralelektrode auch genutzt werden. Die Energieabhédngig-
keit dieser Detektoren wurde analysiert mit Hilfe der von Li u.a. und Hill u.a. [27, 22]
vorgestellten Methode. Neben der generellen Charakterisierung des spektralen An-
sprechvermogens der untersuchten Detektoren kann das RDR als Korrektionsfaktor
fiir die kV-Dosimetrie in Strahlenfeldern mit dhnlichen HVL genutzt werden. Die
Rotationssymmetrie dieser Detektoren ist von grofiem Vorteil fiir die CT-Dosimetrie.
Schliefdlich sind somit Dosisprofilmessungen sowie Punktdosis-Messungen in einem

geeigneten Phantom zur Bestimmung von Organdosen moglich.

Die Dosimetriedioden PTW 60008 und PTW 60012 sind in diesem niedrigen Ener-
giebereich aufgrund ihrer Optimierung des Aufbaus fiir hochenergetische MV-
Strahlenfelder nur eingeschrankt nutzbar.

Die Parallelplattenkammern PTW 23343 und PTW 34001 zeigten dhnliche RDR wie
in vorausgegangenen Studien. Zusétzlich zu diesen Ionisationskammern wurde das
PTW 10024 2D-Array untersucht und eine vergleichbare Schwankung des Ansprech-
vermogens der Detektoren wurde in diesem Energiebereich gefunden. Daher sollten
die Anwendungsmoglichkeiten solcher 2D-Arrays in nicht-rotierenden Strahlenfel-
dern weiter untersucht werden.
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5.3 Volumeneffekt

5.3 Volumeneffekt

5.3.1 Zielstellung

Die tibliche Grofle zur Beschreibung der Exposition in der Computertomographie
ist der computed tomography dose index 100 (CTDI; - siehe auch Kapitel 2.3.1),
welcher mittels eines standardisiertem Phantoms und einer bleistiftférmigen Ioni-
sationskammer gemessen wird. Der CTDI;py Wert unterschétzt jedoch die resultie-
rende Dosis [31] im Scanbereich moderner Multi-Zeilen-Computertomographen mit
immer grofier werdenden Kollimationen und bei grofieren Scanldngen. Aus diesem
Grund stellt die genaue Messung von Dosisprofilen oder Dosisprofilintegralen von
axialen Einzelschichtscans mittels verschiedener Messtechniken ein aktuelles The-
ma in der Dosimetrie an Computertomographen dar, da mit diesem Messverfahren
prinzipiell beliebige Integrationsldngen L gewidhlt werden kénnen und so grofsere
Streuanteile bei der Bestimmung eines CTDI|, berticksichtigt werden.

Um Dosisprofile messen zu koénnen, stehen verschiedene Detektoren mit unter-
schiedlicher Grofie zur Verfiigung. Deren Eignung beziiglich der Energieabhdngig-
keit des Ansprechvermogens wurde im Kapitel 5.2 untersucht. Aufgrund der end-
lichen Grofie des empfindlichen Volumens der jeweiligen Detektoren ergibt sich al-
lerdings immer ein raumlicher Mittelwert tiber dem empfindlichen Volumen fiir die

gemessene Dosis [58]. Dieser Effekt wird als Volumeneffekt bezeichnet.

In diesem Abschnitt werden verschiedene flexible Fingerhut-Ionisationskammern
(PTW Freiburg) und Gafchromic XR-QA2 Dosimetriefilm zur Bestimmung von Do-
sisprofilen und -integralen eines modernen Multi-Zeilen-Computertomographen
verglichen. Zu diesem Zweck wurde das neu entwickelte Mehrzweck-Phantom aus
Polymethylmethacrylat (PMMA) [32] und die verwendeten Ionisationskammern ge-
gen eine Diode fiir die kV-Dosimetrie kalibriert.

5.3.2 Material und Methoden

Die Charakterisierung des Volumeneffekts der untersuchten Detektoren erfolgte mit
dem in Kapitel 4 beschriebenen Mehrzweck-Phantom. Es wurde in der Lange 50 cm
und als Kérperphantom mit 32 cm Durchmesser verwendet. Somit ist die Messung
ausgedehnter Dosisprofile unter Berticksichtigung der Streustrahlung moglich.
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Mit verschiedenen Adaptern konnen unterschiedliche Detektoren im Mehrzweck-
Phantom eingesetzt werden. Diese Adapter miissen jedoch zur Vermeidung von
Hohlrdumen, die das Strahlenfeld beeinflussen und somit auch die zu messende
Dosisdeposition, auf die individuelle Form der Detektoren angepasst werden. Da-
her wurden folgende drei reprdsentative Ionisationskammern ausgewéhlt, die einen

Bereich von 0,015 cm? bis 0,3 cm? empfindliches Volumen abdecken:

e PinPoint-Kammer PTW 31006 mit 0,015cm® empfindlichem Volumen und
5,0mm Lange des Volumens,

e Fingerhutkammer PTW 31010 mit 0,125cm® empfindlichem Volumen und
6,5 mm Lange des Volumens,

e Fingerhutkammer PTW 31013 mit 0,3cm® empfindlichem Volumen und

16,25 mm Lange des Volumens

Als Referenz wurde Gafchromic XR-QA?2 radiochromer Dosimetriefilm verwendet.
Da bei radiochromen Dosimetriefilmen der Messeffekt aufgrund der Strahleneinwir-
kung auf chemischen Reaktionen auf Molekiilebene basiert, hat dieser eine sehr ho-
he raumliche Auflosung. Entsprechend den Empfehlungen aus der Literatur [59, 60]
wurde der Dosimetriefilm mit einem Epson Expression 10000 XL Flachbettscanner
in der Auflicht-Einstellung mit 72 dpi Auflosung gescannt. Fiir die Auswertung der

Messungen wurde anschliefSend ausschlieflich der rote Farbkanal verwendet.

5.3.3 Ergebnisse und Diskussion

Abb. 5.8 zeigt die gemessenen Dosisprofile entlang der z-Achse (Tischachse) fiir die
kleinste mogliche Kollimation des Siemens Computertomographen von 5 mm in ei-
ner Tiefe von 10 mm unter der Phantomoberflache bei 120 kV Rohrenspannung. Mit
grofier werdender Lange des sensitiven Volumens der verwendeten Ionisationskam-
mern wird das gemessene Profil breiter, wahrend der Durchmesser der verwendeten

Kammer wenig Einfluss auf die Profilform in einem homogenen Phantom hat.

Um Streueffekte zu untersuchen ist ein weiteres Profil auf der z-Achse mit der grof-
ten moglichen Kollimation von 28,8 mm in 90 mm Tiefe unter der Phantomoberfla-
che in Abb. 5.9 dargestellt.
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Abbildung 5.8: Dosisprofil Siemens SOMATOM Sensation 64 mit 5 mm Gesamtkol-

limation, 120kV, 10 mm Tiefe [61]
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Abbildung 5.9: Dosisprofil Siemens SOMATOM Sensation 64 mit 28,8 mm Gesamt-

kollimation, 120 kV, 90 mm Tiefe [61]
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Der Einfluss des Volumeneffekts der verwendeten Ionisationskammern ist beson-
ders bei kleinen Gesamtkollimationen und geringen Phantomtiefen deutlich. Der
Vergleich der Pinpoint-Kammer PTW 31006 mit der etwa gleich langen Fingerhut-
kammer PTW 31010 zeigt, dass der Durchmesser des genutzten Detektors in einem

homogenen Phantom in dieser Anordnung wenig Einfluss auf die Profilform hat.

Fiir grofiere Kollimationen und besonders fiir grofiere Tiefen beeinflusst der Volu-
meneffekt die Profilform immer weniger, da die Streuung die Dosisgradienten an

den Feldgrenzen verringert.

Bei Messungen nahe der Phantomoberfldche sollte der Volumeneffekt beachtet wer-
den. Es konnte gezeigt werden, dass die PTW 31010 Ionisationskammer mit 6,5 mm
Lange des empfindlichen Volumens fiir Dosisprofilmessungen geeignet ist. Zusam-
men mit der in Kapitel 5.2 festgestellten geringen Energieabhingigkeit empfehlen
sich somit die Fingerhutkammern in der Grofse der PTW 31010 oder IBA CC13 in

besonderem Mafse fiir die Dosimetrie an Computertomographen.

5.4 Diamant-Detektor

5.4.1 Material und Methoden

In einer ergdnzenden Studie [62] wurde anschliefSend ein aufgrund seiner gewebe-
dhnlichen effektiven Ordnungszahl sehr interessanter Diamant-Detektor, PTW 60019
MicroDiamond, ebenfalls untersucht.

Das empfindliche Volumen des PTW 60019 ist mit 0,004 mm? duflerst gering, womit
eine gute Ortsauflosung moglich ist. Der Detektor selbst besteht aus einem elek-
trisch konnektierten Industriediamanten mit 1,1 mm Radius und 1um Dicke in ei-
nem Schutzgehduse. Aufgrund der Scheibenform des empfindlichen Volumens und
der im Vergleich zur Grofie des empfindlichen Volumens grofien elektrischen Kon-
taktierung wurden in Abhdngigkeit von der Einstrahlrichtung unterschiedliche Ei-
genschaften erwartet. Aus diesem Grund wurde die Energieabhdngigkeit — mit der
gleichen Methodik wie in Abschnitt 5.2 beschrieben —sowohl bei axialer Bestrahlung
als auch bei lateraler Bestrahlung ermittelt.
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Tabelle 5.3: Vergleich der berechneten maximalen Schwankung des relativen An-
sprechvermogens des PTW 60019 MicroDiamond mit einer Fingerhut-
kammer und Dosimetriediode

Maximale Schwankung PTW 31010 PTW 60008  PTW 60019
des rel. Ansprechvermogens axial lateral
0,8 % 50,7 % 59% 10,3%

5.4.2 Energieabhangigkeit - RDR

Bei der vom Hersteller vorgesehenen axialen Bestrahlung wurde eine maximale
Schwankung des RDR frei in Luft fiir Rohrenspannungen von 50 kVp bis 125kVp
von 5,9 % festgestellt. Bei lateraler Bestrahlung konnte eine maximale Schwankung
des RDR frei in Luft von 10,3 % ermittelt werden. Das RDR ist somit aufgrund der
Bauform abhédngig von der Einstrahlrichtung, aber vor allem bei axialer Bestrahlung
durchaus im Bereich der luftgefiillten Ionisationskammern, wohingegen die bisher
untersuchten Festkorperdetektoren wesentlich grofiere Energieabhdngigkeiten auf-
wiesen [34]. In Tabelle 5.3 sind exemplarisch einige reprasentative Detektoren zu-

sammen mit dem Diamant-Detektor dargestellt.

5.4.3 Dosisprofilmessung und CTDI go-Berechnung

Nachdem die prinzipielle Eignung basierend auf der Energieabhdngigkeit des
Diamant-Detektors festgestellt werden konnte, wurde der Detektor mit den in Ta-
belle 5.3 aufgelisteten Detektoren vergleichend zur Messung eines Dosisprofils und
anschlieflender Berechnung des CTDI g an einem Siemens Somatom Sensation 64
Computertomographen im Mehrzweck-Phantom eingesetzt.

Als Untersuchungsprotokoll wurden Protokolle ohne Tischbewegung mit 120 kVp
und 7,2 mm bis 28,8 mm Gesamtkollimation gewé&hlt und die Detektoren entlang der
Tischachse innerhalb des Phantoms verschoben. Der Vergleich der Messwerte kann
mit Hilfe von zwei verschiedenen Methoden erfolgen. Eine Moglichkeit ist die Nor-
mierung der Dosisprofile auf den Messwert im Zentrum des Primarstrahls. Wenn die
Form des Dosisprofils nicht von Interesse ist, sondern lediglich der CTDI;yy ermit-
telt werden soll, kann alternativ auch auf einen bekannten CTDI; fiir eine Position
im Phantom und Kollimation normiert werden. In diesem Fall wurde der CTDI;
mit einer Standard-CTDI-Kammer PTW 30009 bei 120 kVp Rohrenspannung und
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Abbildung 5.10: Gemessene Dosisprofile an einem Siemens Somatom Sensation 64
CT bei 120 kVp; 28,8 mm Gesamtkollimation im Zentrum des 32 cm
Koérperphantoms

28,8 mm Gesamtkollimation in der Zentrumsposition bestimmt und die gemessenen
Dosisprofile mit diesen Einstellungen im Bereich von —50 mm bis 50 mm integriert
und auf diesen Referenz-CTDI-Wert kalibriert.

In Abb. 5.10 sind exemplarisch die gemessenen Dosisprofile fiir die Fingerhutkam-
mer, Dosimetriediode und den Diamant-Detektor und der grofiten Kollimation im
Zentrum des 32 cm Korperphantoms dargestellt. Aufgrund der Bauform des Phan-
toms und der Detektoren werden bei dieser Messung alle Detektoren lateral be-
strahlt. Das Dosisprofil, gemessen mit der PTW 31010 Fingerhutkammer, ist auf-
grund des nahezu kugelformigen empfindlichen Volumens der Ionisationskammer
nahezu symmetrisch beziiglich der Rotationsebene der Rontgenrohre um z = 0 mm.
Das mit der Ionisationskammer gemessene Dosisprofil zeigt allerdings einen etwas
grofieren Halbschattenbereich als die mit beiden Festkorperdetektoren gemessenen
Dosisprofile, welches mit der Grofle des empfindlichen Volumens und dem damit
verbundenen Volumeneffekt (siehe Abschnitt 5.3) verbunden ist. Die PTW 60008
zeigt hier eine deutliche Kippung des Dosisprofils, welches dem internen Aufbau
der Diode mit einer Schutzelektrode zuzuschreiben ist. Dieser Effekt konnte durch
Messung des Dosisprofils in einem gespiegelten Aufbau bestétigt werden, da hier
das Dosisprofil dann ebenfalls gespiegelt wurde. Das mit dem PTW 60019 Diamant-
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5.4 Diamant-Detektor

Tabelle 5.4: Vergleich des mit der Standard-CTDI-Kammer PTW 30009 gemesse-
nen CTDIjgp und den mittels Integration der Dosisprofile berechneten
CTDI; . Die Dosisprofile wurden normiert auf den CTDI;( in der Zen-
trumsposition des Kérperphantoms mit 300 mm Léange bei 120 kVp und
28,8 mm Gesamtkollimation. Die Bezugswerte sind fett dargestellt.

Gesamtkollimation / mm Relativer CTDIyqg / %
PTW 31010 PTW 60008 PTW 60019 PTW 30009
28 8 Zentrum 100,0 100,0 100,0 100,0
’ 174,9 177,9 174,4 179,5
14,4 ) ) 113,5 110,1 113,3 112,1

Peripherie

10,0 91,2 95,4 94,7 90,8
7,2 130,9 133,4 132,0 129,1

Tabelle 5.5: Vergleich der berechneten CTDI g9 nach Normierung auf die Dosis im
Zentrum des Primérstrahls in der Zentrumsposition des Korperphan-
toms mit 300 mm Léange bei 120kVp und 28,8 mm Gesamtkollimation.
Die Bezugswerte sind fett dargestellt.

Gesamtkollimation / mm Relativer CTDI g / %
PTW 31010 PTW 60008 PTW 60019
28 8 Zentrum 100,0 100,3 99,6
’ 174,8 178,5 173,7
14,4 . . 113,5 110,5 112,9

Peripherie

10,0 91,1 95,7 94,3
7,2 130,8 138,1 131,5

Detektor gemessene Dosisprofil zeigt nur eine kleine Schulter in Richtung der Kon-

taktierung des empfindlichen Volumens.

In Tab. 5.4 sind die Ergebnisse der CTDI;gp-Ermittlung, basierend auf der Normie-
rung auf den CTDIjp im Zentrum der Messung mit 28,8 mm Gesamtkollimation
dargestellt. Bei dieser Normierung konnen lediglich die Verhdltnisse der CTDI;
bei den verschiedenen Kollimationen zwischen den einzelnen Detektoren verglichen
werden. Als Referenz kann allerdings die Standard-CTDI-Kammer PTW 30009 be-
trachtet werden. Tab. 5.5 stellt die Ergebnisse der CTDI;pp-Ermittlung basierend auf
der Normierung auf die Dosis im Zentrum des Primérstrahls, wie in Abb. 5.10 dar-
gestellt, dar. Diese Normierung ist fiir die PTW 30009 CTDI-Kammer aufgrund Ihres
grofSen bleistiftformigen Volumens nicht moglich. Mit dieser Normierung ist aller-
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5 Detektoren und deren Eignung fiir die Dosimetrie an Computertomographen

dings ein direkter Vergleich der einzelnen Detektoren fiir alle Messpositionen und

Kollimationen moglich.

Es zeigen sich fiir alle untersuchten Detektoren trotz der festgestellten sehr grofien
Unterschiede in der Energieabhidngigkeit nur kleine Unterschiede in den berechne-
ten CTDI, . Fiir die CTDI;gp-Normierung (Tab. 5.4) ergeben sich im Mittel Abwei-
chungen von 2,8 % und fiir die Punkt-Dosis-Normierung (Tab. 5.5) ergeben sich im
Mittel Abweichungen von 2,4 %. Somit konnen mit allen untersuchten Detektoren
CTDI;po-Werte ermittelt werden. Punktdosis-Messungen sollten allerdings nur mit
Detektoren ohne verzerrende Effekte durch die Bauform des Detektors durchgefiihrt
werden. Die PTW 31010 Fingerhutkammer eignet sich somit sowohl fiir Punktdosis-
Messungen als auch zur Bestimmung von Dosisintegralen wie dem CTDI;q. Der
PTW 60019 MicroDiamond eignet sich aufgrund seines kleinen empfindlichen Vo-
lumens und damit kleinem Volumeneffekt und guter Ortsauflosung fiir Messungen
des Halbschattenbereichs, wie beispielsweise die Messung der geometrischen Effizi-

enz eines CT-Scanners.
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6 Anwendungsbeispiel: Effektivitat
des Schilddrusenschutzes bei
Schadel-CT

Basierend auf den Erkenntnissen aus Kapitel 5 konnen nun sowohl Basisdaten fiir
einen Dosisberechnungsalgorithmus analog den etablierten Bestrahlungsplanungs-
systemen der Strahlentherapie ermittelt, als auch spezielle Messungen fiir konkrete
Fragestellungen der radiologischen Praxis durchgefiihrt werden. In diesem Kapitel
wird genau solch eine Fragestellung durch den kombinierten Einsatz verschiedener
Messverfahren und Detektoren beantwortet. Das Messverfahren und die Ergebnisse

wurden in einem Fachartikel [63] publiziert.

6.1 Einleitung

Computertomographie-Untersuchungen verursachen den grofiten Beitrag zur
Strahlenexposition der Bevolkerung durch die Medizin und ihre Anzahl ist steigend
[1]. Die Reduktion ihres Dosisbeitrags ohne relevante diagnostische Informationen
zu verlieren folgt dem ALARA-Prinzip und ist ein wichtigter Punkt.

Die deutsche Sachverstandigen-Richtline (SV-RL [64]) zur Priifung von Rontgenge-
rdten durch Sachverstandige fordert die Verftigbarkeit von Schilddriisenschutzmit-
teln fiir Patienten bei Computertomographieuntersuchungen des Kopfes. Die {ibli-
chen Schilddriisenschutzkragen der personlichen Schutzausriistung des Personals
miissen um den Hals des Patienten gelegt werden. Dies wird nicht von allen Pati-
enten toleriert und einige Patienten berichten, dadurch schlecht Luft zu bekommen.
Zusitzlich ist es bei unkooperativen Patienten hdufig schwierig einen solchen Schutz

75



6 Anwendungsbeispiel: Effektivitdt des Schilddriisenschutzes bei Schadel-CT

anzulegen, wenn der Patient bereits auf dem Untersuchungstisch und in der Kopf-

schale gelagert ist.

Ein weiterer wichtiger Aspekt ist, dass diese Schilddriisenschutzkragen aufgrund
der Gantrykippung Rekonstruktionsartefakte in den letzten Schichten in kaudaler
Richtung erzeugen konnen. Dies tritt vor allem bei grofien Gantry-Kippwinkeln und
Spiral-Aquisition mit grofsen Kollimationen an Mehrzeilen-Computertomographen
auf, bei denen der Scanbereich bis in den Nackenbereich des Schilddriisenschutzes

reicht.

Diese Schwierigkeiten fithren hdufig zu einem Verzicht und zu einer geringen Ak-
zeptanz des Schilddriisenschutzes bei MTRAs und auch Patienten, obwohl Untersu-
chungen an anderen bildgebenden Modalitdten wie beispielsweise Cone-Beam-CTs
in der Dentalmedizin [65, 66] oder bei Computertomographen von anderen Korper-
regionen als dem Kopf [67, 68] das allgemeine Dosisreduktionspotential bereits
zeigen konnten. Ebenso zeigten vergleichende Untersuchungen zur Schilddriisen-
Dosis bei Kopf-Hals-Untersuchungen, bei denen der Schilddriisenschutz teilweise
im Scanfeld liegt [68], oder zur Einfallsdosis fiir die Schilddriise fiir neu entwickelte
Prototypen eines Schilddriisenschutzes fiir den Direktstrahl [69] vielversprechende

Ergebnisse.

In dieser Arbeit wird die Effektivitit von neuen Schilddriisenschutzmitteln, die
die praktischen Probleme bei der Anwendung der Schutzmittel adressieren, unter-

sucht.

6.2 Material und Methoden

Fir die Dosismessungen wurden LiF:Mg,Cu,P Thermolumineszenzdetektoren
(TLD) vom Typ GR-200A in Stabform (rods) in einem anthropomorphen weiblichen
CIRS ATOM Phantom an einem Siemens SOMATOM Sensation 64 Mehrschicht-
Computertomographen genutzt. Zur Kalibrierung der TLDs wurden Kreuzkalibrie-
rungen von Luftkerma-Messungen mit einer herstellerseitig kalibrierten bleistiftfor-
migen CTDI-Ionisationskammer PTW 30009, Ashland Gafchromic XR-QA2 radio-
chromer Film und den TLDs GR-200A im Direktstrahl desselben CT-Scanners ge-

nutzt.
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6.2 Material und Methoden

Abbildung 6.1: Ubersichtsaufnahme zu Beginn der Untersuchung zur Lokalisierung
der Scan-Region [63]

Tabelle 6.1: Genutztes CT-Untersuchungsprotokoll fiir Standard Schadel-CT Scans
[63]

Scan kVp mAs DLP/mGycm CTDI,,/ mGy p Kollimation / mm

Ubersicht 120 97 - - - 1 x 0,6 mm
Seriel 120 400 793 55,62 1,0 24 x 1,2 mm

6.2.1 CT-Scanner und Scanprotokoll

Alle Bestrahlungen wurden an einem Siemens Somatom Sensation 64 Computerto-
mographen durchgefiihrt. Dies ist ein 64-Zeilen Spiral-CT mit automatischer Roh-
renstrommodulation, welche fiir die Kalibrierung deaktiviert wurde.

Da die CT-Untersuchung aus zwei Abschnitten besteht, dem Ubersichtsradio-
gramm, um den eigentlichen Scanbereich festzulegen, und der Schichtbildaqui-
sation, wurden auch beide Teile fiir die Bewertung der Schilddriisenschutzmittel
berticksichtigt. Abb. 6.1 und Tab. 6.1 zeigen das Ubersichtsradiogramm, welches
mit 120kVp; 97mAs; 0,6 mm Kollimation, 256 mm Linge und einer Rohrenpositi-
on von 90° aufgenommen wurde. In Tab. 6.1 sind ebenso die Scaneinstellungen fiir
die Schichtbildaquisition aufgefiihrt. Dieses Protokoll ist das Standard-Protokoll fiir
Kopf-CTs fiir Erwachsene an diesem Computertomographen. Da das Protokoll se-
quentielle Schichtaquisation nutzt, gibt es kein sogenanntes ,Overranging”, aber da
ein Mehrschicht-CT genutzt wird, gibt es sogenanntes ,,Overbeaming”[70].
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6.2.2 Phantom

Um die Effektivitit der untersuchten Strahlenschutzmittel zu ermitteln wurden
Organdosen in einem CIRS ATOM weiblichen anthropomorphen Erwachsenen-
Phantom ,Irene” gemessen. Zusdtzlich zum Torso-Phantom wurden 190 cm?
Brusterweiterung und Armerweiterungen genutzt. Im Phantom befinden sich in
jeder Schicht 5mm Bohrungen in einem 1,5cm X 1,5cm Raster. Diese Bohrungen
wurden mit Stopfen des zugehorigen Gewebeersatzmaterials gefiillt und fiir die Be-
stiickung mit TLDs wurden spezielle gebohrte Adapterstopfen genutzt. Die TLDs
wurden an reprdsentativen Positionen fiir die Schilddriise (10 Stiick), Sternum (9
Stiick) und beide Brustdriisen (jeweils 4 Stiick) im Phantom platziert. Entsprechend
dem Organdosiskonzept wurden die Messwerte der TLDs eines Organs zu einem
Organdosiswert gemittelt. Die Position der Schilddriise wurde in enger Abstim-
mung mit der Klinik fiir Nuklearmedizin des Pius-Hospitals Oldenburg ermittelt
und festgelegt. Das Phantom wurde inklusive der TLDs am selben Computertomo-
graphen gescannt, an dem auch die Kalibrierung der TLDs erfolgte. Hierzu wurde
das Phantom direkt auf dem Untersuchungstisch des CT platziert und mit Hilfe der

gerateseitigen Lasermarkierungen ausgerichtet.

6.2.3 Patientenschutzmittel

Untersucht wurden die folgenden Schutzmittel: Mavig RP648 (Abb. 6.2), eine
neu entwickelte Abdeckung fiir Schilddriise, Sternum, Brust- und Schulterregion
mit 0,35mm bleidquivalenter Dicke; F & L Medical Products Schilddriisenschutz
(Abb. 6.3) mit 0,06 mm bleidquivalenter Dicke und ein Mavig RA615 (Abb. 6.4)
Schilddriisen-Sternumschutz fiir die Kombination mit Strahlenschutzwesten fiir das
Personal mit 0,5 mm bleidquivalenter Dicke. Diese Schutzmittel wurden zu Beginn
der Untersuchung, vor dem Ubersichtsradiogramm, am Phantom angelegt, sodass
die gemessenen Organdosen die gesamte Untersuchung, bestehend aus Ubersichts-
radiogramm und einer Serie Schichtbildaquisation, reprasentieren.

6.2.4 Thermolumineszenzdosimeter

Zur Messung der Organdosen wurden Thermolumineszenz-Detektoren vom Typ

GR-200A und einer Grofie von 1 mm x 1 mm X 6 mm eingesetzt. Dieses Material ist
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Abbildung 6.2: Mavig RP648 Protektor fiir Schilddriise, Sternum, Brust und Schul-
tergelenke mit 0,35 mm bleidquivalentem Inlet am CIRS ATOM an-
thropomorphen Phantom Irene [63]

Abbildung 6.3: F & L Medical Products Thyroid Shield mit 0,06 mm Pb Aquivalent
am CIRS-ATOM-Phantom.
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Abbildung 6.4: Mavig RA615 Schilddriisen-Sternumschutz mit 0,5mm Pb
Aquivalent

dquivalent zu den haufig eingesetzten TLD100H Dosimetern und besteht aus einer
Keramik aus LiF mit Mg, Cu und P Dotierungen.

Die Dosimeter wurden in einem PTW TLDO 1321 Temperofen bei 240 °C fiir 2h ge-
tempert und anschlieffend im Ofen mit geschlossener Tiir stetig und langsam, repro-

duzierbar bis auf Zimmertemperatur abgekiihlt.

Ausgelesen wurden die TLDs mit einem Harshaw 3500 TLD Reader mit einem spe-
ziellen Platin-Planchet fiir diese Detektorgrofle. Alle Messungen wurden friithestens
nach 2 h nach der Bestrahlung der TLDs durchgefiihrt, um Einfliisse durch ein etwai-
ges Kurzzeitfading zu vermeiden. Das Zeit-Temperatur-Profil fiir das Auslesen der
TLDs bestand in Anlehnung an friithere Arbeiten [71, 72, 73] aus einer Vorheiz-Phase
bei 130 °C fiir 105, einer Heizphase bei 8 K/s bis zu 240 °C und einer darauf folgen-
den Auslesephase fiir 23,3s. Um eventuell zuriickgebliebene Signale zu entfernen
wurde anschlieffend an das Auslesen eine Loschphase bei 240 °C fiir 10s durchge-
fihrt.

Die Konstanz des Auslesesystems wurde nach jeweils 20 Messungen durch eine
Testlicht-Messung und Rauschmessung des Photomultiplier-Moduls gepriift. Die
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6.2 Material und Methoden

Photomultiplier-Testlicht-Messung zeigte eine 20-Abweichung von 4,8 % wéahrend
das Rauschen bei 22 % mit 20-Konfidenzintervall lag.

6.2.5 Kalibrierprozess

Die Kalibrierung wurde frei in Luft bei 120 kVp, 250 mAs und einer Gesamtkollima-
tion von 28,8 mm durchgefiihrt. Dabei wurde eine einzelne Rotation der Rontgen-
rohre ohne Tischbewegung genutzt. Diese Rohrenspannung wurde gewdahlt, da sie
tiir das Standard Kopf-CT-Protokoll verwendet wird und ein Kalibrierfaktor fiir die
CTDI-Kammer PTW 30009 vom Hersteller angegeben wurde.

Der erste Teil der Kalibrierung bestand aus der Messung des Dosisprofils mit radio-
chromem Film Gafchromic XR-QA2 von Ashland frei in Luft entlang der Tischachse.
Da diese Filme ein nicht-lineares Dosis-Ansprechen zeigen, wurde eine erste Kali-
brierung des Ansprechvermogens mit einer PTW 31010 Ionisationskammer vorge-
nommen. Hierzu wurde der Film in Streifen von 2 cm Breite geschnitten und im Iso-
zentrum des CT-Scanners mit einer diinnen Halterung positioniert und fixiert. An-
schlieflend wurden die Filmstreifen bei 28,8 mm Gesamtkollimation und 120kVp in
einem stationdren Scanprotokoll bestrahlt. Die bestrahlten Filme wurden mit einem
Epson Expression 10000XL CCD Scanner im Auflicht-Modus mit 72 dpi Auflésung
und 48 bit Farbtiefe gescannt, wobei nur der rote Farbkanal<ns1:XMLFault xmlns:ns1="http://cxf.apache.org/bindings/xformat"><ns1:faultstring xmlns:ns1="http://cxf.apache.org/bindings/xformat">java.lang.OutOfMemoryError: Java heap space</ns1:faultstring></ns1:XMLFault>