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Kapitel 1

Gegenstand und Motivation der
Diplomarbeit

Im Rahmen einer Diplomarbeit soll die Fahigkeit zur selbstéindigen, wissenschaftlichen
Bearbeitung eines Problems im Rahmen eines Forschungsprojektes erlernt und vertieft
werden. Problemerfassung, gemeinsame Planung, praktische Arbeit im Team oder als
Einzelperson, Diskussion der Zwischenergebnisse und abschliefende Prasentation der
Ergebnisse im Rahmen eines schriftlichen Endberichtes sollen auf das wissenschaftliche
Arbeiten vorbereiten.

Ziel der Strahlentherapie ist die Tumorvernichtung, d.h. die Zerstérung von Tumor-
zellen, unter bestmoglicher Schonung von Risikoorganen bzw. Normalgewebe. Oft ist
dieses Ziel nicht oder nur ungeniigend erreichbar, weil die Dosis im Tumor begrenzt
werden muss, um die Toleranzdosen von Risikoorganen nicht zu iiberschreiten.

Mit der sogenannten intensitétsmodulierten Strahlentherapie (IMRT) kann diese Li-
mitierung der konventionellen Radiotherapie meist gelost werden. Zur Erzeugung in-
tensitdtsmodulierter Felder werden Multi-Leaf-Kollimatoren eingesetzt. Dabei wird die
unterschiedliche Intensitdt aus einer Einstrahlrichtung dadurch erzeugt, dass verschie-
dene, vom Kollimator geformte Einzelfelder konstanter Intensitit ganz oder partiell
iiberlagert werden und sich die Intensitéten hier addieren. So ergibt sich insgesamt ein
intensitatsmoduliertes Bestrahlungsfeld, mit dem das Tumorvolumen bestrahlt wird.

Ein typisches Merkmal der IMRT sind steile Dosisgradienten. Im Vergleich zu konventio-
nellen Bestrahlungstechniken fiihrt die IMRT oft zu inhomogeneren Dosisverteilungen
im Zielvolumen. Dosismessungen im Bereich von Dosisgradienten oder Dosisinhomoge-
nitdten erfordern neben einer hohen geometrischen Prézision auch neue bzw. modifizierte
Auswerteverfahren und Beurteilungskriterien.

Gegenstand der Diplomarbeit ist ein quantitativer Vergleich der mit Hilfe von Filmen
gemessenen Dosisverteilungen mit den berechneten Dosisverteilungen der Bestrahlungs-
planungssysteme BrainSCAN™ und HELAX™, Da Punktmessungen zur Beurteilung
eines IMRT-Planes nicht ausreichen, greift man auf die 2D-Dosimetrie bei zeitlich modu-
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KAPITEL 1. GEGENSTAND UND MOTIVATION DER DIPLOMARBEIT 11

lierten Feldern zuriick. Aus den Verteilungen werden Giiteparameter extrahiert und diese
als Grundlage fiir weitere Aussagen verwendet. Eine wesentliche Aufgabe der Diplom-
arbeit besteht in der Automatisierung der Datenvergleiche zwischen dem Filmdosime-
triesystem und den Bestrahlungsplanungssystemen mittels einer eigens dafiir erstellten
Software. Die Diplomarbeit basiert auf einer vorher durchgefithrten Projektarbeit. Auf-
bauend auf den Ergebnissen der Projektarbeit wurde die Funktionalitdt der Software
hinsichtlich der Auswertungs- und Darstellungsmoglichkeiten, der Flexibilitdt von Im-
portdaten, der Berechnungsalgorithmenoptimierung und dem Einlesen der HELAX™
Dosisdaten entscheidend erweitert. Zusétzlich wurde durch die Erprobung der Softwa-
re anhand von klinischen Beispielen eine bessere Interpretation des Giiteparameters
ermoglicht.

Eine speziell fiir dieses Programm geschriebene Arbeitsanweisung soll helfen, den in die-
ser Diplomarbeit vorgestellten Giiteparameter als Beurteilungskriterium von Bestrah-
lungspléanen in der Univ. Klinik fiir Strahlentherapie und Strahlenbiologie im AKH Wien
mit minimalen Zeitaufwand zu implementieren und dieses Konzept somit fiir die Ver-
wendung in der klinischen Praxis zu etablieren.



Kapitel 2

Grundlagen der Dosimetrie

2.1 Dosimetrie

Ziel der Dosimetrie ist es, ein physikalisches Messsystem zur Quantifizierung von Strah-
leneffekten zur Verfiigung zu stellen. Diese Effekte hédngen von der Grofle des Strahlen-
feldes und der Stiarke der Wechselwirkung zwischen Strahlung und Materie ab. Dosime-
trische Groflen werden daher grundsétzlich als deren Produkt berechnet.

2.1.1 Strahlenfeldgrofien
Teilchenfluenz

Integriert man die Teilchenflussdichte

d*N

= 2.1

¢ dA  dt (2.1)
iiber die Zeit, so erhéilt man die Teilchenfluenz:
dN

O =— 2.2

A (2.2)

wobei hier dN die Anzahl der Teilchen ist, die durch die Querschnittsfliche einer Kugel
dA, , welche sich senkrecht zur Strahlrichtung befindet, gelangen.!

Energiefluenz

An Stelle der Anzahl der Teilchen kann man auch die Summe der Energien betrachten.
Mit der Strahlenenergie

E = Z E; (2.3)

== (2.4)

1[4] Seite 82

12



KAPITEL 2. GRUNDLAGEN DER DOSIMETRIE 13

wobeil hier N die Zahl der Teilchen darstellt.

2.1.2 Wechselwirkungskoeffizienten

Bei den meisten Wechselwirkungen von Photonenstrahlung mit Materie iibertragen die
Photonen Energie auf Sekundérteilchen, die in der durchstrahlten Substanz ausgelost
werden. Die Photonen selbst werden dabei entweder vollig absorbiert oder sie unterlie-
gen Richtungsédnderungen und teilweisem Energieverlust. Die Energieumwandlung von
Photonenenergie in kinetische Energie der Sekundérteilchen ist nicht verlustfrei und
wird mit dem linearen Energieumwandlungskoeffizienten gy, beschrieben, der auch als
Energieiibertragungskoeffizient bezeichnet wird. Bei bekannter Photonenenergie F kann
der Umwandlungskoeffizient aus dem linearen Gesamtschwéchungskoeffizienten p durch
Gewichtung mit der mittleren kinetischen Energie der Sekundirelektronen Ej, berech-
net werden. Er setzt sich wie der Gesamtschwichungskoeffizient aus den Beitragen der
einzelnen Wechselwirkungen zusammen.?

Etr
Hir = Tty + Otp + Ktp = f T (25)
T -... Photoumwandlungskoeffizient
oy ... Comptonumwandlungskoeffizient
K .... Paarumwandlungskoeffizient

Daraus ergibt sich der Massenenergieumwandlungskoeffizient ‘“;—T.?’

Die lokale Absorption der Bewegungsenergie der Sekundérelektronen wird durch den
linearen Energieabsorptionskoeffizienten p., beschrieben, der den Verlust von Bewe-
gungsenergie der Sekundéarelektronen durch Bremsstrahlung beriicksichtigt.

Hen = Hir - (1 - B) (26)

B .... Bremsstrahlungsausbeute - ist der relative Anteil der Energie von Sekundérelek-
tronen, der in Bremsstrahlung umgesetzt wird

Daraus ergibt sich wieder der lineare Massenenergieabsorptionskoeffizient 2. Er al-
lein ist ein Maf fiir die lokale Zuordnung der aus einem Sekundérteilchenfeld in der mit
Photonen durchstrahlten Materie absorbierten Energie.*

2[12] Seite 150
3[3] Seite 3
4[12] Seite 155fF
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2.1.3 Dosisbegriffe

Energiedosis

Die Energiedosis D ist die zentrale Grofle in der Strahlentherapie und wird als Differen-
tialquotient

de

D=— 2.7

- (2.7)

definiert.’ Sie stellt die lokal absorbierte Energie de pro Masse dm dar. Die Einheit dazu

ist Joule/Kilogramm bzw. Gray. Die lokal absorbierte Energie setzt sich zusammen aus:

de = Ez - Eout + Z Q (28)

Eip .... Summe der Energien (ohne Ruheenergie) aller direkt und indirekt ionisierenden
Teilchen und Photonen, welche in das Volumen eintreten

E,ut ... Summe der Energien (ohne Ruheenergie) aller direkt und indirekt ionisierenden
Teilchen und Photonen, welche aus dem Volumen austreten

> @ .. Summe der Reaktions- und Umwandlungsenergien aller Kern- und Elementar-
teilchenprozesse im betrachteten Volumen

Energiedosisleistung

Die Energiedosisleistung D ergibt sich als Differentialquotient

. dD
D=— 2.9

Kerma

Die Kerma (=kinetic energy released per unit mass) beschreibt die erste Stufe der Ener-
gieiibertragung bei indirekt ionisierender Strahlung durch den Differentialquotienten:
dEtr

K= 2.1
- (2.10)

wobei dE;,. die Summe aller Anfangswerte der kinetischen Energie aller geladenen Teil-
chen ist, die von indirekt ionisierender Strahlung (Photonen, Neutronen) im Bezugsvo-
lumen freigesetzt werden. Die Einheit dazu ist ebenfalls Joule/Kilogramm bzw. Gray.
Die Energie von indirekt ionisierender Strahlung wird also in zwei aufeinanderfolgenden
Prozessen dem Material iibertragen. Im ersten Prozess wird die Energie der priméren
ungeladenen Teilchen in Form von kinetischer Energie den Sekundérteilchen iibertragen
(Kerma). Im zweiten Prozess geben diese geladenen Sekundérteilchen einen Teil ihrer
Energie der Materie mittels Coulombwechselwirkung mit den Atomen des Absorbers ab
(Energiedosis).

Die Kerma 1488t sich direkt aus den Strahlungsfeldgréfien @ bzw. W fiir einen monoener-
getischen Strahl mit den Umwandlungskoeffizienten folgendermafien berechnen:

K:@-<&>:®-E-<&> (2.11)
p p

5[4] Seite 71ff
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Bei allen Angaben einer Kerma muss das Bezugsmaterial genannt werden. Weiters
schlieBt dE;,. auch den Teil der Energie von geladenen Sekundirteilchen mit ein, der
in Bremsstrahlung umgewandelt wird (und grofitenteils aus dem Bezugsvolumen ent-
weicht). Man kann deshalb die Kerma in zwei Bestandteile aufspalten:

K =K.+ Ko, (2.12)

wobei K, als Stolkerma bezeichnet wird. Sie beschreibt denjenigen Teil der iibertrage-
nen Energie, der von den Sekundérelektronen in Ionisationen und Anregungen umgesetzt
wird. Die Strahlungskerma K, .4 beschreibt denjenigen Teil der Energie, der in Form
von Bremsstrahlung, Vernichtungsstrahlung der Positronen oder Fluoreszenzstrahlung
in Photonenenergie zuriickverwandelt wird.

Kermaleistung

Die Kermaleistung K ergibt sich als Differentialquotient

. dK
K=— 2.13

Ionendosis

Die Tonendosis ist der folgende, der Energiedosis entsprechende, jedoch auf die Tonisation
in Luft bezogene Differentialquotient:

_dQ

dm

J (2.14)
wobei d(@) der Betrag der elektrischen Ladung der Ionen eines Vorzeichens ist, die in dem
Luft-Massen-Element dm durch Sekundirelektronen erzeugt werden. Die Einheit hier

ist Coulomb/Kilogramm. Frither wurde die Einheit Rontgen R verwendet. 1 Rontgen
entspricht 258 uC/kg.

Ionendosisleistung

Die Ionendosisleistung J ergibt sich als Differentialquotient

. dJ
J=— 2.15
o (2.15)

2.1.4 Strahlenfeldbedingungen

Bei der Bestimmung der Energiedosis im Medium wird bei der sogenannten Sonden-
methode eine Sonde in das zu untersuchende Medium gebracht, in deren Material er-
satzweise fiir das umgebende Medium eine Sondenenergiedosis erzeugt wird. Die Anzeige
des Dosimeters muss mit Hilfe von Korrekturen in die Energiedosis im umgebenden Ma-
terial, die ohne Anwesenheit dieser Sonde entstehen wiirde, umgerechnet werden. Bei
der Anwendung der Sondenmethode darf das zu untersuchende Strahlenfeld nur wenig
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durch die Sonde selbst verdndert werden, da sonst einfache und von der Sondengeome-
trie unabhingige Umrechnungen der Sondendosis in die Gewebedosis nicht mehr moglich
sind. Hierzu gibt es zwei wichtige Grenzbedingungen, die in der Dosimetrie durch das
Sekundéirelektronengleichgewicht und die Bragg-Gray-Bedingungen definiert sind.

Sekundirelektronengleichgewicht

Sekundérelektronengleichgewicht (SEG) an einem Punkt innerhalb eines Materials be-
steht, wenn die in einem kleinen Volumenelement von Photonen auf Sekundérelektro-
nen iibertragene, von diesen aus dem Volumenelement heraustransportierte und nicht
in Bremsstrahlung umgewandelte Energie gleich der von Sekundérelektronen in das Vo-
lumenelement hineintransportierte und darin verbleibende Energie ist.
Im Falle des SEG gilt daher:

D = K,y (2.16)

Die Dosisbeitrédge im Material des Sondenhohlraumes stammen fiir Photonenstrahlung
also ausschlieBlich von den Elektronen der zweiten Generation (durch Wechselwirkung
der Sekundérelektronen erzeugt) und der Photonen.

Bragg-Gray-Bedingung

Der andere Grenzfall tritt ndherungsweise dann ein, wenn Hohlraumsonden innerhalb
von Medien verwendet werden und ihre Abmessungen so klein sind, dass die Ener-
gielibertrige oder Energieverluste der Photonen vernachlassigbar werden. Ist ein Hohl-
raum innerhalb eines Materials A mit einem Material B gefiillt, so besteht ein Strah-
lungsfeld unter BRAGG-GRAY-Bedingungen, wenn

1. die Flussdichte der Elektronen der ersten Generation sowie ihre Energie- und Rich-
tungsverteilung durch den mit dem Material B gefiillten Hohlraum nicht verdndert
wird,

2. die Energie, die von den im Material B durch Photonen ausgelosten Sekundérelek-
tronen auf dieses Material iibertragen wird, im Verhéltnis zu der insgesamt auf
das Material B iibertragenen Energie verschwindend klein ist,

3. die spektrale Flussdichteverteilung der Elektronen aller Generationen innerhalb
des Materials B ortsunabhingig ist.

Die Dosisbeitrage im Material des Sondenhohlraumes stammen fiir Photonenstrahlung
also ausschliellich von den Sekundérelektronen der Photonenwechselwirkung.

2.1.5 Dosisverteilung

Unter Dosisverteilungen von Photonen- oder Elektronen-Strahlung versteht man die
rdumlichen Verteilungen der Energiedosis in der bestrahlten Materie. Sie héngen in
komplizierter Weise von den physikalischen Eigenschaften des Absorbers und von der

6[13] Seite 128fF
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verwendeten Strahlungsart und -qualitét ab. Eine fiir die Analyse raumlicher, perkutaner
Dosisverteilungen giinstige Methode ist die Darstellung durch die absolute Dosisleistung
an Referenzpunkten (2.1a), Tiefendosiskurve auf dem Zentralstrahl oder parallel dazu
(2.1b), orthogonale Querprofile senkrecht zum Zentralstrahl (2.1¢) und in Form von
Isodosenlinien (Linien gleicher Dosis oder Dosisleistung), die in ausgewdhlten Ebenen
dargestellt werden.”

(a) (b) (c)

Abbildung 2.1: Ubersicht iiber Dosisverteilungen

Absolute Dosisleistungen

Zur Kennzeichnung der Strahlungsintensitéit perkutaner medizinischer Strahlungsquel-
len (Rontgenrohren, Kobaltanlagen, Beschleuniger) wird eine experimentell ermittel-
te Dosisleistung herangezogen. Diese wird als Kenndosisleistung bezeichnet und ihre
Definition unterscheidet sich nach der Art der Strahlungsquelle. Fiir therapeutische
Strahlungsquellen soll die Kenndosisleistung als Wasser-Energiedosisleistung in einem
riickstreugesattigten, also geniigend groflen Phantom, im Maximum der Zentralstrahl-
Tiefendosiskurve (oder anderen Referenztiefe) fiir eine Hautfeldgréfie von 10 x 10 cm?
und einem Fokus-Haut-Abstand von 1 m angegeben werden.

Tiefendosisverteilungen

Unter Tiefendosisverteilungen versteht man die absolute oder die auf einen Bezugs-
punkt normierten (in z.B. 5 cm, 10 cm, ... Tiefe) relativen Energiedosisverteilungen
oder Energiedosisleistungsverteilungen auf dem Zentralstrahl oder einer Linie paral-
lel zum Zentralstrahl des therapeutischen Strahlenbiindels. Relative Tiefendosisverldufe
werden auch als prozentuale Tiefendosis bezeichnet. Der dosimetrisch wichtigste Tiefen-
dosisverlauf ist die, auf das Dosis- oder Dosisleistungsmaximum normierte prozentuale
Tiefendosis entlang des Zentralstrahls. Therapeutisch und dosimetrisch wichtige Kenn-
groflen einer Tiefendosiskurve sind die Phantomoberflachendosis (Hautdosis) Dy, die

7[13] Seite 2081
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Tiefenlage d,,,, sowie der absolute und relative Wert des Dosismaximums, die erste und
eventuell die zweite Halbwertstiefe dsg und die Phantomaustrittsdosis D, (siehe Abbil-
dung 2.2).

\\:\Q\?‘?\E\E N e
D‘“'/i ********* S e

Abbildung 2.2: Tiefendosiskurve

Der Verlauf der Tiefendosiskurve hingt natiirlich von den Eigenschaften des durchstrahl-
ten Mediums (Dichte, Ordnungszahl) sowie von der Strahlenqualitét, also der Energie
der Photonen und der Form des Photonenenergiespektrums ab. Sie bestimmen die Tiefe
und Ausdehnung des Dosismaximums (Maximumslage, Breite der Aufbauzone) sowie
den Wert der Oberflichendosis und legen das Ausmafl von Absorption und Streuung
der Photonenstrahlung in Materie fest. Dariiber hinaus hat auch die Bestrahlungsgeo-
metrie einen Einfluss auf den Tiefendosisverlauf. Eine weitere wichtige Kenngrofie ist
das Verhéltnis der Dosiswerte in 20 cm und 10 cm Tiefe, welches zur Beurteilung der
Strahlenqualitdt herangezogen wird.

Dosisprofile

Unter Dosisquerverteilungen oder Dosisprofile versteht man die Verteilungen der Ener-
giedosis oder Energiedosisleistung in Ebenen bzw. auf Linien senkrecht zum Zentral-
strahl des Strahlenbiindels (sieche Abbildung 2.3). Bei den Teletherapieanlagen ist auf-
grund der endlichen Groéfle der Strahlenquelle ein deutlicher geometrischer Halbschatten
in den Profilen zu beobachten. Messungen der Querprofile dienen nicht nur zur Festle-
gung der Feldgréflen, sondern es werden auch wichtige Parameter wie Homogenitat und
Symmetrie des Bestrahlungsfeldes, die ein Maf fiir die gleichméflige Bestrahlung des
Zielvolumens darstellen, bestimmt.
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Abbildung 2.3: Dosisprofil

Isodosendarstellung

Eine sehr anschauliche Art Dosisverteilungen darzustellen, ist ihre Représentation als
Isodosenkarten mit eingezeichneten Isodosenlinien (siehe Abbildung 2.4). Unter Isodo-
senlinien versteht man die Verbindungslinien gleicher Dosis oder Dosisleistung in einer
Ebene. Thre Darstellung dhnelt der von Hohenlinien auf einer Landkarte.

Abbildung 2.4: Isodose normal zur Strahleinfallsrichtung

2.2 Messmethoden der Dosimetrie

Unter einem Dosimeter versteht man ein Gerét, mit dessen Hilfe die Energiedosis in
einem beliebigen Material bzw. Objekt gemessen werden kann. Jeder Energiebeitrag,
der im Material deponiert wird, verursacht eine messtechnisch nachweisbare Grofle. Die
Beziehung zwischen Energiebeitrag und dieser Grofie dient als Basis der Klassifikation
der Dosimeter. Man unterscheidet daher zwei Dosimetertypen:
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1. Absolutdosimeter: In der Kalorimetrie wird die durch die deponierte Energie her-
vorgerufene Erwdrmung des Materials gemessen (Kalorimeter). Es konnen auch
unter Referenzbedingungen kalibrierte Standarddosimeter (z.B. Ionisationskam-
mer) zur Absolutmessung herangezogen werden.

2. Standarddosimeter (Relativdosimeter): Es wird die absorbierte Energie nicht di-
rekt gemessen, sondern eine beliebig messtechnisch nachweisbare Wechselwirkung
(Ionisation, Anregung), die durch die {ibertragene Energie hervorgerufen wird. Die
Art der Wechselwirkung ist zwar beliebig, die Anzahl der Moglichkeiten ist aber
durch die Forderung begrenzt, dass auch hier Proportionalitiat zwischen Messgrofie
und der iibertragenen Energie, unabhéngig von der Strahlenart, besteht.

2.2.1 Ionisationskammer

Die Ionisationskammer ist ein gasgefiilltes Detektorvolumen, in dem die durch Sekundér-
elektronen erzeugten Ionenpaare durch Anlegen einer elektrischen Spannung getrennt
werden. Dieser Ladungstransport ergibt einen kurzzeitigen Stromfluss, der gemessen
werden kann. Die Ionisationskammer arbeitet in einem Spannungsbereich, in dem al-
le Tonen die Elektroden erreichen. Somit ist die Grofle des Stromimpulses proportional
der Anzahl der erzeugten Ionenpaare und damit auch proportional der Energie des
eingestrahlten Teilchens. Je nach Anwendung wird die Photonenenergiedosis unter Se-
kundérelektronengleichgewicht oder Bragg-Gray-Bedingungen (siehe dazu Kapitel 2.1.4)

gemessen.®

Gasgefiillte Ionisationskammern sind die wichtigsten Detektoren fiir die klinische Do-
simetrie. Das haufigste Fiillgas ist Luft, das erstens kostenlos zur Verfiigung steht und
zweitens dosimetrisch weitgehend #quivalent zu menschlichem Weichteilgewebe oder
Wasser ist. Zur Erzeugung eines Ionenpaares wird in Luft eine mittlere Energie von
etwa 33,97 eV benotigt. Die Wahl der Bauform von lonisationskammern héngt vom je-
weiligen Verwendungszweck ab. Neben der Gréfie des Messvolumens ist dabei besonders
die Richtungsabhingigkeit der Dosimeteranzeige von Bedeutung. Es ergeben sich daher
folgende Bauformen®: Parallelplattenkammer, Durchstrahlkammer, Flachkammer, Ex-
trapolationskammer, Zylinderkammer, Fingerhutkammer (thimble chamber), Konden-
satorkammer und Schachtionisationskammer mit 47-Geometrie.

2.2.2 Filme

In der Radiotherapie kommt fiir die 2D-Dosimetrie meist der sogenannte radiographische
Film (Réntgenfilm) zur Anwendung.'® Dessen Aufbau ist in Abbildung 2.5 dargestellt.

Die sensitive Schicht besteht meist aus in Gelatine eingebetteten Silberbromidkristallen.

8[2] Seite 38ff
9[13] Seite 150
10121] Seite 793ff
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Abbildung 2.5: Querschnitt des radiographischen Films

Es laufen bei Strahlungseinwirkung folgende Reaktionen ab.

Photon + Br~ — Br +e~ (2.17)
e+ Agt — Ag (2.18)

Durch die Strahlungseinwirkung und Entstehung von Sekundérelektronen werden die
Silberionen zu metallischem Silber reduziert. Die Silberabscheidung am sensitiven Fleck
(Ort der Wechelwirkung mit Strahlung) stellt das latente Bild dar. Im Filmverarbei-
tungsprozess werden die Silberionen ausgewaschen und durch den Entwickler am sen-
sitiven Fleck weiteres Silber abgeschieden und fixiert. Die entstandene Schwérzung am
Film ist proportional der Intensitédt der Strahlung. Diese kann durch die optische Dichte

OD = log% (2.19)

ausgedriickt werden. @ stellt hier die in einem Scanner von einer Photodiode emit-
tierte Lichtintensitdt dar und ® die vom Photodetektor gemessene Lichtintensitéit. Ein-
flussfaktoren, die die Genauigkeit der Filmdosimetrie einschranken, sind unter anderem
die Verdnderung der Filmentwicklungsbedingungen (Chemikalien, Temperatur, ...) und
der Strahlenhintergrund (Schleier). Die netto optische Dichte netOD ergibt sich aus der
optischen Dichte minus dem Schleier.

Als idealer Film fiir die Dosisverifikation in der IMRT erweist sich der EDR2 (Ex-
tended Dose Range) von Kodak. Gegeniiber X-Omat-V-Filmen zeigt er eine geringere
Empfindlichkeit (siehe Abbildung 2.6). Die sensitometrische Kurve zeigt die gendherte
Relativdosisresponse des EDR2-Films im Verhiltnis zur netto optischen Dichte. Sie ist
nur demonstrativ, da die exakten Ergebnisse von der Bestrahlung, der Entwicklung und
den Scanbedingungen abhingt. Der EDR2-Film gelangt bei ca. 700 cGy in die Satti-
gung. Um Einfliisse durch Lufteinschliisse bei diesen verpackten Filmen zu vermeiden,
wird ein Loch in die Hiille gestochen um somit das Entweichen der Luft zu ermoglichen.
Die direkte Messung von Relativdosisverteilungen erfordert nicht nur eine genaue Kor-
rektur der optischen Dichte, sondern auch die Untersuchung der Energie-, Richtungs-,
Abstands- und Feldgréfenabhéngigkeit der verwendeten Filme. Um eine Vielzahl von
sensitometrischen Kurven fiir die verschiedenen Abhéngigkeiten zu vermeiden, wird ei-
ne normalisierte sensitometrische Kurve eingefithrt. Es werden die einzelnen Kurven
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Abbildung 2.6: Sensitometrische Kurve!!

auf den Dosiswert bei netto optischer Dichte von 1 normalisiert und man erhélt bei
den verschiedenen Abhéngigkeiten durch Polynominterpolation eine normalisierte sen-
sitometrische Kurve [8]. Dabei wird allerdings in Kauf genommen, dass man lediglich
Relativdosimetrie betreiben kann und fiir die Ermittlung der absoluten Dosisverteilung
eine Ionisationskammermessung, beispielsweise im Isozentrum, notwendig ist.

Die so erhaltenen zweidimensionalen Dosisverteilungen werden aufgrund ihrer hohen
rdaumlichen Auflosung als Referenz fiir den Vergleich mit den berechneten Dosisvertei-
lungen verwendet. Wie dieser Vergleich durchgefiihrt wird, ist im Kapitel 5.2 beschrie-
ben. Die weiteren Vorteile sind die einfache Handhabung und Auswertung der Filme.

1111] Produkthomepage Kodak



Kapitel 3

Bestrahlungsplanungssysteme

'Die Bestrahlungsplanung ist ein iterativer Vorgang. Zuerst wird der Patient positioniert
und gelagert, um die fiir die Behandlung optimale Lage des Patienten festzulegen und die
Reproduzierbarkeit der Lage sicherzustellen. In der selben Position, in der der Patient
behandelt wird, werden auch die Bildinformationen erstellt. Es handelt sich hierbei um
Bilder aus CT, MR, PET, SPECT oder Ultraschall. Es wird das zu behandelnde Zielvo-
lumen und zu beriicksichtigende Risikoorgane anhand der Bilddaten definiert. Dann wer-
den die Bestrahlungsparameter mit Hilfe der virtuellen Therapiesimulation bestimmt.
Daraufhin wird die Dosisberechnung gestartet. Anschliefend werden die zu erwartenden
Dosisverteilungen analysiert und verglichen. Falls sie die individuellen Randbedingungen
nicht erfiillen, werden die Bestrahlungsparameter solange modifiziert, bis ein akzeptabler
Plan gefunden ist (sieche Abbildung 3.1).2

Patient lagern

'

Erstellen von CT- MR oder PET-Bildserien

'

— Definition von Tumor, Zielvolumen und Risikoorganen

\

Definition der Bestrahlungsparameter
Virtuelle Therapiesimulation

Optimierung ¢

Dosisberechnung

'

Beurteilung der Dosisverteilung

\

Patientenbehandlung

Abbildung 3.1: Ablaufdiagramm Bestrahlungsplanung

'Es wird in diesem Kapitel nur auf die 3D-Planung eingegangen
2[4] Seite 333ff
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3.1 Zielvolumen und Risikoorgane

Einer der wichtigsten Schritte in der Bestrahlungsplanung ist die Festlegung des Ziel-
volumens. Entsprechend der ICRU (International Commission on Radiation Units and
Measurements), Ausgabe 50 und 62, werden verschiedene Zielvolumina definiert. Diese
sind in folgender Tabelle angefiihrt.

Bezeichnung Beschreibung

GTV (Gross Sichtbare Tumor

Tumor Volume)

CTV (Clinical GTYV plus Sicherheitsbereich aufgrund unsichtbarer
Target Volume) Auslaufer des Tumorgewebes

PTV (Planning GTYV plus Sicherheitsbereich, der Ungenauigkeiten

Target Volume) aufgrund der Positionierung und Bewegung beriicksichtigt
OAR (Organ At Risk) | Organe mit erhohter Strahlenempfindlichkeit

PRV (Planning Organ | OAR plus Sicherheitsbereich, der Ungenauigkeiten

at Risk Volume) aufgrund der Positionierung und Bewegung beriicksichtigt

Tabelle 3.1: Definition der Zielvolumina

Die geometrische Form der verschiedenen Strukturen und ihre Lagebeziehungen zu-
einander werden in den weiteren Planungsschritten benutzt, um die Lage, Form und
Einstrahlrichtung der einzelnen Strahlenfelder optimal festzulegen.

3.2 Definition der Bestrahlungsparameter

Das Ziel ist eine moglichst tumorkonforme Bestrahlung zu erreichen. Es werden die
Richtung und Anzahl der Strahlenfelder so festgelegt, dass das Zielvolumen moglichst
komplett erfasst wird, ohne dass sich Risikoorgane in den Feldern befinden und sich die
verschiedenen Felder in einem kleinen Volumen iiberlagern. Die Suche nach den geeig-
neten Einstrahlrichtungen ist ein Trial-and-error-Verfahren. Die Feldgréfie wird an die
Tumorgrofle angepasst. Weiters hat die Energie einen grofien Einfluss auf die Dosisver-
teilung. Mit Hilfe von Blocken, Keilen, Kompensatoren und dynamischen Kollimatoren
kann die Intensitét eines Strahlenfeldes moduliert werden. Damit kann erreicht werden,
dass sich die Dosis noch besser an die Form des Zielvolumens anpasst.

3.3 Dosisberechnung

Die Berechnung der im Patienten applizierten Dosis vor der eigentlichen Behandlung
ist die Grundlage der nachfolgenden Bewertung eines Bestrahlungsplans. Die Charak-
terisierung eines “optimalen“ Bestrahlungsplans erfolgt durch die Spezifikation von Be-
dingungen an die dreidimensionale Dosisverteilung, wie z.B. durch das Festlegen von
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Toleranzdosen in Risikoorganen, der Begutachtung des Verlaufs bestimmter Isodosen-
flichen oder Anforderungen an die Dosisinhomogenitét im Zielvolumen. Anforderungen
an die Dosisberechnung sind:

e Vorhersage der Patientendosis mit hoher Prézision und Zuverlissigkeit

e Dosisberechnung innerhalb eines akzeptablen Zeitrahmens

Zur Losung des Konfliktes zwischen Genauigkeit und Geschwindigkeit der klinischen
Dosisberechnung wurden die folgenden Ansétze fiir Berechnungsalgorithmen entwickelt.

3.3.1 Algorithmen
Faktorbasierte Algorithmen

Es handelt sich hierbei um génzlich empirische Algorithmen, die die Berechnung der Do-
sis an einem Punkt ermoglichen. Der Startpunkt einer solchen Berechnung ist die Strah-
lenkalibrierung in einer Referenzgeometrie, wobei der Referenzoutput des Beschleunigers
in ¢cGy pro Monitoreinheit bestimmt wird. Alle Abweichungen von der Referenzgeome-
trie werden durch Korrekturfaktoren beriicksichtigt. Die Basis solcher Algorithmen sind
also einfache dosimetrische Parameter wie Tiefendosiskurve, Outputfaktoren, Keilfaktor,
usw. Diese kénnen einfach gemessen werden, die Bestimmung aller Gréfien ist jedoch
sehr zeitintensiv.?

D (z,y,z,c¢)

D ($7y7270) DR (17R,yR,ZR,CR) DR (fL'R;yR, ZR,CR) (31)
:DR.Kl(C).KﬂZ)._._.L(Z) (3.2)
DR Kl (C) anl ( . )
X, y, z ... raumliche Lage
(R Kollimatoreinstellung
K. Korrekturfaktoren

e Vorteile: einfach, schnelle Berechnung, Unterscheidung von Kollimator- und Phan-
tomstreuung

e Nachteile: zeitaufwendige Messungen, unflexibel

Stoflkerma Algorithmen

Dies ist ein eindimensionaler Algorithmus fiir die Berechnung von Punktdosen. Alle For-
meln die verwendet werden sind empirisch, beinhalten jedoch fundamentale phyikalische
Groflen, wie z.B. den linearen Schwéchungskoeffizienten p.

D(c,s,2))=P+S=P. [ P] (3.3)
=P(c,z) - [14+0(s,2)] (3.4)
=N-S.(c)- Az, p)-[L+0(s,2)] (3.5)
=N-S.(c)- Az, pu) - SF(s,2) (3.6)

3[7] Kapitel 9 Seite 10ff
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.. Kollimatoreinstellung

. Feldgrofie

.. Behandlungtiefe

.. Dosis aufgrund von Streustrahlung
.. Primérdosis wobei gilt

N ® oo

P(c,z) = N -S.(c) - A(2) (3.7)

.. Normalisierungsfaktor

.. Schwéchungsfaktor

.. Kollimatorstreufaktor

..... S/P Verhéltnis von Streu- zu Primérdosis
SE' ... Streufaktor

Der Streufaktor kann folgendermafien ausgedriickt werden
D(s, z)
K.(s,2)

SIS

SF(s,z)=1+0(s,2) = — K, Px WV (3.8)

Irregulidre Felder

In der modernen Strahlentherapie sind die Felder nicht mehr rechteckig, sondern werden
mit Hilfe von Bloécken oder Kollimatoren an die Tumorform angepasst. Einfache Bere-
chungsalgorithmen basieren auf Messungen mit quadratischen Feldern. Da es unmoglich
ist fiir alle irreguldren Felder Messungen durchzufiihren, ist eine Methode notwendig,
um aus irreguliren Feldern dquivalente quadratische Felder zu berechnen. Von Clarkson
wurde aus diesem Grund die sogenannte Sektorintegrationsmethode entwickelt. Diese
basiert auf der Integration von dosimetrischen Groéflen fiir Sektoren des Feldes, welche
einen konstanten Radius haben (sieche Abbildung 3.2).

Abbildung 3.2: Segmentierung irregulérer Felder

Daraus ergibt sich fiir den Patientenstreufaktor

1 n
Sp(s) = o > Sp(ri, @) - AD; (3.9)
i=1
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Dosimetrische Groflen von Kreisfeldern konnen iiber
Teqg = 0.561 - s, (3.10)

zu Groflen von rechteckigen Feldern umgewandelt werden.

Fluenzbasierte Algorithmen

Beim Ausfiihren eines fluenzbasierten Algorithmus wird die Dosis an einem Punkt durch
Aufsummieren von Einflilssen der Streuelemente berechnet. Es kénnen dabei verschie-
dene Streukerne wie Punkt-, Pencil- oder Planarkerne verwendet werden. Wenn sich die
Strahlenfluenz innerhalb des Absorbers verandert, ist ein Punktkern und eine Volumen-
integration notwendig. Mathematisch kann man das folgendermaflen formulieren:

:L‘ Y, 2 /q)lD planar(x Y,z ) dl‘/ (311)
:L‘ Y,z //(I)QD "L‘ y penczl(a7 y r, Y,z ) dl'/dy, (312)
D(x,y, 2 ///CD:BD (2", 9, 2") - Kpunie (2,0, 25 2,0y, 2) - da'dy'd2’ (3.13)

Wobei hier ® proportional zur einfallenden Fluenz auf der Oberfliche des Streukernes
ist. Die Verwendung eines ortsabhéngigen Kernes erméglicht die Beriicksichtigung von
heterogenem Gewebe und diese Methode ist auch unter dem Namen Superpositionsprin-
zip bekannt. Wenn es sich bei der auf einen homogenen Absorber einfallenden Strahlung
um eine monoenergetische Strahlung handelt, wird der Kern beziiglich der Raumkoor-
dinate invariant und das Integral wird zu einem Faltungsintegral. In der Praxis wird
fiir mehrfach energetische Strahlen und heterogenem Adsorber das Integral angenéhert.
Fluenzbasierte Algorithmen falten also die eintretende Energiefluenz mit den jeweiligen
Dosiskernen. Vereinfacht kann man das wie in Abbildung 3.3 darstellen.

Abbildung 3.3: Faltungskerne (Punktkern, Pencil beam Kern, planarer Kern)
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Pencil Beam Kerne: Pencil beam Modelle sind momentan der Stand der Technik.
Der Pencil-beam stellt die Dosisverteilung eines unendlich diinnen Nadelstrahls dar, der
senkrecht auf die Oberflache des Phantoms fallt.

D(l’, Y, 2) - // Z \IJE(:LJa y,) ' B(Ea r— ZL‘I, Yy— yla Z)dl’,dy/ (314)
Feld E P

Vg ... einfallende Strahlung
% ...... Pencil Beam Kern

In Zylinderkoordinaten kann man einen Kern z.B. folgendermafien parametrisieren.

Az —a,r Bz —b,r
i e (3.15)
p

r

Die Haupteinschrénkungen dieses Modells sind Ungenauigkeiten beim heterogenen Ab-
sorber und die Beriicksichtigung der Streuanteile bei abweichenden Phantomgrofien zur
Referenzphantomgrofie.

Punktdosis Kerne: In diesem Modell wird die Dosis mittels Superposition von Ener-
gieverteilung und Teilchentransportfunktion berechnet. Dies ist neben der Monte Carlo
Berechnung momentan das genaueste Modell in der Dosisberechnung. Die Energiever-
teilung wird auch oft als TERMA (Total Energy Released per unit M Ass) bezeichnet
und kann folgendermaflen ausgedriickt werden.

p(r) = Wp(ro) - (S)?2 - e 10 (3.16)

T(r) = /H(E,r).xpE(r).dE (3.17)
w P
Daraus berechnet sich die Dosis

= D(7) = / /// Ts(5) - (B, 7 — 5)d’s - dE (3.18)

Energie Volumen

mit Ti(7) = %(E,F)\IIE(F) (3.19)

h ist der Punktkern und kann wie folgt ausgedriickt werden

A@efa@r + Beefb@r
2

h(r, ©) = (3.20)

r

Ag, Bg, ae, bg ... sind Funktionen des Streuwinkels

Die Integration wird entweder iiber direktes Summieren, Fast Fourier Transformation
(FFT) oder Collapsed-Cone-Faltung durchgefiithrt. Die Abbildung 3.4 zeigt die Ent-
stehung der Dosisverteilung aus der TERMA. Bisher ist neben der Monte Carlo Be-
rechnung nur die Punktkernmethode in der Lage, Inhomogenititen im Gewebe (Lunge,
Knochen, ...) und laterale Streueffekte in Medien geringer Ordnungszahl in der Dosis
ausreichend genau zu beriicksichtigen. Die erhohte Genauigkeit dieser Dosisberechnung
hat allerdings eine erheblich ldngere Rechenzeit zur Folge.
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Abbildung 3.4: Dosisberechnung mit TERMA
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Abbildung 3.5: Beispiel von verschiedenen Punktkernen
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Oberflachen- und Inhomogenitéitskorrekturen

Bisher wurden grofiteils nur homogene Medien mit einer flachen Oberflache beriicksich-
tigt. Um den Anforderungen eines realen Patienten mit konturreicher Oberfliche und
heterogenem Gewebe gerecht zu werden, sind Korrekturen notwendig. Man unterscheidet
hier zwei unterschiedliche Ansétze. In der Korrekturfaktormethode ist der Startpunkt
die Dosisverteilung eines Absorbers bestehend aus Wasser. Die Inhomogenitéiten und
die Oberfldche werden durch Korrekturfaktoren im nachhinein berticksichtigt.

Dinhom(xaya Z) = [CF(.’L’,y, Z) . DHQO(x7y7 Z) -SCF (321)

ICF .... Inhomogenitatskorrekturfaktor

SCF ... Oberflichenkorrekturfaktor

In einem zweiten Ansatz werden Streuung usw. durch verschiedene physikalische Mo-
delle beriicksichtigt und somit kann die Dosisverteilung ohne das Wassermodell direkt
berechnet werden.

Monte Carlo Methode

Ein Ansatz, der die mikroskopischen Prozesse der Energieabsorption am genauesten
beschreibt, sind die sogenannten Monte-Carlo Techniken. Der Transport und die Er-
zeugung von Photonen und Sekundirelektronen im Medium wird dabei als Folge von
Zufallsprozessen an Wechselwirkungspunkten mit dem Medium aufgefasst. Die Wahr-
scheinlichkeiten fiir die verschiedenen, moglichen Prozesse sind aus der Physik gut be-
kannt. Um statistische Unsicherheiten auf ein akzeptables Mafl zu begrenzen, kann die
Anzahl der benétigten Teilchen dabei zwischen 10° und 107 liegen. Die gesuchte makro-
skopische Dosisverteilung ergibt sich dann als Mittelwert der zufélligen mikroskopischen
Energieabgaben fiir viele Teilchen. Diese Methode ist zwar weniger effizient als die fluenz-
basierten Methoden, aber sie kann die hohe Komplexitiat des menschlichen Gewebes viel
besser beriicksichtigen. Zur Berechnung von Dosisverteilungen im Patienten schlieflen
die notwendigen Rechenzeiten bisher einen routineméfligen Einsatz allerdings aus. Sie
wird jedoch als praktisches Werkzeug zum Testen von approximierenden Algorithmen
und zum Simulieren der Strahlung von Linearbeschleunigern verwendet.*

3.4 Beurteilung der Dosisverteilung

Nach einer erfolgten Dosisberechnung muss iiberpriift werden, ob die definierten Ein-
stellungen zu einer akzeptablen Dosisverteilung im Patienten fithren werden.® Falls dies
nicht der Fall ist, wird der Plan iterativ solange modifiziert, bis ein zufriedenstellendes
Ergebnis erreicht ist. Die Dosisverteilungen werden meist als Isodosen (wie in Kapitel
2.1.5) dargestellt und daraus erkennt man dann, ob

e das Zielvolumen komplett von der therapeutisch notwendigen Dosis umschlossen
wird

4[4] Seite 351
5[4] Seite 357ff
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e sich im Zievolumen Cold Spots oder im Risikoorgan Hot Spots befinden

Diese Isodosen werden meist den MR- und CT-Bildern (wichtiger Eingangsparameter-
Datensatz in der Planung) iiberlagert (siehe Abbildung 3.6).

Slice no. 34

100.0 26 = 18.50 Gy
L

Abbildung 3.6: Isodosendarstellung

Als eines der wichtigsten Werkzeuge bei der Beurteilung von Dosisverteilungen gelten
die Dosis-Volumen-Histogramme (DVH’s). Hier findet eine Reduktion der Komplexitét
der dreidimensionalen Verteilung statt und erleichtert somit die Beurteilung von Be-
strahlungsplanen. DVH’s sind H&aufigkeitsverteilungen der Dosis innerhalb eines spezifi-
zierten Volumens, wie z.B. Zielvolumen oder Risikoorgan. Das entsprechende Volumen
besteht aus einer Anzahl gleich grofler Volumenelemente, den sogenannten Voxels. Ein
Histogramm wird gebildet, indem die Dosis der einzelnen Voxel in einheitlichen Dosis-
intervallen aufsummiert wird. Das Resultat wird dann als differentielles Dosis-Volumen-
Histogramm bezeichnet (siche Abbildung 3.7). Ublicher ist jedoch eine andere Form der
Darstellung, die mathematisch gesehen dem Integral des oben erwdhnten Histogrammes
entspricht und demnach auch integrales oder kumulatives DVH genannt wird (siche Ab-
bildung 3.8). Der Inhalt dieses DVH’s besagt, welcher relative Volumenanteil mit einer
Dosis gréfler oder gleich dem spezifizierten Wert belastet wird.

Ein Nachteil der DVH’s ist der Verlust der Ortsinformation und man verwendet deshalb
immer auch zusétzlich die [sodosendarstellung.
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Abbildung 3.7: Differentielles Histogramm fiir PTV
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Abbildung 3.8: Kumulatives Histogramm fiir PTV

3.5 Planungssysteme des AKH Wien

3.5.1 BrainSCAN 5.1

BrainSCAN ist ein speziell fiir die stereotaktische Bestrahlung (siehe Kapitel 4.4) ent-
wickeltes Planungssystem. Der Pencil-Beam-Algorithmus basiert auf den Veroffentli-
chungen von Mohan et al ([16],[17],[18]) und wird fiir die Konformale- und die IMRT-
Planung verwendet. Dieser Algorithmus beinhaltet zusétzliche Korrekturfaktoren fiir
Gewebeinhomogenitéten in jedem Beamlet. Es wird aber ausdriicklich im Manual dar-
auf hingewiesen, dass es am Rande von Inhomogenitéten zu Fehlberechnungen kommen
kann. Erst bei weiterer Entfernung zur Inhomogenitét liefert das TPS richtige Ergebnis-
se. Wie schon im Kapitel 3.3.1 erwéhnt ist dies ein Nachteil des Pencil-Beam-Modells.
Zur Faltung des Kernes mit der Fluenzverteilung wird die Fast Fourier Transformation
verwendet.
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3.5.2 HELAX-TMS 6.1

HELAX ist eines der meist verwendetsten 3D-Planungssysteme und wendet ebenfalls das
Pencil-Beam-Modell (Ahnesjo et al [1]) an. Es wird daher die im Vergleich zu Punktdosis-
Kerne fehlerhafte Berechnung in der Ndhe von Dosisinhomogenitidten aufgrund der we-
sentlich schnelleren Berechnung in Kauf genommen. Die modellierte Energiefluenz wird
in zwei Teile - Primér- und Streufluenz - separiert. Die Streufluenz ergibt sich aus meh-
reren Streuern im Strahlerkopf (Kollimator, Keil, usw.) und bildet mit der Priméarfluenz
die Eingangsparameter fiir die Dosisberechnung mit dem Pencil-Beam-Algorithmus. Die
Merkmale der Dosisberechnung mit HELAX sind:

1. Die Priméar- und Streufluenz werden separat berechnet, bevor die Dosisberechnung
gestartet wird.

2. Die Feldform wird durch einen Polygon, der eine auf eine Referenzebene projezierte
Fldche umschliefit, beschrieben. Diese Fléche wird in einzelne Dreiecke unterteilt
und mit dem Kern semianalytisch gefaltet, wobei die Fluenz iiber die Fliache ge-
mittelt wird.

3. Die 3D-Dichtematrix des Patienten und somit die Wechselwirkungswahrscheinlich-
keiten und Schwéchungskoeffizienten der Photonen wird aus den CT-Hounsfield-
Einheiten bestimmt.

4. Inhomogenitédten werden in Richtung des Strahls beriicksichtigt.

5. Inhomogenitdten in lateraler Richtung werden nicht beriicksichtigt (siehe dazu
Abbildung 3.9).

Abbildung 3.9: Physikalisch korrekte Isodosen (links) im Vergleich zu Isodosen mit
HELAX berechnet (rechts) unterhalb und innerhalb einer simulierten Lunge im Was-
serphantom



Kapitel 4

Moderne Techniken in der
Teletherapie

4.1 Einfiihrung

Strahlentherapie wird gew6hnlich mit mehr als einem Feld betrieben, um eine homoge-
ne an das PTV angepasste Dosisverteilung zu erreichen, und um das gesunde Gewebe
moglichst auszusparen.! Die moderne Strahlentherapie wird mit einer Reihe von Photo-
nenenergien, Feldgrofien usw. und einer von zwei Setupmoglichkeiten (siehe Abbildung
4.1) fir alle Felder durchgefiihrt. Es handelt sich hier um die

e constant Source to Surface Distance (SSD) Technik - der Abstand von der Quelle
zur Oberflache des Patienten wird konstant gehalten

e isozentrisch oder constant Source to Axis Distance (SAD) Technik - das Isozen-
trum der Quelle wird in das Zentrum des PTV gelegt

Eine optimale Dosisverteilung kann nur unter Anwendung verschiedener technischer
Therapiemoglichkeiten fiir den jeweiligen Plan erreicht werden. Folgende Parameter ha-
ben Einfluss auf die Verteilung:

e Strahlenenergie und Strahlenart (Photonen, Elektronen, Protonen, ...)

e Feldgeometrie - Einzelfeld-Technik, Mehrfelder-Technik, Pendelbestrahlung, kon-
formale Strahlentherapie (CRT), stereotaktische Strahlentherapie (SRT), inten-
sitdtsmodulierte Strahlentherapie (IMRT)

e Bestrahlungszubehor wie Keil, Bolus, Multileafkollimatoren, Filter, individuell ge-
formte Blocke, usw.

e Dosismodifikation durch Boost, inhomogene Dosisverteilung, usw.

1[7] Kapitel 10 Seite 1
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Abbildung 4.1: Setupmoglichkeiten: a) SAD, b) SSD

4.1.1 Strahlenenergie

Aufgrund der unterschiedlichen Tiefendosiskurven werden bei verschiedenen Gréfien des
Patienten oder Ort des Tumors verschiedene Photonenenergien verwendet.

relative Dosis (%)
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Abbildung 4.2: Tiefendosiskurven bei verschiedenen Energien
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4.1.2 Feldgeometrie

Durch eine entsprechende Kombination von Feldern mit unterschiedlicher Gewichtung
kann ein Plan optimiert werden. Einzelfeldbestrahlung wird meist nur bei palliativen Be-
handlungen oder bei Tumoren an der Oberfliche durchgefiihrt, da hier der Hauptanteil
der Dosis am Strahleneingang und nicht in der Tiefe erzeugt wird. Die Mehrfeldtechnik
findet ihre Anwendung bei tiefer gelegenen Tumoren, wo durch eine Uberlagerung der
Felder eine erhchte Dosis im Tumor und eine relative geringe Dosis im gesunden Gewe-
be erreicht wird. Eine der im Thoraxbereich meist verwendeten Geometrien ist die mit
zwei parallel opponierenden (gegeniiberliegenden) Feldern. Man erreicht dadurch eine
nahezu einheitliche Verteilung entlang des Zentralstrahls, da die Verminderung in der
Tiefendosis des ersten Feldes durch das zweite Feld kompensiert wird. Weitere Geome-
trien sind: 2 Keilfelder, 4-Felder-Box, 3-Felder-Box, 2 opponierende Feldpaare. Durch
die rotierende Gantry des LINAC bei eingeschaltetem Strahl um das Isozentrum wird
eine relativ hohe Dosis in einer Region um das Isozentrum erreicht. Der Nachteil ei-
ner solchen Pendelbestrahlung ist, dass automatisch eine grofle Menge von gesundem
Gewebe mit einer niedrigen Dosis bestrahlt wird.

4.1.3 Filter
Keilfilter
Es sind drei Typen von Keilen in Verwendung.

e Physikalische Keile: Das sind Keile aus Stahl oder Blei mit unterschiedlichen Win-
keln, die in den Strahlengang eingebracht werden und einen Gradienten in der
Strahlenintensitét erzeugen. Der Filter wird manuell auf den Strahlerkopf des
LINAC angebracht.

e Automatisierte Keile: Ist Ebenfalls ein Keil aus Stahl oder Blei mit fixem Winkel,
der in den Strahlerkopf integriert ist und ferngesteuert wird.

e Dynamische Keile: Es wird die Kollimatorblende bei eingeschaltetem Strahl be-
wegt.

Der Keilwinkel ist definiert als der Winkel zwischen der 50% Isodose und der Linie senk-
recht auf die Zentralstrahlachse (siche Abbildung 4.3). Keile mit Winkeln von 10° — 60°
sind erhéltlich. Es gibt zwei Hauptanwendungen des Keils:

o Kompensation abgeschréigter Oberflichen

e Kompensation von Hot Spots

Bolus

Ein Bolus besteht aus gewebeédquivalentem Material und wird auf die Oberfléche des Pa-
tienten gelegt, um die Oberflachendosis zu erhohen, oder fehlendes Gewebe zu kompen-
sieren. Das meist verwendete Material ist Wachs. Wachs kann durch Erwérmen einfach
an die Oberflachengegebenheiten des Patienten angepasst werden.
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Abbildung 4.3: Modifikation der Isodosen durch Keilfilter

Individuelle Abschirmblécke

Zusétzliche Konformitét der Dosisverteilung um das PTV kann durch die Einschrénkung
der Felder durch tertidire Kollimatoren, die sogenannten individuelle geformten Ab-
schirmblocke erreicht werden. Diese Moglichkeit der erhchten Konformitédt, d.h. den
Hochdosisbereich genau an das PTV anzupassen, ist das Prinzip der CRT und wird in
den folgenden Kapiteln beschrieben.

4.2 Konformale Therapie

Eine der Hauptvorraussetzungen, wenn man von konformaler Strahlentherapie (CRT)
spricht, ist die im Vergleich zur konventionellen Strahlentherapie verbesserte Tumoran-
passung aufgrund von verbesserten Bestrahlungstechniken (siehe Abbildung 4.4), die
eine erhohte Dosis im Tumor und/oder eine reduzierte Dosis im normalen Gewebe zur
Folge haben. Notwendig dafiir ist eine Lokalisation des Tumors aufgrund von 3D-Daten,
eine 3D-Bestrahlungsplanung (siche dazu Kapitel 3) und eine 3D-Bestrahlungstechnik.
In der CRT werden oft mehr Felder als in der konventionellen Therapie verwendet, um
Hochdosisregionen zu vermeiden.
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Abbildung 4.4: Unterschied von a)konventioneller und b)konformaler Strahlentherapie?

4.2.1 Multileaf Kollimator

Eines der Hauptwerkzeuge fiir die CRT sind die sogenannten Multileaf Kollimatoren
(MLC's). Es handelt sich je nach Hersteller um 20-60 Paare von Wolframlamellen mit
einer Breite von 2-12 mm (siehe Abbildung 4.5).

Abbildung 4.5: Varian Millenium MLC?

Jede Lamelle wird mit Hilfe eines Schrittmotors per Computer gesteuert und iiberwacht.
MLC's mit einer Breite kleiner 5 mm werden als microMLC's (uMLC) bezeichnet und
finden hauptséchlich in der Stereotaxie Anwendung.

2[23] Seite 2
3[22] Produkthomepage Varian
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4.3 Intensitdtsmodulierte Strahlentherapie

Die IMRT ist eine Sonderform der CRT. Durch die IMRT lésst sich eine deutliche
Verbesserung der Dosisverteilung erreichen. Es gibt Tumorformen bei denen die konven-
tionelle 3D-Planung keine zufriedenstellende Konformitdt der Dosisverteilung erzielt.
Dazu gehoren Tumore mit konkaven Einbuchtungen, d.h. insbesondere Tumore, die um
ein Risikoorgan herum wachsen. Bei solchen Féllen wird die IMRT verwendet.® Mit
ihr ist es moglich, die Intensitdt der Strahlendosis innerhalb eines Bestrahlungsfeldes
zu verdndern (‘'modulieren’). Es wird also nicht mehr eine iiber das gesamte Bestrah-
lungsfeld gleichméflige Dosisverteilung gewéhlt, sondern das Feld wird in viele kleine
Teilbereiche zerlegt, die mit jeweils unterschiedlicher Intensitdt und damit Dosis be-
strahlt werden (fiir den betrachteten Strahl). Der Querschnitt eines Strahlenbiindels hat
nun an jedem einzelnen Punkt seines Feldes die gewiinschte Intensitdt. Folglich wird
ein Punkt im Tumor in einem Bereich beispielsweise mit einer schwachen Intensitét be-
strahlt, weil hier ein Risikoorgan in der Né&he liegt, hingegen in einem anderen Bereich
mit einer hohen Intensitét, weil hier der Tumor weit von einem Risikoorgan entfernt ist.

In Abbildung 4.6 ist der Unterschied zwischen CRT und IMRT dargestellt.

Abbildung 4.6: Unterschied a) CRT und b) IMRT, die unterschiedlichen Graustufen
entsprechen unterschiedlichen Intensitéiten

Dadurch erreicht man noch eine zusétzliche Konformitét (siehe Abbildung 4.7).

Bei der Bestrahlung ergibt sich durch die Uberlagerung mehrerer aus verschiedenen Rich-
tungen eingestrahlter Felder an jedem Punkt des Tumors durch die Uberschneidung der
intensitatsmodulierten Strahlenbiindel und Addition ihrer Intensitdten die gewiinsch-
te Dosis. Auf diese Weise werden in der Praxis die Bestrahlung des Tumors und die
Schonung von Risikoorganen optimal ausbalanziert. Folglich ergibt sich eine wesentlich
bessere Dosisverteilung als mit der konventionellen Strahlentherapie. Es ist daher in

4[7] Kapitel 12.7 Seite 1fF
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Abbildung 4.7: Bessere Konformitit der IMRT®

vielen Féllen moglich, die Dosis im Tumor zu erhohen, ohne dass das gesunde Gewe-
be stéirker belastet wird. Fiir die Patienten bedeutet das, dass sich die Heilungschance
erhoht, wihrend unerwiinschte Nebenwirkungen der Bestrahlung durch Komplikationen
am gesunden Gewebe seltener sind.

Die Bestimmung der Intensitétsprofile kann aufgrund des hohen Zeitaufwandes nicht
mehr vom Planer per “Trial and Error® erfolgen. Vielmehr muss bei der Planung von
Bestrahlungen mit intensitdtsmodulierten Feldern die inverse Planung (siche Kapitel
4.3.1) durchgefiihrt werden. Die IMRT wird zwar als fortschrittlichste Form der CRT an-
gesehen, die Anwendung in der klinischen Routine ist jedoch aufgrund der Komplexitat
der notwendigen Technik fiir die Bestrahlung, der Komplexitiat des Planungsprozesses
sowie des hohen Zeitaufwands fiir die Qualititssicherung nicht gegeben.%

4.3.1 Inverse Planung

Unter inverser Planung(ITP) versteht man die automatische Bestimmung der Inten-
sitdtsprofile oder Beammaps (siche Abbildung 4.6b), die die gewiinschte rdumliche Do-
sisverteilung im Patienten liefern. Dies ist die umgekehrte Vorgehensweise im Vergleich
zur bisherigen Planung, bei der die Dosisverteilung aufgrund der vom Planer vorgegebe-
nen Bestrahlungsparameter ermittelt wird. Die Intensitétsprofile werden aus den klini-
schen Vorgaben unter Zuhilfenahme von optimierten Verfahren berechnet. Zur Losung
des inversen Problems wurde anfénglich wie in der CT-Bildrekonstruktion die gefilterte
Riickprojektion verwendet (siche Abbildung 4.8). Daraus berechnet sich die Dosis am
i-ten Punkt aus

Di=ay -dy+ ...+ a, -dy;=ded (4.1)

mit N Pencil-Beams und der jeweiligen Intensitdt a; des Strahles.
Fiir die ideale Dosisverteilung wiirden jedoch Intensitatsprofile mit negativen Bereichen

entstehen. Daher ist es in fast keinem praxisrelevanten Fall moglich, die ideale Dosis-
verteilung mit physikalischen, d.h. nicht negativen Profilen zu erzeugen. Damit wird

5[19] Seite 121
6[7] Kapitel 12.8 Seite 1ff
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Abbildung 4.8: Zugrunde liegende Prinzip fiir die inverse Planung

eine exakte Losung des inversen Problems unmoglich. Es werden heute im Allgemeinen
Néaherungslosungen mit Hilfe von iterativen Optimierungsverfahren ermittelt. Der Op-
timierungsalgorithmus minimiert oder maximiert eine spezielle Zielfunktion, welche auf
mathematische Weise das Behandlungsziel definiert. Diese Zielfunktion beruht entweder

auf der physikalischen Dosis, auf biologischen Parametern oder der Kombination aus
Beiden.

Quadratische Differenz: Die wohl meist verwendete Zielfunktion ist die Bildung der
quadratischen Differenz zwischen gewiinschter und tatséchlicher Dosis. Sie beruht auf
Gewichtungsfaktoren fiir die Dosisvorgaben, die die Dosis im Zielgebiet maximieren und
im OAR minimieren.

F(a) = Fr(a) + kz_: Fy(a) (4.2)

Fr(@) = wr f;(ma') _ pyevinschty? (4.3)
Fi(@) = w il(cu (D (@) — D=y (4.4)
Cy{u} =u fiiru>0, sonst0 (4.5)

D;(@) ...... Dosis im Voxel i im PTV
wr, W .... Gewichtungsfaktoren

Dy, j(@) ... Dosis im Voxel j des OAR k
D L. Toleranzdosis im OAR k

Optimierungsverfahren: Die am weitesten verbreiteten Verfahren sind das Gradi-
entenverfahren und die Methode des Simulated Annealing. Ausgehend von einem geeig-
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neten Startwert fiir die Intensitéatsprofile werden die Profile schrittweise veréndert, bis
das Optimum erreicht ist. Die wesentlichen Unterschiede der beiden Methoden bestehen
darin, wie die Schritte, d.h. die Richtungen, in dem das Optimum gesucht wird, ermittelt
werden.”

Bei den Gradientenverfahren sind diese Suchrichtungen durch den Gradienten der Ziel-
funktionen vorgegeben. Diese Methode ist zwar sehr schnell, jedoch besteht die Gefahr,
dass man nur das dem Startwert am néchsten gelegene lokale Optimum und nicht das
globale Minimum der Zielfunktion findet (siehe dazu Abbildung 4.9).

lokale Minima

/ \

l

T

a) b) globale Minimum

Abbildung 4.9: Skizzierte Darstellung der Zielfunktion mit a) einem Minimum, b) meh-
reren Minima

Bei stochastischen Verfahren, zu denen das Simulated Annealing zdhlt, werden die Such-
richtungen zuféllig ermittelt. Ergibt sich mit den neuen Parameterwerten ein besserer
Wert fiir die Zielfunktion, dann wird die neue Position akzeptiert und von dort aus weiter
gesucht. Verschlechtert sich die Zielfunktion, so wird dieser schlechtere Wert auch mit
einer gewissen Wahrscheinlichkeit, die im Laufe der Zeit immer kleiner wird, akzeptiert.
Auf diese Weise kann man also von lokalen Extremwerten zu globalen Extremwerten
gelangen. Solche Verfahren sind jedoch sehr rechenzeitaufwendig.

Ein Vergleich zwischen konventioneller und inverser Planung ist in Abbildung 4.10 auf
der néchsten Seite dargestellt. Bei der konventionellen Therapieplanung muss der Planer
i.A. mehrmals eine Schleife durchlaufen, um eine akzeptable Dosisverteilung zu erhalten.
Dabei werden jeweils die Strahlenfeldparameter oder sogar die Bestrahlungstechniken
gedndert. Mit der inversen Planung wird dagegen im Normalfall schon nach dem ersten
Durchlauf eine zufriedenstellende Dosisverteilung erzielt.

7[4] Seite 363
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Abbildung 4.10: Vergleich zwischen inverser und konventioneller Planung
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4.3.2 Behandlung

Man kann die Bestrahlungstechniken fiir die IMRT grob in zwei Kategorien - Kegel-
strahlverfahren und Féacherstrahlverfahren - einteilen.

Kegelstrahlverfahren

SMLC: Dabei wird die unterschiedliche Intensitét aus einer Einstrahlrichtung dadurch
erzeugt, dass verschiedene, vom Kollimator geformte Einzelfelder konstanter Intensitét
ganz oder partiell iiberlagert werden und sich die Intensitdten hier addieren. Ein inten-
sitdtsmoduliertes Feld wird so Schicht fiir Schicht aufgebaut, indem die einzelnen Felder
nacheinander bestrahlt werden. So ergibt sich insgesamt ein intensitédtsmoduliertes Be-
strahlungsfeld, mit dem das Tumorvolumen bestrahlt wird. Diese Technik wird oft als
step-and-shoot oder stop-and-shoot bezeichnet. Mittlerweile hat man sich jedoch auf die
Bezeichnung segmental MLC (SMLC) geeinigt.

DMLC: Eine weitere Methode ist bei eingeschaltetem Strahl und fixem Gantrywinkel
des LINAC die Leafs und somit ein variables Fenster zu verschieben. Diese Technik wird
als sliding window oder dynamic MLC (DMLC) bezeichnet. In Abbildung 4.11 sind die
beiden Techniken dargestellt.

a statische Technik
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Abbildung 4.11: Unterschied von DMLC und SMLC

IMAT: Als dritte Technik ist die intensity-modulated arc therapy zu nennen. Hier
werden verschiedene dynamische MLC-Felder bei Verdnderung des Gantrywinkels {iber-
lagert. Daraus ergibt sich die bisher am besten angepasste Dosisverteilung[14].

Ficherstrahlverfahren (Tomotherapie)

Die Strahlenquelle umkreist den Patienten und bestrahlt hierbei eine (normalerweise)
transversale Schicht.

Der dazu erforderliche dynamische Schlitzkollimator (~ 2 cm x 20 e¢m) ist vergleichs-
weise einfach aufgebaut. Er enthélt Shutter um eindimensionale Intensitétsprofile zu
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erzeugen. Im allgemeinen reicht jedoch eine einzelne Schicht nicht aus, sodass meistens
mehrere transversale Schichten aneinandergereiht werden miissen. Hierzu gibt es zwei
Moglichkeiten:

e Serielle Tomotherapie: Schicht fiir Schicht wird einzeln bestrahlt

e Spiral Tomotherapie: Der Strahl wird wie bei einer CT-Aufnahme spiralférmig um
den Patienten bewegt

In der Praxis ist es jedoch schwierig, dies ohne Uberlappungen, also Uberdosierungen,
andererseits aber auch ohne Liicken mit der groflen Gefahr von Unterdosierungen, durch-
zufithren. Diese Technik wird hauptséchlich in den USA angewendet.

Serielle Tomotherapie Spiral Tomotherapie

e

l_‘

RN
)

Kegelstrahl SMLC, DMLC

Abbildung 4.12: Darstellung der Bestrahlungstechniken in der IMRT

4.4 Stereotaktische Bestrahlung

Das Ziel der stereotaktischen Bestrahlung ist die Behandlung von kleinvolumigen, in-
operablen Tumoren unter Verwendung steiler Dosisgradienten mit hoher geometrischer
Prézision. Eine stereotaktische Behandlung ist einem chirurgischen Eingriff gleichzuset-
zen. Die Dosis einer solchen Bestrahlung bewegt sich zwischen 10 und 50 Gy wobei
Tumorvolumen von 1 bis 35 em?® behandelt werden. Die Anforderungen an die geome-
trische Genauigkeit(+1 mm) sowie der Dosis(+5%) sind dementsprechend hoch.®

8[7] Kapitel 12.6 Seite 1ff
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Je nach Fraktionierung wird die stereotaktische Teletherapie in zwei Kategorien ein-
geteilt:

e Stereotaktische Radiochirurgie (SRS): Die gesamte Dosis wird in nur einer Fraktion
appliziert

e Stereotaktische Strahlentherapie (SRT): Die Dosis wird in mehreren Fraktionen
appliziert

Die Forderung nach steilen Dosisgradienten und hoher geometrischer Genauigkeit haben
neue Techniken in der Tumorlokalisation und Tumorbestrahlung zur Folge. Ein invasi-
ver oder nicht invasiver stereotaktischer Befestigungsrahmen des Patienten definiert ein
fixes Koordinatensystem, welches bei der Lokalisation und Bestrahlung verwendet wird.
Etabliert hat sich diese Technik bisher in der Behandlung von Tumoren im Kopfbereich
(kranielle SRT), wo eine geringe Organbewegung gegeben ist. Neue Lokalisationstechni-
ken und Atemkontrollgerite machen jetzt jedoch einen Einsatz auflerhalb des Kopfbe-
reiches moglich (extrakranielle SRT).

Die zur Zeit fiir die stereotaktische Bestrahlung verwendeten Bestrahlungsgeriate umfas-
sen %°Co-Gerite wie das y-Knife, modifizierte Linearbeschleuniger sowie Zyklotrone oder
Synchrozyklotrone fiir Protonen oder schwerere geladene Teilchen. Zusétzlich kommen
noch tertidre Kollimatoren zur Anwendung wie pMLC oder runde Tuben.



Kapitel 5

Dosisverifikation

5.1 Aspekte zur Qualititssicherung in der Strahlen-
therapie

Die Verantwortung gegeniiber dem Patienten und der Schutz der Mitarbeiter erfor-
dert komplexe Mafinahmen zur Qualitétssicherung. Welche Qualitdt eine Behandlung
erreichen soll, die Absichten und Zielsetzungen, werden durch die Qualitdtssysteme vor-
gegeben. Unter Qualitdtsmanagement versteht man die Gesamtheit aller Ablaufe, die
organisatorischen Strukturen und alle Einrichtungen, die die Sicherstellung oder An-
hebung eines Qualitdtsniveaus zur Folge haben. Qualitatssicherung ist die Summe der
bewussten Tatigkeiten zur Sicherstellung eines Qualitédtsniveaus und wird heute als Un-
terbegriff des Qualitdtsmanagements verwendet.!

Allgemein versteht man unter Qualitétssicherung systematisches Handeln um sicherzu-
gehen, dass das Produkt oder der Prozess den Spezifikationen entspricht. Dieser Prozess
kann in 3 Schritte unterteilt werden[20].

1. Messung der Funktion, des Verhaltens
2. Vergleich mit existierenden Standards

3. notwendige Handlungen setzten, um eine Ubereinstimmung mit den Standards zu
sichern oder zu erreichen.

Als erstes erfolgt die Abnahmepriifung. Die Abnahmepriifung (Kommissionierung) un-
tersucht die Kennmerkmale einer Einrichtung und ob die Herstellerspezifikationen und
die vom Gesetzgeber oder in einer Norm festgelegten Qualitéitsforderungen erfiillt sind.

Neben den umfangreichen Messungen bei der Erstdosimetrie von Bestrahlungsanlagen
und den in der Regel zusammen mit den Geréteherstellern durchgefithrten Abnahme-
priifungen sind eine Reihe von qualititssichernden und qualitétskontrollierenden Unter-
suchungen wéhrend des laufenden Betriebes von Bestrahlungsanlagen durchzufiihren.

L[19] Seite 169
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Qualitatssicherungsmafinahmen miissen sédmtliche Bestrahlungs- und Lokalisationsein-
richtungen umfassen sowie regelméflige Uberpriifungen des Therapieplanungssystems
beinhalten.?

5.1.1 Qualitatssicherung von Planungssystemen

Da Ergebnisse der physikalischen Therapieplanung unmittelbar die Dosierung und die
Dosisverteilung im Patienten beeinflussen und sich die Planung zu einem komplexen Pro-
zess entwickelt hat, sind auch hier qualitdtssichernde und kontrollierende Mafinahmen
durchzufiihren. Mann muss auch in Betracht ziehen, dass ein modernes Planungssystem
das Ergebnis von 30-50 Mannjahren ist und aus Millionen von Zeilen Source-Code be-
steht. Es ist allgemein bekannt, dass eine gut geplante und programmierte Software
jedoch immer noch einen Softwarefehler in jeder 100-1000 Zeile enthélt. Deshalb be-
steht auch die Moglichkeit, dass solche Fehler erst bei speziellen klinischen Situationen
signifikant werden. Die ICRU empfiehlt eine Ubereinstimmung von behandelter und
berechneter Dosis von 5%. In diesen 5% sind sdmtliche Ungenauigkeiten wihrend der
Behandlung inkludiert. Beschrédnkt man sich nur auf den Planungsprozess, muss man
also deutlich darunter liegen. Ungenauigkeiten und Fehler bei der Bestrahlung passieren
fast tédglich und sind meist zuféllige Fehler. Hingegen Fehler oder Ungenauigkeiten bei
der Planung sind meist systematische Fehler und beinhalten somit grofie Effekte auf die
Tumorkontrolle und Schédigung von normalem Gewebe. Eine strenge Qualitéitskontrolle
des Planungssystems ist somit durchaus gerechtfertigt [6]. Die Quellen von Ungenauig-
keiten wiahrend des Planungsproszesses sind im Folgenden aufgelistet:

e Patientenlagerung - Bewegung des Patienten und seiner Organe wiahrend CT-Scan
und Behandlung

e Bildgebung - jede Bildgebung beinhaltet inherent geometrische Unsicherheiten
e Definition der Anatomie - ist zum Grofiteil vom Onkologen abhéngig

e Dosisberechnung - inherente Ungenauigkeiten der Algorithmen und Inputdaten
bei der Implementierung des TPS

e Dosisdarstellung und Planbeurteilung

Weitere Fehler konnen dadurch entstehen, dass die Parameter zur Modellierung des
Linearbeschleunigers im Planungssystem falsch oder unzureichend eingegeben wurden.

Abnahmepriifung

Bei der Kommissionierung eines Therapieplanungssystems besteht die Uberpriifung zu-
néchst in einer Kontrolle der korrekten Wiedergabe eingegebener Daten fiir alle Strah-
lungsarten und -qualitdten durch das Therapieplanungssystem. Insbesondere der Tie-
fendosisdaten, Gewebeverhéltnisse, Streuverhéltnisse, Outputfaktoren, Querprofile und

2[13] Seite 293
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Keilfilterisodosen. Daran schliet sich die dosimetrische Uberpriifung typischer Bestrah-
lungspléne an, die in der klinischen Routine verwendet werden. In diese messtechnischen
Uberpriifungen sollten auch Rechnungen mit Inhomogenitétskorrekturen bei schrigem
Einfall der Strahlenbiindel sowie die Berechnungen einer Bewegungsbestrahlung und ir-
reguldrer Felder eingeschlossen sein. Ein zentraler und wichtiger Punkt ist hierbei die
Dosisverifikation, also der quantitative und qualitative Vergleich von berechneter und
gemessener Dosis. Dieser Punkt wird im Kapitel 5.2 genauer behandelt. Unstimmig-
keiten in diesem Vergleich miissen nicht notwendigerweise mit der Software oder dem
Berechnungsalgorithmus in Verbindung gebracht werden, sondern kénnen Anomalien in
der Verwendung des gesamten Planungssystems und/oder bei der Messung reflektieren.?

Periodische Kontrollen

Periodische Systemkontrollen fiihrt man am besten durch Berechnung eines Satzes aus-
gesuchter klinischer Beispiele durch. Diese Félle sind in monatlichem Abstdnden un-
verdndert, d.h. mit denselben Patientendaten, durchzufithren. Dazu sichert man an-
onymisierte Patienten-CT's, spielt sie in den Planungsrechner ein und berechnet die
Dosisverteilungen. Als Dokumentation werden die Dosisverteilungen in allen Patienten-
querschnitten verglichen.?

Beurteilung der Leistungsfihigkeit von Dosisberechnungsalgorithmen

Die Berechnungsalgorithmen sind oft das best gehiiteste Geheimnis eines Planungssy-
stems. Aus diesem Grund ist eine genaue Klassifizierung umso wichtiger. Der Algorith-
mus wird nach folgenden Punkten klassifiziert:

e Name des Algorithmus
e Publikation auf der der Algorithmus basiert

e Abweichung von den verdffentlichten Methoden wiahrend der Implementation der
Software

Jeder Algorithmus modeliert nur zu einem bestimmten Maf§ die wirkliche physikalische
Situation und der Genauigkeit ist somit eine Grenze gesetzt. Es ist wichtig, dass der An-
wender des Planungssystems die Limits des von ihm verwendeten Algorithmus kennt und
Fehlberechnungen nicht auf Fehler der Software zuriickfiihrt. Oft ist diese Beurteilung
fiir einen einzelnen Anwender zu aufwendig und wird deshalb in einer Anwendergruppe
diskutiert.

3[13] Seite 296
4[13] Seite 296




KAPITEL 5. DOSISVERIFIKATION 50

5.1.2 Spezielle Maflnahmen in der IMRT

Einfache Plausibilitdtspriifungen der berechneten Monitoreinheiten, wie bei konven-
tionellen Bestrahlungstechniken iiblich, sind in der IMRT nicht mehr moglich. Eben-
falls muss aufgrund der Neuheit und der komplexen Struktur der IMRT jeder Pati-
entenplan vor der Behandlung verifiziert werden. Dies bedeutet natiirlich einen hohen
Zeit-, Resourcen- und Personalaufwand. Eine dosimetrische Verifikation der IMRT durch
Ubertragung von invers geplanten Bestrahlungsplianen auf Verifikationsphantome ist ei-
ne gingige Methode zur Qualitétssicherung. Es werden hierbei Patientenpldne unter
Beibehaltung der Photonenfluenzen auf ein Verifikationsphantom iibertragen und eine
Neuberechnung der Dosisverteilung im Phantom zur Beriicksichtigung der Phantomgeo-
metrie vorgenommen.

Aufgrund der auftretenden inhomogenen Dosisverteilungen ist die alleinige Durchfithrung
von Punktmessungen problematisch; z.B. wenn sich Messorte in Gradientenbereichen
der Verteilungen befinden und die endliche Gréfle der Tonisationskammer zur Mittelung
der Dosis fithrt. Ungenauigkeiten bei der Positionierung sind die Ursache fiir mogliche
zusétzliche Abweichungen zwischen Mess- und Rechenwert, die dann zu Fehlinterpre-
tation der Verifikationsergebnisse fithren. Weiters ist eine Punktmessung aufgrund der
vielen vorhandenen Freiheitsgrade in der IMRT nicht ausreichend. Es wird daher zusétz-
lich die Filmdosimetrie (siche Kapitel 2.2.2) zur Messung von zweidimensionalen, relati-
ven Dosisverteilungen eingesetzt. Dieser wird dann mit der berechneten Dosisverteilung
verglichen. Der radiographische Film hat zwar den Nachteil, dass er nicht wasserdqui-
valent ist und die Genauigkeit von vielen Faktoren abhéngt, jedoch stellt er die einzige
Moglichkeit dar, 2D-Dosisverteilungen mit ausreichender Auflésung zu messen.

Dreidimensionale wasserdquivalente Dosimeter wie Gele werden zwar zur Messung von
3D-Dosisverteilungen eingesetzt, sind jedoch wegen der zeit- und kostenaufwendigen
MR-Auswertung in einem klinischen Routinebetrieb kaum einsetzbar. Zusétzlich ist die-
ses Gel auch noch sehr sensitiv gegeniiber Temparaturschwankungen.

Mogliche Ursachen fiir die Abweichung von gemessener und berechneter Dosis in der
IMRT sind in der Tabelle 5.1 zusammengefasst.

Was die Qualitétssicherung in der Strahlentherapie betrifft konnen in der IMRT-Planung
die gleichen Prinzipien wie in der konventionellen 3D-RTP angewandt werden. Die Ame-
rican Association of Physicists in Medicine (AAPM) haben hierzu einen Arbeitsgrup-
penbericht [6] zum Testen und Kommissionieren von 3D-RTP-Systemen verfasst. Es gibt
jedoch 2 Aspekte, die neu betrachtet werden miissen. Erstens der Optimierungsprozess
in der Planungsphase und zweitens die inhomogenen Dosisverteilungen. Der Optimie-
rungsprozess ist ein komplett neuer Arbeitsschritt in der Therapieplanung und erfordert
daher auch die Entwicklung von neuen Verifikationstechniken. Hier wurden bisher noch
keine entscheidenden Fortschritte erzielt und es wird deshalb nur auf die Verifikation
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Kategorie Moégliche Fehler

Planungssystem | Inputdaten (Halbschatten, Tiefendosiskurve, Outputs,

Leaf offsets), Ungenauigkeiten des Linearbeschleunigermodels,
Einschriankungen des Dosisberechnungsalgoritmus, Fehler oder
Einschrinkung des Leafsequenzenalgorithmus, Softwarefehler
Experiment Geometrie des Setup, falsche MUs, falsche Fenster

des MLC, falscher Winkel, falsche Filmkalibrationskurve,
schlechte Filmentwicklung, Unterschiede in der Filmreaktion,
schlechte Interpolation der Kalibrierkurve, Datentransferfehler
Bestrahlung Falsche MLC-leaf Kalibration, falsche Linearbeschleuniger-
operation (z.B. Steckenbleiben eines Leafs), falsche Energie
Filmverarbeitung | Densitometerartefakte, Fehler in Filmpositionierung,

Fehler in sensitometrischer Kurve

Tabelle 5.1: Ursachen fiir Abweichungen beim Dosisvergleich®

der inhomogenen Dosisverteilungen eingegangen.®

Ziel ist es eine Standardisierung der zu verwendenden Verifikationsverfahren zu erreichen
und diese in die klinische Routine einzubauen. Es soll das bestehende Problem des ho-
hen Zeitaufwandes fiir die Verifikation beseitigt, und eine Erhéhung der Zahl der IMRT-
Behandlungen ermoglicht werden. Wie bei den meisten Validierungsprozessen (Bewer-
tungsprozesse) wird ein Annahmekriterium definiert und die Validierungsergebnisse mit
diesem verglichen. Es wird momentan weltweit daran, gearbeitet die Akzeptanzkriterien
und Methoden fiir die IMRT-Verifikation zu definieren. Im folgenden Kapitel werden
die géngigsten Verfahren erldutert. Welches dieser Verfahren sich schliellich und endlich
durchsetzen wird ist derzeit noch nicht absehbar.

5.2 Dosisvergleichsmethoden

Unter Dosisvergleich versteht man den Vergleich einer gemessenen Dosisverteilung mit
einer durch das Bestrahlungsplanungssystem berechneten Dosisverteilung. Dies kann
mittels mehrerer Methoden durchgefiihrt werden:

e 1-D Linienvergleich - Vergleich von Tiefendosiskurven und Querprofilen in Abhéngig-
keit von Energie, Feldgrofle, usw.

e 2-D Vergleich - Ubereinanderlegen der Isodosenlinien
e Dosisdifferenzdarstellung in 1, 2, 3 Dimensionen

e Abstandsbild - Darstellung der Absténde besonderer Isodosenlinien (praktisch in
Steilgradientenbereiche)

5[14] Seite 8
6[10] Seite 895
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Zum Grofiteil wird der 2-D Vergleich angewendet. In der zweidimensionalen Verifika-
tion findet hauptséichlich der Rontgenfilm Anwendung. Er wird mittels entsprechen-
der Filmverarbeitungssoftware gescannt und digitalisiert. An der Universitédtsklinik fiir
Strahlentherapie und Strahlenbiologie des AKH Wien wird die Software RIT 113®) in
Verbindung mit einem Vidar VXR-12 Filmscanner verwendet. Es werden sowohl Do-
sisprofile oder 2D-Verteilungen fiir die Qualitétssicherung der Linearbeschleuniger und
Planungssysteme verglichen. Fiir die absolute Dosismessung werden Ionisationskammern
oder TLDs verwendet.

5.2.1 Standardvergleich

In der 3D-Strahlentherapie ist bisher der Standardvergleich verwendet worden. Die Kri-
terien dazu wurden von Van Dyk [20] festgelegt. Die Dosisverteilung wird hier in Bereiche
mit steilen und flachen Dosisgradienten eingeteilt. Bereiche mit flachen Dosisgradienten
werden iiber die Bildung der Dosisdifferenz (7, 7.) zwischen den Messpunkten 77,, und
Berechnungspunkten 77

verglichen und sind dann akzeptabel, wenn sie sich nicht mehr als 3 % des Wertes vom
Zentralstrahl unterscheiden. In Bereichen mit steilen Dosisgradienten (> 30%/cm) ist
dieser Vergleich sehr sensitiv was geometrische Fehler betrifft. Ein kleiner rdumlicher
Offset zwischen Rechnung und Messung fiihrt zu einer hohen aber nicht relevanten Do-
sisdifferenz. Deshalb wurde hier das DTA-Konzept (Distance To Agreement) eingefiihrt.
Es werden innerhalb der Umgebung eines gemessenen Dosispunktes mit einem gewissen
Radius alle berechneten Dosispunkte herangezogen und mit dem Messwert verglichen.
Falls einer dieser Punkte identisch mit dem Messwert ist, ist das DTA-Kriterium erfiillt.
Der Abstand vom Messpunkt zum néhesten Berechnungspunkt mit dem gleichen Dosis-
wert wird als DTA bezeichnet (siche Abbildung 5.1).

Dosis
~4%

~20%
1

DTA~3mm

Abbildung 5.1: DTA-Konzept
Mathematisch wird das so formuliert:
DTA = d(7y,) = min{ro(Tm,7.)} € {7} (5.2)

TO(Fma Fc) = T(Fma 7?\c) = 5(7?77“ Fc) =0 (53)
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T(Fma FC) = |Fm - 7:’c| (54)

Dies wird fiir alle Messpunkte durchgefiihrt und sie miissen entweder dem DTA-Kriterium
oder dem Dosisdifferenzkriterium entsprechen. Erst dann wird der Punkt akzeptiert. Die
zusammengesetzte Verteilung ist somit eine binére Verteilung. Eine Software zu diesem
Verfahren wurde schon von Harms et al [9] vorgestellt. Eine genaue Auflistung der Kri-
terien ist in Tabelle 5.2 dargestellt.

Situation Kriterium
homogene Fall Zentralstrahl 2%
Hochdosisregion, flacher Gradient 3%

steiler Dosisgradient (> 30%/cm) 4mm
Niedrigdosisregion, flacher Gradient | 3%

Inhomogenitéatskorrektur | Zentralstrahl 3%
Kompliziertere Geom. Hochdosisregion, flacher Gradient 4%
im anthropomorphen steiler Dosisgradient (> 30%/cm) 4mm
Phantom Niedrigdosisregion, flacher Gradient | 3%

Tabelle 5.2: Kriterien von Van Dyk

Ein weiterer Vorschlag fiir Akzeptanzkriterien wurde von der AAPM Arbeitsgruppe 53
gemacht[6]. Dieser basiert auf den Daten von Van Dyk, wurde jedoch aufgrund der neu-
en Entwicklungen und Fortschritte in der Strahlentherapie adaptiert. Es findet auch
eine Unterteilung der Messorte und deren zugehorigen Akzeptanzkriterien statt (siehe

Abbildung 5.2 und Abbildung 5.3).

Abbildung 5.2: Unterteilung der Messorte bei einem einzelnen Feld

In der IMRT ist die Unterteilung in diese Bereich jedoch nicht so einfach mdoglich und
deshalb ist dieses Konzept nicht bzw. nur schwer anwendbar.
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Ahs. Diose Centml Inrier Ouier Buildup

(@ monmpt Axis Beam Penumbm Bzm Rgicm
Situation )% (L] [ inmi [ (L]
Homogeneous phmtonms:
Squars fickls 0.5 1 1.5 3 3 0
Rectrmgular fickls as 1.5 2 2 2 20
Asvmmeiric fickls 1 3 3 ) 3 i
Blocked fickls 1 2 3 2 5 a0
ML -shaped fickds 1 2 3 1 5 a0
Wedged fickls 2 2 5 1 5 50
bl surfiace varintions a5 1 k] 2 3 i}
SR vaniatons 1 1 1.2 2 2 40
Inhomesgeneons phantoms*#%;
Slab inhomegeneities 3 1 5 5
LI inhomogene ilies 5 5 T

Abbildung 5.3: Akzeptanzkriterien

5.2.2 Manueller Vergleich

Bisher wird an der Universitétsklinik fiir Strahlentherapie und Strahlenbiologie des AKH
Wien zur IMRT-Dosisverifikation der manuelle Vergleich zwischen berechneter und ge-
messener Dosisverteilung angewendet. Der Plan wird auf das Solid-Water-Phantom
iibertragen und zum LINAC transferiert. Danach werden die relativen Isodosen von
3 Schichten (Isozentrum, oberhalb, unterhalb) in 10 Schritten (von 10 bis 110 %) auf
A3 ausgedruckt.

Der bestrahlte Film wird eingescannt, kalibriert und mittels Markierungen werden die
Zentralstrahlkoordinaten ermittelt. Danach wird die 2D-Dosisverteilung auf den Dosis-
wert im Zentralstrahl normiert und die 10 Isodosen auf A3 ausgedruckt. Die erhaltenen
Dosisverteilungen werden iibereinandergelegt und mit Hilfe der Markierungen am Film
geometrisch korreliert. Der Vergleich der Isodosenlinien erfolgt mit einer Lichtbox. Das
hat den Vorteil, dass jedes Planungssystem mit einem Film verglichen werden kann; je-
doch den Nachteil, dass keine eindeutigen Kriterien existieren und somit die Verifikation
immer vom Betrachter abhéngig ist. Ein weiterer Nachteil ist der hohe Zeitaufwand.

5.2.3 Das vy-Index-Konzept

Aufgrund der in der IMRT auftretenden Dosisinhomogenitéten ist ein manueller Ver-
gleich oder ein Standardvergleich schwer moglich. Kleine Unsicherheiten in der Posi-
tionierung der Phantome oder Detektoren konnen zu Fehlinterpretationen der Dosis-
verifikationsergebnisse fithren. Aus diesem Grund miissen in der IMRT neue Konzepte
angewendet und deren Verwendbarkeit getestet werden.

Beim 7-Index-Konzept [15] handelt es sich um eine Verallgemeinerung des Standard-
verfahrens. Die Abmessungen und Werte der Dosisverteilung werden mit den Akzep-
tanzkriterien renormiert. Die Verteilung wird daher in einem dimensionslosen Raum
dargestellt. Dies macht es moglich, nicht nur zu beurteilen ob ein Punkt akzeptiert wird
oder nicht, es kann auch festgestellt werden, wie weit ein Punkt die Akzeptanzkriterien
nicht erfiillt. Der Index kann weiters in einer graphischen Form dargestellt werden und
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ermoglicht so eine schnellere Beurteilung.

Fiir die weitere Vorgehensweise wird das Dosisdifferenzkriterium AD,; auf 3 % und
das DTA-Kriterium Adj; auf 3 mm festgelegt. Eine graphische Veranschaulichung des
Standardverfahrens ist in Abbildung 5.4 dargestellt.

Calculation Point

D (’;m )‘ Fm

m

(a)

)

AD,, Ad,,

Dm(xm)’xm X —X 'x('

(b)

Abbildung 5.4: Zweidimensionale und eindimensionale Darstellung des Standardverfah-
rens

Die zwei Achsen x und y stellen den rdumlichen Abstand zwischen dem berechneten
und dem gemessenen Punkt dar. Die dritte Achse ¢ stellt die Dosisdifferenz zwischen
berechneten und gemessenen Punkt dar. Das DTA-Kriterium wird durch eine Scheibe
mit dem Radius Ady, dargestellt. Wenn die berechnete Verteilungsoberfliche D.(7.) die
Scheibe schneidet, ist die DTA an diesem Punkt innerhalb des Akzeptanzkriteriums.
Wenn die Oberfliche die Linie [|D.(7,) — D (Tm)| < ADyy] schneidet ist das Dosisdif-
ferenzkriterium an diesem Punkt erfiillt.

Im ~-Index-Konzept werden die beiden Kriterien kombiniert, dies wird durch folgen-
de Gleichung dargestellt:

2 ) (o, )
1_$ AE tADE (5.5)

1 (P, 7) = |7 — 70 (5.6)
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§(Fp, 7) = D(7) — D(F,n) (5.7)

Die Zahl auf der linken Seite der Gleichung (5.5) kann als Qualitétsindex fiir den Punkt
Tm verwendet werden. Allgemein bedeutet dies:

V(Fm) = min {T(F, 7) } V {7} (5.8)
2 825,

T(Fma Fc) = |7?c - Fm| (510)

§(Fomy 7o) = D7) — D(7n) (5.11)

Der minimale Abstand zwischen den Punkten der zwei Verteilungen wird als v bezeich-
net. In der Abbildung 5.5 ist der y-Index dargestellt.

I(r,

m?

;.'c ) Calculation Point

D(L' (F( )

D (r,)\r. /1 \ === d=

m

(a)

Dm ( ‘Xm )" Xm
(b)

Abbildung 5.5: Zweidimensionale und eindimensionale Darstellung des Indexverfahrens

Das Ellipsoid repréasentiert die Oberflache der beiden kombinierten Akzeptanzkriterien.
Wenn jetzt ein Teil der D, (7, )-Oberfliche das Ellipsoid schneidet, ist das Akzeptanzkri-
terium am Punkt 7, erfiillt. Das Akzeptanzkriterium ergibt sich zu:

V(7)) < 1 (5.12)

Alle Bereiche in einer v-Verteilung mit Werten grofler als 1 entsprechen somit nicht den
Kriterien.
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Bei einem Vergleich von Standardverfahren und ~-Index-Verfahren mittels Dosisprofile
zeigt sich die Sinnhaftigkeit dieser Methode (siche folgende Abbildungen). Abbildung
5.6(a) zeigt eine Verschiebung der beiden Profile um 0.25 ¢cm und die daraus resultie-
renden Dosisdifferenzen und DTAs. Abbildung 5.6(b) zeigt den dazu gehérigen y-Index
mit einem Maximum von 0.83.

1
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Abbildung 5.6: (a) Darstellung Dosisdifferenz- und DTA-Profil bei Verschiebung um
0.25 cm. (b) Dazugehorige Gammaindexprofil

Abbildung 5.7(a) zeigt zwei Dosisprofile mit einerseits einem Normalisierungsunterschied
von 2,5 % und andererseits einer Verschiebung von 0.25 cm. Im Bereich zwischen -1.74
cm und -0.43 c¢m sind die Kriterien des Standardverfahrens nicht erfiillt. Der y-Index ist
zwischen -1.53 ¢cm und -0.44 cm groBer als 1 (siehe Abbildung 5.7(b)). Das Maximum
betragt 1.14, was auf ein Verfehlen der Kriterien um 14 % schliessen liasst. Es wird somit
eine quantitative Aussage iiber den Unterschied der beiden Verteilungen getroffen.

Es kann somit eine y-Index-Verteilung erstellt und dargestellt werden, die ein quantita-
tives MaB fiir die Ubereinstimmung der Dosisverteilungen liefert.

Mit zusétzlichen Auswerteverfahren wie Mittelwert, Histogramm, usw. kann ein prakti-
sches Werkzeug fiir die Analyse in der IMRT-Verifikation erzeugt werden. Weiters kann
der Winkel zwischen der §-Achse und dem ~-Vektor als Indikator dafiir gelten, welches
Kriterium fiir die y-Indexberechenung ausschlaggebend war (siche Abbildung 5.8).
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Abbildung 5.7: (a) Darstellung Dosisdifferenz- und DTA-Profil bei Verschiebung um
0.25 cm und 2.5 % Differenz bei Normalisiserung (b) Dazugehorige -Indexprofil

Abbildung 5.8: Winkel des v-Index

Bei einem Winkel von © = 0° ist nur die Dosisdifferenz von Bedeutung, bei einem Win-
kel von © = 90 ist die DTA von Bedeutung. Der Winkel kann ebenfalls (und wird auch
in meinem Programm) in einer Verteilung dargestellt werden.



Kapitel 6

Beschreibung der Software
“DosVer*

6.1 Allgemeines

Die Software “DosVer“ (Dosis Verifikation) fiir die y-Index Berechnung nach Kapi-
tel 5.2.3 wurde mittels Microsoft Visual C++.NET Version 7.0.9514 erstellt und ist
dialogbasierend programmiert. Lauffahig ist das Programm unter dem Betriebssystem
Windows XP mit den zusétzlichen DLL-Dateien mfc70d.dll und msver70d.dll. Ziel war
es, eine moglichst einfache Bedienung zu gewéhrleisten und ein Maximum an Flexibi-
litdt fiir importierte Dateien zu erreichen. Wunsch war es auch, moglichst keine manu-
ellen Verdnderungen der exportierten Dateien durchfiihren zu miissen. Die Programme
RIT 113™ und BrainSCAN™ exportieren die Dosisverteilungen im ASCII-Format.
Bei HELAX™ muss die exportierte DICOM-Datei mit dem Programm ImagelJ in ein
ASCII-File umgewandelt werden.

6.1.1 Fileformate

Eine genaue Spezifikation der Fileformate ist fiir das problemlose Arbeiten mit der
Software wichtig, da diese die Schnittstelle zwischen zwei unabhingigen Programmen
herstellt. Es werden sowohl die zu importierenden Dateien als auch die exportierten

Dateien beschrieben. Einen Uberblick iber den Datenfluss gibt Abbildung 6.1.

Import

RIT 113 (*.txt): In dieser Filmverarbeitungssoftware besteht die Moglichkeit, Do-
sisverteilungen in ein ASCII-File zu exportieren. ASCII steht fiir American Standard
Code for Information Interchange und ist ein sehr einfaches und géingiges Fileformat.
Es hat auch den groflen Vorteil, dass die meisten Programme dieses Format bearbeiten
konnen. Aus diesem Grund habe ich mich entschieden, die Software auf dieses Format
wenn moglich zu beschréanken. Die RIT113 Software exportiert die Dosisverteilung ohne
zusétzliche Headerinformationen als Text zeilenweise mit 3 Leerzeichen Abstand zwi-
schen jedem Spaltenwert und einem Semikolon (;) als Zeilendelimiter. Je nachdem ob

99
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RIT 113 Filmverarbeitung Histogramm u.
Datei: *.txt Auswertung
Datei: *.txt
BrainSCAN TPS Dosis Verifikations 7-Ve|.'F?|Iung
Datei: *.dat Software Datei.”.bmp,

- *.jpg, *.gif, *.png
HELAX TPS ImageJ Wink'eI-VerteiIung
Datei: *.dcm Datei: *.dct Datei:*.bmp,

*jpg, *.gif, *.png

DicomWorks

Abbildung 6.1: Datenfluss

man bei der Filmverarbeitung eine Normierung durchgefiihrt hat, konnen absolute oder
relative Dosisverteilungen importiert werden. Da dies beim Einlesen der Datei aufgrund
der fehlenden Headerinformationen nicht unterscheidbar ist, muss der Anwender dies im
Importdialog auswéhlen. Zu beachten ist, dass bei der absoluten Dosis die Werte in der
txt-Datei in ¢Gy bei der relativen Dosis in % angegeben werden.

BrainSCAN (*.dat): Diese Planungssoftware exportiert ebenfalls die Dosisvertei-
lung im ASCII-Format. Mit dem Unterschied, dass das dat-File zusétzliche Headerin-
formationen enthélt. Nach den Headerinformationen befindet sich die Dosisverteilung
in Matrixform, wobei die Werte in Gy durch einen Tabulator getrennt dargestellt wer-
den. Zusétzlich ist die Information iiber die Lage, Richtung und Abmessung der Matrix
verfiighar (siche Abbildung 6.2). Alle Daten werden im Programm eingelesen, die Hea-
derinfos alphanumerisch, die Verteilung wird als Bild dargestellt.

HELAX (*.dct): Diese Planungssoftware exportiert die Dosisverteilung im DICOM
Format. DICOM steht fiir Digital Imaging and COmmunications in Medicine und
ist ein Dateiformat welches von der National Electrical Manufacturers Association
(NEMA) entwickelt wurde. Friither hatte jedes CT, MR, PET | usw. je nach Hersteller
und Entwicklungsstand unterschiedliche Dateiformate verwendet. Die Folge waren In-
kompatibiltdten beim Dateiaustausch. Ziel war es daher ein einheitliches Dateiformat
in der Medizintechnik zu implementieren und somit die bestehenden Inkompatibilitdten
aus der Welt zu schaffen. Aufgrund der vielen Komponenten (LINAC, CT, MR, PET,
TPS, Dateiserver, uvm.), die in der Medizintechnik verwendet werden, ist dieser Stan-
dard recht kompliziert und uniiberschaubar geworden. Hinzu kommt noch, dass der
DICOM-Standard auch die Kommunikation dieser Komponenten untereinander defi-
niert. Das Dokument mit allen Standarddefinitionen beinhaltet in Summe 2113 Seiten.
Ein DICOM-File besteht aus einem Header und den zugehérigen Bilddaten (siche Ab-
bildung 6.3).
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00
00
00
00
00
00
00
00
00
00
00
00
00

Last changed:
reference set:
Beam Profile:

FH % LR 70.00
-70.
-69.
-68.
-67.
-66.
-65.
-64.
-63.
-62.
-61.
-60.
-59.
-58.

015
015
015
016
. 016
016
. 016
017
017
017
017
. 018
. 018

o000 o0oo0oo00

ErainLAB Dose Export Version: 1.2

Creator: Brainscan 5.1

Patient: 001 - PAVEL/PHANTOM1l, Case#003
Comment : single beam - top

Using:

Using Comment:

Treatment : conformal Beam

Algorithm: Pencilbeam

17-DEC-2002 11:32:58
CT set #1 (29-aAUG-2002)
AKH - wien {(Linac A), & MV

Profile Date: 28-MAY-2001

Prescribed treatment dose in Gy (= 100%): 2.00
Export Parameters:

Geometry: 3 - coronal Plane

Number of Planes: 1

Number of Rows: 141

Number of Columns: 141

Table Entries 1in Gy

69.00 68.00 67.00 66.00 65.00
0.015 0.015% 0.016 0,016 0.016
0.015 0.016 0.016 0,016 0.016
0.016 0.016 0.016 0,016 0.016
0.016 0.016 0.016 0,017 0.017
0.016 0.016 0.016 0,017 0.017
0.016 0.016 0.017 0,017 0.017
0.017 0.017 0.017 0,017 0.017
0.017 0.017 0.017 0,018 0.018
0.017 0.017 0.017 0,018 0.018
0.017 0.018 0.018 0,018 0.018
0.018 0.018 0.018 0,018 0.019
0.018 0.018 0.018 0.019 0.019
0.018 0.018 0.018 0.019 0.019

64.00
016
016
017
017
017
017
018
018
.018
019
019
019
019

OO O0

Abbildung 6.3: Prinzipielle Aufbau des DICOM-Files

Abbildung 6.2: .dat File

DICOMHeader

19633 bytes ——794 bytes -

—— 21 09x31

MR

61
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Der Header besteht aus vielen sogenannten Tags, die die Eigenschaften des Bildes in
Gruppen einteilen und der Inhalt ist davon abhéngig, von welchem Gerdt (MR, CT,
usw.) das File erzeugt wurde (siehe Abbildung 6.4).

Firzt 123 bytes: unused by DICOM format
Fallowed by the charactars 01" 'C'k'
Thiz prearmble iz followed by extra information e.q.:

00020000 File kMeta Elements Group Len; 132
00020007 File keta [nfo Yersion: 256

Q002,000 0,Transfer Spnkax LID: 1284010008121,
0002,0000, | dentifving Group Length: 152

Qo0E 0060 kodality: kA

0003, 0070,k anufacturer: MBIz

007 2,0000 A cquizition Group Length; 28

001 3.0050 5 hee Thickness: 2.00

001 8,1020,5 aftware Werzsion: 46464437
0022,0000 Image Prezentation Group Length; 148
002200025 amples Per Fizel 1

0023,0004 Phataretric Interpretation: MOMOCHROME 2.
0022,0002 Humnber of Frames: 2

0028.0010, R ows: 103

0023,0011 Colunanz: 31

0022,0030,Pikel Spacing: 2.0002.00

0023, 00 Bits Allocated: 8

00280001 Bitz Stared: 8

00230102 High Bit: 7

00220103 Pizel Reprezentation:; 0

00231052 Rezcale Intercept: 0.00

00221053 Reszcale Slope: 000392157
FFEQ,0000,Pimel Drata Group Length: 13350
TFED.0010,Pisel Data: 19338

Abbildung 6.4: DICOM Tags

Dies ist nur ein kleiner Ausschnitt aus der Vielfalt der Bezeichnungen. Aufgrund der
Komplexitat dieses Standards ist es im Rahmen dieser Diplomarbeit nicht méglich, eine
Software zu schreiben, die DICOM “versteht”. Aus diesem Grund habe ich mich da-
zu entschlossen, auf schon bestehende Software zuriickzugreifen (siche Kapitel 6.1.2),
mit der es mir moglich ist, ein DICOM-File in ein Text-Format (*.dct) umzuwandeln,
um es in meinem Programm weiter zu verarbeiten. Die von mir gewéhlte Bezeichnung
.dct soll verdeutlichen, dass es sich bei dieser Datei um ein in Textformat verwandel-
tes DICOM-Bild handelt. Dieser Zwischenschritt bedeutet einen zusétzlichen geringen
Arbeitsaufwand bei der Datenverarbeitung. Die .dct Datei enthélt die Bitwerte (von 0
bis 65535) des Bildes, welche spdter mit dem Dose Grid Scaling Factor in Dosiswerte
umgerechnet werden miissen (siehe dazu Kapitel 6.2).
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Export von “DosVer* Software

Zur moglichen Weiterverarbeitung der y-Auswertung werden Filmfilename, TPS-File-
name, DTA-Kriterium, Dosisdifferenzkriterium, statistische Daten zur Verteilung und
beide Histogramme (differentiell und kumulativ) in ein Textfile (.txt) exportiert. Dieses
kann in Microsoft Excel importiert und weiterverarbeitet werden. Zusétzlich kénnen die
7- und Winkelverteilung in einem géngigen Bildformat (bmp, jpg, gif, png) gespeichert
werden.

6.1.2 Zuséatzlich notwendige Software

Fiir die Datenverarbeitung ist das Programm ImageJ™ notwendig, welches die DICOM-
Datei (.dem) in eine Textdatei (.dct) umwandelt. Bestimmte Tags, die fiir die Weiter-
verarbeitung notwendig sind, kénnen mit der Software DicomWorks™ herausgefunden
werden. Die notwendigen Tags sind:

Tag Name Beschreibung

0020,0032 | Image Position Patient | gibt die linke obere Ecke der exportierten
Dosismatrix in dem Koordinatensystem
des Planungssystems an

0028,0030 | Pixel Spacing gibt die Auflésung der Verteilung an
3004,0008 | Normalization Point gibt die Koordinaten des Normierungs-
punktes in dem Koordinatensystem des
Planungssystems an

3004,000E | Dose Grid Scaling Faktor mit dem die Bitwerte des

Bildes multipliziert werden miissen, um
Dosisverteilung zu erhalten

Tabelle 6.1: Notwendige Tags aus DICOM-Datei

6.2 Bedienung der Software

6.2.1 Beispiel
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ock, Mai 2003

—— Headerinfo-Planung: m Headerinfo-Film
Program: nicht bakannt File: nicht bekannt Programm: nicht bekannt
Patient nicht bakannt Datsi nicht bekannt
Treatment: nicht bakannt Algorithr: nicht bekannt Patient: nicht bekannt
Profile Date: nicht bakannt Beam Profil: nicht bekannt Zaien: [} Spaiten: ]
Isoc. dose [Gyl: 0,000 max. Dosis [Gy:  0.00000000 maz. Dosis [Gy:
Geometry: nicht bakannt Export parameters: nicht bekannt Kommentar nicht bekannt
Kommentar: nicht bakannt X:ven 0.00 mmbis 000 mmmit 0.0000 mm Schrittweite
Zeien: 0 Spahen: 0 Darstellung nicht bekannt Yivon 0.00 mmbis 000 mmmit 0.0000 mm Schrittweite
LR (hier ¥-Achss) von 0.00 mmbis 0.00 mmmit 0.0000 mm Schrittweite Darstellung: nicht bekannt

AP {ier Y-Achse) von 0.00  mmbis 0.00 mmmit 0.0000 mm Schrittweite

J

/ Import,
Schritt 1: Daten einlesen e |

Einst.

Standard

Daosisdifferen: DT
Differenzmaximum [Gy]: 0.0000 Gamma
Differenzminimum [Gy]: 0.0000 —I

Differerzmittehwert [Gy: 0.0000 Kommentar: nicht bekannt
Gamma < reg.
Gamma opt.

Wiew Distr
Dosispiofile

Abbildung 6.5: Schritt 1: Startdialogfeld - Importieren der Dateien

—— Headerinfo-Planung: i
HELAX THS File: rom det Programm: RIT113 ExIT
Patient nicht bakannt Datsi rom. it
Treatment: nicht bakannt Algorithr: nicht bekannt Patient: nicht bekannt 7
Profile Date: nicht bakannt Beam Profil: micht bekannt Zaien: 120 Spaiten: 141 £
Isoc. dose [Gyl: 0,000 max. Bitwert: 85535 Maximum in [%]:  103.88
Geometry: Export parameters: nicht bekannt Kommentar Relative Dosiswerte
Kommentar: X:ven 0.00 mmbis 141.00 mmmit 1.0000 mm Schritweite
Zeilen: 134  Spahen: 208 Darstellung 21 Yivon 0.00  mmbis 12000 mmmit 1.0000 mm Schrittweite
LR (hier ¥-Achss) von 0.00 mmbis 0.00 mmmit 00000 mm Schrittweite Darstellung: 21

AP {ier Y-Achse) von 0.00  mmbis 0.00 mmmit 0.0000 mm Schrittweite

Relative Dosiswerte [%]
103.88

Farbe

Standard

0%

Diosisdiferens DTA /
Differenzmaximum [Gy]: 0.0000 . . | . Gamma
Bl I 10 e monae DOSISVETTEIIUNGEN Mt HeaderiNfO /
: : Gamma < reg.

Gamma opt.

Schritt 2: Dosisverteilungen skalieren
und geometrisch korrelieren r—

Dosispiofile

Abbildung 6.6: Schritt 2: Startdialogfeld - Importierte Verteilungen skalieren
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Einstellungen

Image Position in [mm]  Pixelaufldsung in [mm]
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[ osis

oge Grid Scaling: |2 471597 255005
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Abbildung 6.7: Schritt 2: Dateneingabe im Einstellungen-Dialog

Program:
Patient
Treatment:
Profile Date:
Isoc. dose [Gyl:
Geometry:

Algorithr: nicht bekannt
Beam Profil: nicht bekannt

max. Dosis [Gy]: 224073045

Export parameters: nicht bekannt
Kommentar:

Zeilen: 134  Spahen: 208 Darstellung 21

LR (hier ¥-Achse) von 27.17 mmbis 37531 mmmit 18500 mm Schrittweite
AF (hier Y-Achse) von 100.51 mmbis 228.57 mm mit 16800 mm Schrittweite

Programm: RIT 113

Dtz nom. £xt

Patient: nicht bekannt

Zsien: 120 Spaten: 41

maz. Dosis in [Gy]: 2.24550868

Kommentar Absolute Dosiswerte

mmbis 23323 mmmit 16900 mm Schrittweite
mmbis 20260 mmmit 1.8300 mm Schrittweite
Darstellung: 21

Dosizskala [Gy]
=2 2407 Gy

Daosisdifferen:
Differenzmazimum [Gy]: 0.0000
Differenzminimum [Gy]: 0.0000

Differenzmittelwert [Gy]: 0.0000  Kommentar: nicht bekannt

Mit Normierungspun
und skalier

kt
fe

geometrisch korrelierte
Verteilungen

Schritt 3: Dosisprofile betrachten ~—

Import
Farbe

Standard

Gamma
Gamma < reg.
Gamma opt.

Wiew Distr

\Dus\spmﬁle

Abbildung 6.8: Schritt 3: Dosisprofile betrachten
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Dosisprofile copyright Markus Stock, Mai 2003

Dosisprofile o
- H [~ Spalt fil
2.2459 Gy Zellen WeChse|ﬂ — paltenprafile
Zeile: 56
Film
B HELAX TMS
Isozentrum
1.1230
0 Gy
0 Spalten 140

Abbildung 6.9: Schritt 3: Zeilenprofil betrachten

Dosisprofile copyright Markus Stock, Mai 2003

Dosisprofile oK
22459 Gy | ¥ Spaltenprofile
Spaltenprofil wechseln 4
Spalte: 75
Film
B HELAX THS
Isozentrum
1.1230
0 Gy
0 Zeilen 119

Abbildung 6.10: Schritt 3: Spaltenprofil betrachten
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Progrsm.
Patient
Treatment:
Profiie Date:

Kommentar:

Einstellungen

Image Position in [mm]  Pixelaufldsung in [mm]

w [27.166 w [1.69
v. [100.508 v, [169

Dosis

Dose Grid Scaling: |2 41597 255005

z.B. 2.356764e-05
Behandlungsdosis [Gy]: |2.16

-~ Berechnungskiter

differenz [%]: |3
DT [mm]: |3

=

erechhungs-
rat [rmmm):

o

Darstellung festlege
/ Pixelzize in ¥ [mm]: 1.69 g

TPS ~ Film
Koordinaten des Marmierungzpunktes in [mm] Koordinaten des |sozentrums [Beginnt bei 0]
RILF) [2003284  2B.20345
Spalte: |?3 100% = |2.15 Gy
¥ (AP |200.8293
Zeie: 54
Z[FHE 20

chritt 4: RO,

’Aullosung der Filmdater:

Pixelsize in ' [mm] 1.69

¥ Darstellungslivit (Gl | 22407

Abbrechen |

Import Set.
Berechnungskriterien

n

— Index-D arstellung

ahl fir Histogr.: 40 =
Liniendiagramm W Balkendiagramm
Iv Limnit fiir D arstellung

B

Max. Indexwert:

v ROl

Isoc. dose [Gyl:
Geometry:

Zsien: 134  Spaiten: 208
LR (hier X-Achse) von 27.17 mmbis 37531 mmmit 16300 mm Schritweite
AP {ier Y-Achse) von 100.51 mmbis 326.57 mmmit 1.6800 mm Schrittweite

Headerinfo-Flanung;
HELAX THS File:

nicht bekannt
nicht bekannt
nicht bekannt

Algorithr: nicht bekannt
Beam Profil: nicht bekannt
max. Dosis [Gy]: 224073045

Export parameters: nicht bekannt

Darstellung 21

Proguamm: RIT 113
F‘amem mcm bekannt
Zsien: Spaten: 41

max Doss in [Gy]: 22459095@

Kommentar Abzolute Dosizwerte
X: von 000 mmbis 22825 mmmit 18300 mm Schrittweite
Y: von 0.00 mmbs 202,50 mmmit 1.8300 mm Schrittweite
Darstzlurg:
Dosizsksla [Gy]
5222407 Gy I
- L /

4

Differenzmazimum [Gy]: 1.0813
Differenzminimum [Gy]: 0.1387 Mitteiwert ROI [Gy]: 0.0005
Differenzmittelwert [Gy]: 0.0025  Kommentar: Gemessene Dosis - berechnete Dosis

Maximum ROI [Gy]:  0.1558
Minimum ROI [Gy]:  -0.1987

ROl

DT& /

Desisskalz
10813 Gy

.

0.1987 Gy

/7

\

Schritt 6: y-Index berechnen

»Schritt 5: Dosisdifferenz berechV

Gamma < reg.

Gamma opt.
/—'

Wiew Distr
Dosispiofile

Abbildung 6.12: Schritt 5 und 6: Dosisdifferenz und 7-Index berechnen
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Gammaberechnung coj ht Markus Stock, Mai

Zeien: 120 Spahtem 141 Dosisdiff. [%]: 3
Darstellung: ~ 2:1 Mittstwert: 03843
Alle Indexwerte » 2 werden suf 2 gessiat

Auswertung

DTA [mm]: 3
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Abbildung 6.13: Schritt 7: Auswertedialogfeld - Auswertung betrachten und Daten spei-

chern

Ed Microsoft Excel - histo_norm.txt

Datei  Bearbeiten  Arsicht Enfiigen  Format

Extras Daten Fenster 2

DEEHsT SRY BT a- @=-Fe mE oA - -
D57 - ~
A c D E F G H J K L M =
| 57 |Kumulatives Histegramm oo
58 |Index >= 0.0000 100.00%
59 |Index >= 0.0500 92.52% f
60 |Index »= 0.1000 85.03% Gammaindex
61 |Index >= 01500 77.11%
62 |Index »= 02000 69.33% o
63 |Index >= 0.2500 62.08% 120,00%
64 |Index >= 0.3000 54.92%
65 |Index »= 03500 48.28% o
66 |Index >= 0.4000 42.49% 100,00% B
67 |Index >= 04500 37.57% |
68 |Index >= 0.5000 32,66% 80.00% -
69 |Index >= 05500 28,14% @ '
70 |Index >= 06000 18.21% =
71 |Index >= 0.6500 13.31% 9 60,00% -
72 |Index >= 07000 9.97% T
73 |Index »= 07500 7.55%
74 Index »= 0.6000 5,66% 40,00% A
75 |Index >= 08500 3.92%
76 |Index ==0-0666
Rdex »= 09500 20,00%
8 |Index >= 1.0000
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p— 0,00% L o 5L e e o o o o e o o

80 |Index =="t-t066
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87 |Index >= 1.4500

88 |Index == 1.5000

89 |Index >= 1.5500
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Schritt 8: Daten weiterverarbeiten— |4

Abbildung 6.14: Schritt 8: Daten mit z.B. Excel weiterverarbeiten
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6.3 Softwareelemente

Das Programm besteht aus rund 6700 Zeilen Source-Code und ca. 45 Dateien. Aus die-
sem Grund wird hier darauf verzichtet, die genauen Details des Codes aufzuzihlen, es
wird nur ein grober Uberblick iiber das “Innenleben® des Programms gegeben.

Microsoft Visual C++ ist eine Objekt Orientierte Programmiersprache (OOP) und
ich mochte an dieser Stelle kurz darauf eingehen, was das eigentlich bedeutet. Die Pro-
grammiersprachen und Techniken der OOP basieren auf dem Begriff des Objekts. Unter
einem Objekt versteht man eine abstrakte Datenstruktur, die in bestimmte Verarbei-
tungsroutinen, Methoden genannt, eingebettet ist. Daten kénnen nur anhand von Me-
thoden verarbeitet werden.

Der Bauplan des objektorientierten Programms wird durch sogenannte Klassen gebildet.
Klassen bestehen aus Daten (Attributen, Variable) und aus Methoden (Funktionen), mit
denen diese Daten verarbeitet werden. Ein Objekt ist eine Instanz (sozusagen eine kon-
krete Ausprigung oder ein bestimmter Anwendungsfall) einer Klasse. In einem Objekt
nehmen die Attribute einer Klasse einen bestimmten Wert an. Ziel der objektorien-
tierten Programmierung ist es, dass einzelne Software-Bausteine zwischen Programmen
ausgetauscht und beliebig wiederverwendet werden konnen.

6.3.1 Dateien

Windows-Programme bestehen selten aus einer einzigen Datei. Meist wird der Code auf
mehrere Quelltextdateien verteilt, und je umfangreicher das Programm, um so mehr
Quelltextdateien umfasst es. Es werden hier nur die wichtigsten Dateien wiedergege-
ben und beschrieben. Es werden immer gleichzeitig die .cpp (eigentliche Code) und .h
(Header) Dateien beschrieben. Man kann sich die Unterteilung in diese zwei Dateien so
vorstellen, dass alle benotigten Variable und Funktionen in der .h-Datei deklariert und
in der .cpp-Datei definiert werden.

DosVer (.cpp, .h): Dies sind Dateien, die die eigentliche Hauptanwendung enthalten.
Der Code der Dateien initialisiert die Anwendung und stellt die Verkniipfung mit dem
Betriebssystem her. In ihr wird der Dialog zur Kommunikation mit dem Anwender
aufgerufen.

DosVerDlg (.cpp, .h): Diese enthalten die Funktionen und Eigenschaften des ersten
Startdialogfeldes. Sie stellen die zentralen Dateien im gesamten Programm dar. In ihnen
befindet sich der Code zu Funktionen, die Dosisdaten importieren, die Dosisverteilungen
darstellen und den y-Index berechnen.

DoseMat (.cpp, .h): Diese enthalten Code fiir simtliche Funktionen und Variable,
die mit der Dosisverteilung in Verbindung gebracht werden. Gemeint sind damit Variable
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fiir die eigentlichen Dosiswerte als auch zusétzliche Eigenschaften wie Dimension, Grofe,
Ursprung, statistische Daten iiber die Dosismatrix.

CDlgSet (.cpp, .h): Diese enthalten Code fiir die Funktionen und Eigenschaften
des Einstellungen-Dialogfeldes. Das Einstellungen-Dialogfeld interagiert mit dem Start-
dialogfeld und tibergibt Einstellungen wie Normierungspunktkoordinaten, Auflésung,
Berechnungskriterien und Darstellungsoptionen dem Startdialogfeld.

ProfileView (.cpp, .h): Diese enthalten den Code fiir Funktionen und Eigenschaften
des Dosisprofil-Dialogfeldes. Die dort beschriebenen Funktionen erméglichen die Berech-
nung und Darstellung der Dosisprofile sowohl zeilen- als auch spaltenweise.

ViewGamma (.cpp, .h): Diese enthalten den Code fiir Funktionen und Eigenschaf-
ten des Auswerte-Dialogfeldes. Die Funktionen und Eigenschaften dienen zur ~-Verteil-
ungsdarstellung und Auswertung der Verteilung. Ebenfalls befindet sich hier der Code
fiir den Export der Auswertung in Textdateien (Histogramme) und Bilddateien (Vertei-
lungen) (siehe Kapitel 6.1.1).

Colordlg (.cpp, .h): Diese enthalten den Code fiir Funktionen des Farb-Dialogfeldes.
Diese dienen zur Auswahl der Farbdarstellung der Verteilungsbilder.

Colors (.h): Diese Datei enthélt den Code fiir die Farbpaletten (LookUp Tables -
LUT), die vom Farb-Dialogfeld abgerufen werden kénnen. Jede Farbpalette enthélt 256
Eintréige wobei jeder Eintrag einen RGB-Wert (Rot Griin Blau) definiert. Insgesamt
kann man aus 6 Farbtabellen (Grauskala, Spektrum, Flussschema, Schwarzer Korper,
Heisses Eisen, Cardiac) auswéhlen.

StdAfx (.cpp, .h): Diese Dateien enthalten den Code zu Standardsystemfunktionen,
die wiahrend der Erstellung des Programms automatisch beigefiigt werden.

6.3.2 Klassen

CDosVerApp: Diese Klasse wird in der Datei DosVer.h deklariert und ist eine abge-
leitete Klasse von der von Visual C++ erzeugten Basisklasse CWinApp. Ableiten bedeu-
tet, dass sie die Eigenschaften und Funktionen der Basisklasse {ibernimmt. CWinApp
ist die Hauptanwendungsklasse und kapselt die Initialisierung, die Ausfithrung und die
Beendigung einer Anwendung fiir das Betriebssystem Windows. Eine Anwendung, die
auf der Grundstruktur aufgebaut ist, muss iiber genau ein Objekt einer von CWinApp
abgeleiteten Klasse verfiigen. Dieses Objekt wird entworfen, bevor die Fenster erstellt
werden.



KAPITEL 6. BESCHREIBUNG DER SOFTWARE “DOSVER*

CDosVerDlg: Diese Klasse wird in der Datei DosVerDIg.h deklariert und ist eine
abgeleitete Klasse von der Basisklasse CDialog. Die CDialog-Klasse stellt eine Schnitt-
stelle fiir die Verwaltung von Dialogfeldern bereit. Dialogfelder enthalten Steuerelemente
wie z.B. Bearbeitungsfelder, Schaltflichen, Listenfelder, Kombinationsfelder, Struktur-
ansichten, Listensteuerelemente und Statusanzeigen. In der Tabelle 6.2 sind die wichtig-

sten Variable und Funktionen der Klasse aufgelistet.

Typ Name Beschreibung

DoseMat | GammaMat enthélt Daten der y-Matrix

DoseMat | AngleMat enthélt Daten der Winkel-Matrix

DoseMat | FilmMat enthélt Daten der Filmdosis-Matrix

DoseMat | CalcMat enthélt Daten der TPS-Dosis-Matrix

DoseMat | DosisdiffMat enthélt Daten der Dosisdifferenz-Matrix

Dialog myset vom Typ CCDIgSet und beschreibt das
Eigenschaften-Dialogfeld

Dialog myview vom Typ CViewGamma und beschreibt das
Auswerte-Dialogfeld

Dialog mycolor vom Typ CColordlg und beschreibt das
Farb-Dialogfeld

Dialog myprofile vom Typ CProfileView und beschreibt das
Dosisprofil-Dialogfeld

Zahl colorsel Variable die beschreibt, welche Farbtabelle
ausgewdihlt wurde

Funktion | OnFilelmport Funktion die den Filedialog 6ffnet und
das Einlesen der Dosisdaten iibernimmt

Funktion | Settings Funktion die den Einstellungen-Dialog aufruft
und Eigenschaften iibernimmt

Funktion | OnCalcDoseProfile Funktion die den Dosisprofil-Dialog aufruft

Funktion | OnCalcStandard Funktion die Dosisdifferenzmatrix berechnet

Funktion | OnCalcGamma Funktion die y-Index-Verteilung ausrechnet
siehe Kapitel 6.3.3

Funktion | OnCalcGammakl Funktion die y-Index-Verteilung ausrechnet
siehe Kapitel 6.3.3

Funktion | OnGammaOptimized | Funktion die y-Index-Verteilung ausrechnet
siehe Kapitel 6.3.3

Funktion | OnViewOrigSize Funktion die den Auswerte-Dialog aufruft

Funktion | OnColorchange Funktion die den Farb-Dialog aufruft

Hauptzweck dieser Klasse ist es, dem Anwender auf einer flexiblen Art und Weise die bei-
den zu vergleichenden Dosisverteilungen im Start-Dialog darzustellen, bevor der ~-Index

Tabelle 6.2: Elemente der Klasse CDosVerDlg

ausgerechnet wird.
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DoseMat: Diese Klasse wird in der Datei DoseMat.h deklariert und ist eine selbst pro-
grammierte Klasse, die sémtliche Variable iiber die Dosis-, 7- als auch Winkel-Verteilung
enthélt. Sie ist die wichtigste Datenstruktur im gesamten Programm und wird von den

meisten andern Klassen verwendet.

Typ Name Beschreibung

Zeichen filename Dateiname der importierten Datei

Zeichen programm Programmname aus dem Matrix exportiert wurde

Zeichen patient Name des Patienten

Zeichen algorithm Bezeichnung des Dosisberechnungsalgorithmus

Zeichen scale MafBstab, mit dem Verteilung dargestellt wird

Zeichen comment eventuelle Kommentare

Zahl column Spaltenanzahl der Matrix

Zahl row Zeilenanzahl der Matrix

Zahl isocolumn Spalte in der Normierungspunkt liegt

Zahl isorow Zeile in der Normierungspunkt liegt

Zahl x_roi_start enthilt Koordinaten der linken oberen
x_roi_end und rechten unteren Ecke des ausgewéhlten
y-_roi_start Bereiches = Region Of Interest (ROI)
y_roi_end

Zahl distancex,y Auflésung in x- und y-Richtung

Zahl max, maxroi globales Maximum und Maximum im ROI

Zahl treatmdose geplante Dosis im Referenz-, Normierungspunkt

Zahl mean, meanroi | globaler Mittelwert und Mittelwert im ROI

2D-Matrix | arrdose enthélt Werte der Verteilung

2D-Matrix | bitmatrix enthélt Farbbitwerte der Verteilung

1D-Matrix | diffhisto enthélt differentielle Histogrammdaten

1D-Matrix | kumbhisto enthélt kumulative Histogrammdaten

Bindrzahl | isoset Normierungspunkt gesetzt ja/nein

Binérzahl | dataread Daten eingelesen ja/nein

Binérzahl | limitdsp Darstellung limitieren ja/nein

Binérzahl | histoline Liniendiagramm darstellen ja/nein

Binérzahl | histobar Balkendiagramm darstellen ja/nein

Binérzahl | roi interessierender Bereich ausgew#ihlt ja/nein

Bild pbmpstr enthélt Daten fiir bildliche Darstellunng der

Verteilungen
Bildinfo pbmpinfo enthélt Informationen {iber pbmpstr
Tabelle 6.3: Wichtigste Datenelemente der Klasse DoseMat
CCDIlgSet: Diese Klasse wird in der Datei CDIgSet.h deklariert und ist ebenfalls

eine abgeleitete Klasse von der Basisklasse CDialog. In diesem FEinstellungen-Dialog
werden sdmtliche alphanumerischen Informationen wie Normierungspunktkoordinaten,
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Auflésung, Absolute Dosis, Berechnungskriterien, Darstellungsoptionen und Abmessun-
gen des ROI vom Anwender eingegeben.

CProfileView: Diese Klasse wird in der Datei ProfileView.h deklariert und ist eine
abgeleitete Klasse von der Basisklasse CDialog. Es werden aus den Dosismatrizen die
aktuell gewiinschte Zeile oder Spalte extrahiert und dargestellt. Sie stellt vor allem Funk-
tionen zum wechseln der Dosisprofile zur Verfiigung. Diese Klasse dient hauptséchlich
zur Darstellung der Dosisprofile.

Typ Name Beschreibung

1D-Matrix | calcprofile enthélt das Dosisprofil des TPS

1D-Matrix | filmprofile enthélt das Dosisprofil des Films

Zahl aktzeile Nummer des aktuell angezeigten Zeilenprofils
Zahl aktspalte Nummer des aktuell angezeigten Spaltenprofils
Binérzahl | m_columndir bei 0 Spaltenprofil, bei 1 Zeilenprofil

Funktion | CalcProfiles extrahiert die Profile aus den Dosismatrizen
Funktion | OnBnClickedRowincr | Auswahl des néchsten Profils

Funktion | OnBnClickedRowdecr | Auswahl des vorigen Profils

Funktion | OnBnClickedDirection | Wechsel zwischen Spalten- und Zeilenansicht

Tabelle 6.4: Datenelemente und Funktionen der Klasse CProfileView

CViewGamma: Diese Klasse wird in der Datei ViewGamma.h deklariert und ist eine
abgeleitete Klasse von der Basisklasse CDialog. In diesem Dialog werden die - und die
Winkel-Verteilung sowie das kumulative und differentielle Histogramm dargestellt. In

dieser Klasse befinden sich auch die Funktionen zum Abspeichern der Histogrammdaten
und der Bilder.

CColordlg: Diese Klasse wird in der Datei Colordlg.h deklariert und ist eine abgelei-
tete Klasse von der Basisklasse CDialog. In diesem Farb-Dialog wird lediglich die Palette
zur Bilddarstellung ausgewahlt.
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6.3.3 Wichtige Funktionen

OnFileImport

74

OnFilelmport ist in der Datei DosVerDlg.cpp definiert und ist eine Funktion der Klasse
CDosVerDlg. Sie wird durch einen Klick auf den Button “Import* aufgerufen und bildet
die Schnittstelle zwischen den Dateien und dem Programm. In der Abbildung 6.15 wird
der Ablauf kurz skizziert.

*.dct

aufgerufen

File-Dialog “"Datei &ffnen” wird

A

File-Dialog Ubergibt Dateiname
und Ort der Funktion

Y

Dateierweiterung wird analysiert

*.dad
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Abbildung 6.15: Ablauf der Funktion OnFilelmport
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Die néchsten drei Funktionen wurden zur Berechnung der 7-Verteilung entwickelt. Es
handelt sich um drei unterschiedliche Algorithmen, in jedem werden jedoch die Vertei-
lungen iiber den Normierungspunkt geometrisch gleich korreliert (siehe Abbildung 6.16).

Gemessene Dosisverteilung Berechnete Dosisverteilung
Spalte Normierungspunkt
Zeile >
=

Abbildung 6.16: Geometrische Korrelation von zwei Verteilungen
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OnCalcGamma

OnCalcGamma ist in der Datei DosVerDlg.cpp definiert und ist eine Funktion der Klasse
CDosVerDlg. Sie wird durch einen Klick auf den Button “Gamma“ aufgerufen und
berechnet die v-Verteilung. Diese Funktion beinhaltet einen Algorithmus, der bei der -
Berechnung jeden gemessenen Punkt mit jedem berechneten Punkt vergleicht. Dies hat
den entscheidenden Nachteil, dass grole Verteilungen viele Rechenschritte beinhalten
und die Berechnung damit langsam wird. Bei einer angenommenen Verteilung einer
Dimension von 200 Spalten mal 200 Zeilen bedeutet dies 200x 200 Dosispunkte, wobei fiir
jeden einzelnen 200 x 200 v-Werte berechnet werden miissen. Dies beinhaltet in Summe
1.600.000.000 Rechenschritte. In der Abbildung 6.17 wird der Ablauf kurz skizziert.

Gemessene Dosisverteilung Berechnete Dosisverteilung
mit 100 Dosiswerte mit 100 Dosiswerte

v am ersten Punkt ist Minimum
der Werte von vy,,....,7 0

Abbildung 6.17: y-Berechnung fiir ersten Dosiswert

OnCalcGammakl

OnCalcGammakl ist in der Datei DosVerDlg.cpp definiert und ist eine Funktion der
Klasse CDosVerDlg. Sie wird durch einen Klick auf den Button “Gamma < reg.” auf-
gerufen und berechnet die y-Verteilung. Diese Funktion beinhaltet einen Algorithmus
der bei der «-Berechnung jeden gemessenen Punkt mit einem eingeschrankten, quadra-
tischen Bereich aus der berechneten Dosisverteilung vergleicht. Die Grofie des quadra-
tischen Bereiches kann im Einstellungen-Dialog gewé&hlt werden und hat den Vorteil
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der schnelleren Berechnung der Verteilung. Ein Nachteil kann sein, dass der quadrati-
sche Bereich zu klein gewéhlt wird und sich ein Punkt mit einem niedrigeren v noch
ausserhalb befindet. In der Abbildung 6.18 wird der Ablauf kurz skizziert.

Gemessene Dosisverteilung Berechnete Dosisverteilung
mit 100 Dosiswerte mit 100 Dosiswerte

=
B e

- Om

vy am Punkt ist Minimum
der Werte von y,,....,5,

Abbildung 6.18: Berechnung der -Verteilung mit Einschrinkung auf quadr. Bereich

OnGammaOptimized

OnGammaOptimized ist in der Datei DosVerDlg.cpp definiert und ist eine Funktion
der Klasse CDosVerDlIg. Sie wird durch einen Klick auf den Button “Gamma opt.*
aufgerufen und berechnet die v-Verteilung. Diese Funktion beinhaltet einen Algorithmus,
der bei der y-Berechnung jeden gemessenen Punkt mit einem verdnderlichen Bereich
aus der berechneten Dosisverteilung vergleicht. Der verdnderliche Bereich ergibt sich
aus einer Abbruchbedingung (siehe Abbildung 6.19) und hat den Vorteil der exakten
und extrem schnellen Berechnung der Verteilung. In der Abbildung 6.19 wird der Ablauf
kurz skizziert. Es wird empfohlen hauptséchlich diesen Algorithmus zu verwenden.



KAPITEL 6. BESCHREIBUNG DER SOFTWARE “DOSVER*
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Kapitel 7

Beispiele und Ergebnisse

7.1 IMRT-Lungenphantom

Die Messungen wurden im Zuge einer IMRT-Studie der Univ. Klinik fiir Strahlentherapie
und Strahlenbiologie des AKH Wien in Kooperation von DI Pavel Dvorak (Dissertant
der TU Prag) und mir durchgefiihrt. Die Studie behandelt die Auswirkung der IMRT auf
die extrakranielle stereotaktische Strahlentherapie. Einer der Schwerpunkte war dabei
die dosimetrische Verifikation der IMRT-Plédne im Falle grofler Inhomogenitéten und der
Vergleich zum homogenen Fall. Zu diesem Zweck wurde ein spezielles Lungenphantom
und ein homogenes Phantom verwendet.

7.1.1 Aufbau
Das heterogene Lungenphantom ist 30 cm breit, 20 cm tief und 16 cm hoch (siche Ab-

bildung 7.1).
N\ 2cm

Filrn OS >
Tumormodell
acm R Tcm
R mm® NN L
Flm US —r» X
W N
Solid-water Kork Polystyrol

Abbildung 7.1: Heterogenes Lungenphantom

79
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Es wurden Korkplatten als lungendquivalentes Material verwendet. Das Tumormodell
ist ein schwarzer Polystyrol-Zylinder mit 5 cm Linge und 5 cm Durchmesser. Das homo-
gene Phantom ist entsprechend einfacher und besteht nur aus Solid-Water-Platten. In
beiden Modellen wurden die Filme in den selben coronalen Schichten platziert. Fiir bei-
de Modelle wurde ein einzelnes Stehfeld (Gantrywinkel = 0, Feldgrofie = 10 em x 10¢m,
SSD = 92 c¢m) und ein IMRT-Plan mit BrainSCAN und HELAX erstellt. Bei der Be-
strahlung wurde fiir BrainSCAN der pMLC von BrainLAB und fiir HELAX der MLC
des LINAC verwendet sowie mit der “step & shoot“ Technik und 6 MV bestrahlt, um
2 Gy im Isozentrum zu erhalten. Die Auflésung der Dosisverteilungen betrdgt 1 mm in
x- und y-Richtung.

7.1.2 Auswertung

Es wurden die beiden relativen Dosisverteilungen wie in Kapitel 6.2.1 beschrieben vergli-
chen und die Daten fiir beide Geometrien und Phantommodelle ausgewertet. Zusétzlich
wurden auch Absolutdosismessungen mit einer Ionisationkammer durchgefiihrt. Im ku-
mulativen Histogramm (siehe z.B. Abbildung 7.3) ist “Anteil“ als der Flichenanteil der
gesamten ROI der y-Index-Verteilung zu verstehen.

1-Feld Geometrie

Homogenes Phantom: Aus Tabelle 7.1 und den Abbildungen 7.2 und 7.3 ist deut-
lich zu erkennen, dass die berechnete und gemessene Dosisverteilung in der zentralen
Schicht, also in der Schicht des Isozentrums, am besten miteinander iibereinstimmen.
Dieser Trend ist auch in den nachfolgenden Auswertungen der 1-Feld-Geometrie zu er-
kennen. Einzige Ausnahme ist hier die untere Schicht bei der HELAX-Messung. Auffillig
ist auch dass, zumindest bis auf den homogenen Fall mit BrainSCAN, immer die oberste
Schicht die schlechtesten Ergebnisse lieferte.

Der ~-Index von ungeféhr 1 im Niedrigdosisbereich (griine Flachen in der -Verteilung)
lésst sich durch die dortige hhere Empfindlichkeit des Films und somit einem erhohten
Dosisunterschied erkldren. Bei der Auswertung mit unterschiedlichen DTA-Kriterien
(3 mm sowie 4 mm) ist ein geringer Einfluss zu erkennen.

In der Abbildung 7.4 ist die teilweise schlechte Modellierung des Halbschattens durch
das BrainSCAN-Planungssystem zu beobachten. Im Vergleich dazu siehe das ~-Index
Bild von HELAX in Abbildung 7.5. Die vier Punkte in der Abbildung und in allen wei-
teren Verteilungsbildern stellen die Markierungen des Normalisierungspunktes dar und
befinden sich deshalb ausserhalb der ROI.

Die Absolutmessung mit der Ionisationskammer beim homogenen Phantom im Isozen-
trum ergab fiir HELAX eine Abweichung von 1,5 % und fiir BrainSCAN eine Abweichung
von 2,6 %.
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TPS: BrainSCAN HELAX
Kriterien: 3 %, 3 mm 3 %, 4 mm 3 %, 3 mm 3 %, 4 mm
Schicht: [|ZS [0S |US [ZS [OS |US [ZS [OS |US |ZS |OS |US
Vrmean: 0,44 | 0,66 | 0,70 | 0,41 | 0,62 | 0,66 | 0,57 | 0,77 | 0,43 | 0,53 | 0,71 | 0,38
Vmaz: 2,62 3,46 |1,91 259 335|189 |1,89 253|130 189|252 1,25
vy>11[%]: |53 [129]21,6 |47 |94 |180]59 |251|38 |45 |21,1]|138
Tabelle 7.1: Auswertung homogenes Phantom mit 1-Feld-Geometrie
ZS ... Zentrale Schicht
oS ... Obere Schicht
Us ... Untere Schicht
Ymaz ---- maximaler v-Index in Verteilung
Ymean --- Mittelwert des y-Index in Verteilung
v > 1 ... Prozentsatz des y-Indexflichenanteils in ROI mit Wert grofier 1
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Abbildung 7.2: Kumulatives Histogramm des ~-Index fiir BrainSCAN bei 1-Feld-
Geometrie und homogenen Phantom
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Abbildung 7.3: Kumulatives Histogramm des y-Index fiir HELAX bei 1-Feld-Geometrie
und homogenen Phantom

y-Indexverteilung

Halbschatten

Pii2 (DTA}

- Fig

Abbildung 7.4: y-Index- und Winkelverteilung fiir BrainSCAN bei 1-Feld-Geometrie und
homogenen Phantom mit Kriterien 3 %, 3 mm
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y-Indexverteilung

. — T

- P4

Abbildung 7.5: y-Index- und Winkelverteilung fiir HELAX bei 1-Feld-Geometrie und
homogenen Phantom mit Kriterien 3 %, 3 mm

Heterogenes Phantom: Die schlechte Ubereinstimmung laut Tabelle 7.2 und den
Abbildungen 7.6, 7.7 im heterogenen Phantom ist meiner Ansicht nach auf einen sy-
stematischen Fehler bei den Messungen zuriickzufiihren, zumal die Ergebnisse in der
IMRT-Geometrie viel besser ausgefallen sind. Ein weiterer Grund ist die in Kapitel
3.3.1 erwihnte Schwiche von Pencil-Beam-Algorithmen in Bereichen von Inhomoge-
nitdten. Die Absolutmessung mit der Ionisationskammer beim heterogenen Phantom
lieferte auch groflere Abweichungen und ergab im Isozentrum fiir HELAX eine Abwei-
chung von 3,1 % und fiir BrainSCAN eine Abweichung von 5,7 %. Diese relativ hohen
Abweichungen in der Absolutmessung lassen auf einen systematischen Fehler bei den
Messungen schliefen und ist Gegenstand weiterer Untersuchungen.

TPS: BrainSCAN HELAX

Kriterien: 3 %, 3 mm 3 %, 4 mm 3 %, 3 mm 3 %, 4 mm
Schicht: 7S ‘ 0OS ‘ US | ZS ‘ OS ‘ US | ZS ‘ 0OS ‘ US | ZS ‘ OS ‘ US
Yinean: 1,21 1,40 | 1,12 | 1,07 | 1,25 | 1,00 | 1,03 | 1,36 | 1,09 | 0,90 | 1,21 | 0,97
Yrnaz: 3,01 | 3,36 | 2,90 | 2,98 | 3,35 | 2,47 | 2,85 | 3,56 | 3,24 | 2,30 | 3,04 | 2,73
v >1[%]: || 65,3 ] 753|604 |59,1|70,1]|533]50,2|71,4|50,8|40,3 | 63,2 | 42,8

Tabelle 7.2: Auswertung heterogenes Phantom mit 1-Feld-Geometrie
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Abbildung 7.6: Kumulatives Histogramm des y-Index fiir HELAX bei 1-Feld-Geometrie
und heterogenem Phantom
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Abbildung 7.7: Kumulatives Histogramm des ~-Index fiir BrainSCAN bei 1-Feld-
Geometrie und heterogenem Phantom
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IMRT-Geometrie

In dieser Auswertung ist zu beobachten, dass im Falle der zentralen Schicht die schlech-
testen Ergebnisse erzielt wurden (siehe Abbildung 7.10). Meiner Ansicht nach ist dies
ebenfalls auf die schlechte Modellierung durch den Pencil-Beam von Inhomogenititen in
der Néhe von homogenen Volumen (Tumor aus Polystyrol) zu erkliaren. In den anderen
Schichten tritt dieser Effekt nicht auf, da dort die Schicht nur von inhomogenen Material
umgeben ist. Siehe auch hierzu die Bemerkungen von Kapitel 3.5.1. Auch hier sind die
Auswirkungen der unterschiedlichen Kriterien gering.

Die Absolutmessung mit der Ionisationskammer beim heterogenen Phantom im Isozen-
trum ergab fiir HELAX eine Abweichung von 3,1 % und fiir BrainSCAN eine Abweichung
von 2,8 %.

TPS: BrainSCAN HELAX

Kriterien: 3 %, 3 mm 3 %, 4 mm 3 %, 3 mm 3 %, 4 mm
Schicht: 7S ‘ 0OS ‘ US | ZS ‘ OS ‘ US | ZS ‘ 0OS ‘ US | ZS ‘ OS ‘ US
Vmean' 0,84 | 0,70 | 0,72 | 0,79 | 0,67 | 0,68 | 0,86 | 0,64 | 0,75 | 0,80 | 0,61 | 0,70
Vmaz: 4,19 | 2,10 | 2,10 | 3,74 | 2,07 | 1,73 | 3,42 | 2,30 | 3,51 | 2,86 | 2,03 | 3,18
v>11[%]: 22683 | 11,2194 |58 |79 |27,2| 114|187 (238 ]9,1 | 14,9

Tabelle 7.3: Auswertung heterogenes Phantom mit IMRT-Geometrie
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Abbildung 7.8: Kumulatives Histogramm des y-Index fiir HELAX bei IMRT-Geometrie
und heterogenem Phantom
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Abbildung 7.9: Kumulatives Histogramm des ~v-Index fiir BrainSCAN bei IMRT-
Geometrie und heterogenem Phantom

y-Indexverteilung

Abbildung 7.10: y-Index- und Winkelverteilung fiir BrainSCAN bei IMRT-Geometrie
und heterogenem Phantom mit Kriterien 3 % und 3 mm
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Abbildung 7.11: y-Index- und Winkelverteilung fiir HELAX bei IMRT-Geometrie und
heterogenem Phantom mit Kriterien 3 % und 3 mm

7.2 Stereotaktisches Augenphantom

An der Univ. Klinik fiir Strahlentherapie und Strahlenbiologie des AKH Wien wurde
eine spezielle Technik zur nicht invasiven Fixation und stereotaktischen Behandlung von
Aderhautmelanomen entwickelt [5]. Mit Hilfe eines montierten Spiegels iiber dem zu be-
handelnden Auge kann dieses mit einer Kamera beobachtet und durch Konzentration
auf eine Lichtquelle fixiert werden. Bedingt durch die geringe Tiefe des Zielvolumens un-
ter der Korperoberfliche und der Dichteinhomogenitéiten des Gewebes im Kopfbereich
ergaben sich spezielle Fragestellungen hinsichtlich der Genauigkeit der vom Planungs-
system errechneten Dosisverteilungen. Bei solchen Behandlungen werden im Regelfall 8
bis 12 Felder verwendet und es besteht bis auf den Spiegel kein Unterschied zu sonstigen
kraniellen stereotaktischen Behandlungen. Die Felder sollten zwar von jedem Planer so
gelegt werden, dass die Montageeinrichtung des Spiegels keinen Einfluss hat, es wurde
jedoch der Einfluss auf die Dosisverteilungen mit einem eigens entwickelten Phantom
untersucht.

7.2.1 Aufbau

Das Augenphantom (siche Abbildung 7.12) besteht aus schwarzem Polystyrol und wurde
schon fiir mehrere Studien verwendet. Es wurden 4 Filme (auch EDR2) in unterschied-
lichen Tiefen (8 mm, 15 mm, 20 mm, 25 mm) im Phantom positioniert. Die Messungen
am Augenphantom wurden von DI Bernhard Petersch im Rahmen seiner Dissertation
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durchgefiihrt jedoch von mir spiter mit dem neuen Verfahren ausgewertet. Die Auflésung
der Dosisverteilungen betragt 0,26 mm.

7.2.2 Auswertung

Abbildung 7.12: Bild des Augenphantoms

Schichten

Hier zeigt sich eine sehr gute Ubereinstimmung der berechneten Verteilung mit der
gemessenen Verteilung. Bemerkenswert sind auch die geringen Unterschiede in den ein-
zelnen Schichten. Der grofie Maximalwert des y-Index in der Isozentrumsschicht ist
durch die hohe Dosisdifferenz zu erkléren, da die Verdnderung des DTA-Kriteriums von
3 auf 4 mm faktisch keinen Einfluss hat. Eine mogliche Erklarung fiir diesen hohen
~v-Wert ist die hohe applizierte Dosis (4 Gy) in diesem Bereich. Bei einer solchen starken
Schwirzung des Films gelangt der Filmscanner in einen Bereich mit schlechtem Signal-
Rausch-Verhiltnis. Das Rauschen tragt einen Grofiteil zum Signal bei. Dies ist in der
~-Verteilung sichtbar (siehe dazu Abbildung 7.14). Genauers untersucht wurde dieser
Einfluss in einer Projektarbeit von Peter Winkler [25].

TPS: BrainSCAN
Kriterien: 3 %, 3 mm 3 %, 4 mm
Schicht [mm]: | 8 | 15 |20 (Iso) | 25 | 8 | 15 [20 (Iso) | 25
Vmean: 0,40 10,35 038 [0,42]0,36|0,32| 0,34 |0,37
Vmaz: 3,28 | 2,45 5,23 4,69 | 2,86 | 2,42 2,23 4,68
v >1 [%]: 22 | 14 3,8 51 | 1,7 0,7 1,4 3,5

Tabelle 7.4: Auswertung homogenes Augenphantom mit IMRT-Geometrie
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7.3 IMRT-Prostataphantom

Im Rahmen einer Dissertation wurde die IMRT unter Verwendung der “Step-and-Shoot*-
Technik an der Univ. Klinik fiir Strahlentherapie und Strahlenbiologie im AKH Wien
implementiert. Zu diesem Zweck sind auch patientenspezifische Qualitatssicherungsmaf-
nahmen in Form einer Dosisverifikation mit neu entwickelten Phantomen fiir Prostata-
und HNO-Behandlungen notwendig.

7.3.1 Aufbau

Das Prostataphantom (siehe Abbildung 7.15) wurde speziell fiir die IMRT-Dosisverifika-
tion an der in der Univ. Klinik fiir Strahlentherapie und Strahlenbiologie im AKH Wien
entwickelt und besteht aus mehreren Platten von schwarzem Polystyrol. In den jeweiligen
Filmschichten sind vier Nadeln in den Platten zur Markierung des Normierungspunk-
tes im Film befestigt. Jeder der verifizierten Patientenpldne wurde auf das Prostata-
Phantom iibertragen und mit den Phantomparametern unter Beibehaltung der Photo-
nenfluenzen neu berechnet.

Die IMRT-Verifikation der Patientenpldne wurde von DI Bernhard Kroupa mit mei-
ner Mithilfe durchgefiihrt. Die Auflosung der Dosisverteilungen betrdgt bei Patient 1
und Patient 2 1,69 mm, bei Patient 3 einmal 1,69 mm und einmal 0,85 mm.

Abbildung 7.15: Bild des Prostataphantoms
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7.3.2 Auswertung

Der Prozess der Dosisverifikation vom Zeitpunkt der LINAC-Vorbereitung bis zum Aus-
werten der letzten Ergebnisse beanspruchte pro Patient 4 Stunden.

Bei allen 3 Patienten waren die Ergebnisse sehr zufriedenstellend. Am Beispiel der obe-
ren Schicht des 1. Patienten ist deutlich, wie es zu einer Unterdosierung aufgrund der
schlechten Modellierung des Halbschattens kommt (siehe Abbildung 7.19). Im einge-
zeichneten Bereich addieren sich die Halbschatten mehrerer Felder. Dies fithrt zu einer
deutlichen Unterdosierung. In diesem Bild sind auch deutlich die einzelnen Beams in der
Winkelverteilung aufgrund des iiberwiegenden DTA-Anteils bei der y-Index-Berechnung
zu erkennen.

Bei Verwendung der Kriterien 3 % und 3 mm ist der Flachenanteil mit v > 1 bis
auf den oben erwdhnten Fall bei allen 3 Patienten unter 10 %, bei der alleinigen Be-
trachtung der zentralen Schicht sogar unter 6 %. Diese zwei Werte wiirden sich daher
als vorlaufiges Akzeptanzkriterium der Dosisverifikation anbieten. Bei der Verwendung
anderer Kriterien (2 %, 3 mm; 3 %, 4 mm) miisste man jedoch diese Werte entsprechend
anpassen.

Die Unterschiede in der Auflésung wie sie bei Patient 3 untersucht wurden, sind meiner
Meinung nach zu vernachléssigen.

TPS: HELAX

Kriterien: 2 %, 3 mm 3 %, 3 mm 3 %, 4 mm

Schicht: ZS |OS |US |ZS |OS |US |[ZS |OS |US
PR 0.49 | 0.85] 0,66 | 037 ] 0.60 ] 0.50 | 0.34 [ 0.60 | 0.46
P 191 | 6,10 | 2,75 | 1,57 | 4,74 | 2,34 | 1,34 | 4,37 | 2,01
vy>11[%]: |50 |283]195|1,5 |188 (85 |04 | 15255

Tabelle 7.5: Auswertung Prostataphantom mit IMRT-Geometrie - Patient 1

TPS: HELAX

Kriterien: 2 %, 3 mm 3 %, 3 mm 3 %, 4 mm

Schicht: ZS |OS |US |ZS |OS |US |ZS |OS |US
PR 0.58 | 0.67] 058|044 ]050] 043040 ]0.46 ] 0.40
R 3.65 | 5.30 | 2,84 | 2,62 | 3,84 | 1,94 | 2,50 | 3.62 | 1,90
v > 1% | 13,5 [ 184 | 11,6 | 6,0 | 6,5 |26 |44 |43 |16

Tabelle 7.6: Auswertung Prostataphantom mit IMRT-Geometrie - Patient 2
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TPS: HELAX

Auflésung: 1.69 mm 0.85 mm

Kriterien: | 2%,3mm | 3%,3mm | 3%.,4mm | 2%.,3mm | 3%,3mm | 3%,4mm
Schicht: 7S 7S 7S 7S 7S 7S
Vimean: 0,48 0,36 0,33 0,47 0,37 0,33
Vmaz: 1,68 1,23 1,16 1,79 1,20 1,20
v>11[%]: || 5,2 0,7 0,2 6,7 0,8 0,4

Tabelle 7.7: Auswertung Prostataphantom mit IMRT-Geometrie - Patient 3
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Abbildung 7.16: Kumulatives Histogramm des ~-Index des 1. Patienten bei Kriterium
3 %, 3 mm
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Abbildung 7.17: Kumulatives Histogramm des 7-Index des 2. Patienten bei den Kriterien
3 %, 3 mm
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Abbildung 7.18: Kumulatives Histogramm des 7-Index des 3. Patienten bei verschiede-
nen Auflésungen und Kriterien
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Abbildung 7.19: v- und Winkelverteilung der ZS und OS bei Patient 1 und den Kriterien
3 %, 3 mm



Kapitel 8

Zusammenfassung

8.1 Diskussion

Die in Kapitel 7 angefiihrten Beispiele haben gezeigt, dass das «-Index-Verfahren selbst
und die Implementierung des Verfahrens im klinischen Alltag grofes Potential hat und
die Entwicklung zu einem Standard in der IMRT-Dosisverifikation sehr wahrscheinlich
ist. Das neue Auswerteverfahren trigt zur besseren Fehlererkennung und damit zur
Erfiilllung der Anforderungen aus der Qualitétssicherung bei.

Derzeit ist es mit diesem Programm noch nicht moglich, die ROI auf z.B. die Feld-
grofe festzulegen. Somit wére die ROI in jeder Verteilung fix vorgegeben. Momentan
beeinflusst jedoch die individuell, manuelle Wahl der ROI die Ergebnisse beim Ausrech-
nen des Flachenanteils mit v > 1 in geringer Weise.

Um eine starke Variation zu vermeiden wurde die ROI in jeder exportierten Verteilung
eingezeichnet, sowie die Spalten- und Zeilenangaben in den exportierten Histogram-
men mitdokumentiert. Weiters ist zu erwéahnen, dass bei der klinischen Dosisverifikation
mit dem Prostataphantom der Einfluss dusserst gering ist. Hier konnte man eine Stan-
dardabweichung der Punktezahl in der ROI vom Mittelwert der Punkteanzahl in allen
Ebenen der 3 Patienten von 3,16 % beobachten. Durch die fixe Montage der Nadeln
zur Markierung des Normierungspunktes im Phantom wird die ROI immer so gewihlt,
dass die Einstiche ausgenommen sind und somit eine gewisse Konstanz in der ROI-Wahl
gegeben ist. Bei den noch héndisch markierten Messungen wird daher empfohlen, durch
ein Messen der Abstédnde die Konstanz sicherzustellen. Im heterogenen Lungenphantom
mit IMRT-Geometrie wurde eine Standardabweichung der Punktezahl in der ROI von
8,29 %, beim Augenphantom von 5,49 % beobachtet.

Weiters unberiicksichtigt bleibt die mogliche Rotation der Dosisverteilungen. Es konnen
zwar Verschiebungen in x- und y-Richtung durch die Wahl der Normierungspunkte
durchgefiihrt werden, eine Korrektur einer Rotation der beiden Verteilungen gegenein-
ander kann jedoch nicht korrigiert werden.

95
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Es zeigt sich, dass die Prozentanzahl der Punkte mit v > 1 als gutes Entscheidungs-
kriterium verwendbar ist. Bei Verwendung des 3 % und 3 mm Kriteriums sollte man je
nach betrachteter Schicht unterschiedliche Werte fiir die zu akzeptierende Prozentzahl
festlegen. Bei weiteren klinischen Dosisverifikationen wird sich zeigen, ob die in Kapitel
7.3.2 erwahnten 6 % fiir die Normierungspunktschicht und die 10 % in anderen Schich-
ten sich als praktikables Akzeptanzkriterium erweisen.

Vereinzelte “Punkte” in denen der 7-Index den Wert 1 iibersteigt sind als nicht kri-
tisch anzusehen. Erhchte Aufmerksamkeit sollte jedoch bei ganzen Fléchen geboten sein.

Besonders zu beobachten war auch die S-Form des kumulativen Histogramms bei den
Auswertungen zum heterogenen Lungenphantom. Diese bedeutet, dass bei den geringen
~v-Werten keine groflen Flédchenanteile mehr hinzukommen und somit ein grofler Teil der
Flidche erhohte v-Werte aufweist. In den Untersuchungen ist die schlechte Modelierung
von heterogenem Material durch die Verwendung von Pencil-Beam-Algorithmen in den
derzeitigen Planungssystemen deutlich zu erkennen.

Bestitigt hat sich der flexible Einsatz der Software. Die Dosisverifikation wurde an
3 unterschiedlichen Phantommodellen und 2 Planungssystemen durchgefiihrt. Sie wird
daher den Anforderungen der Univ. Klinik fiir Strahlentherapie und Strahlenbiologie
gerecht. Die Moglichkeiten der Verteilungsdarstellung in Form von Dosisdifferenzbil-
dern, Dosisprofilen sowie v- und Winkelverteilung in verschiedenen Farbskalen macht
die Software zu einem starken Analysewerkzeug und findet deshalb auch hoffentlich
héufig Anwendung in der Klinik. Festzuhalten ist auch noch die erzielte Minimierung
des Zeitaufwandes des gesamten Verifikationsprozesses auf einen halben Tag.

Mit dieser Diplomarbeit wurde eine Methode der Dosisverifikation zur quantitativen
Evaluierung vorgestellt. Die beschriebene Software und die dazugehorigen Arbeitsablaufe
sind sicherlich noch nicht perfekt, jedoch soll diese erste Version dazu dienen, Erfah-
rungen mit dem ~-Index zu sammeln und diese in weiteren Auswertungsmoglichkeiten
einfliefen zu lassen. Sie soll auch dazu dienen, eine Definition von Akzeptanzkriterien in
der patientenspezifischen Qualitiatssicherung und der Kommissionierung von Planungs-
systemen &hnlich den Van Dyk Kriterien in der konventionellen Strahlentherapie zu
ermoglichen.

8.2 Ausblick

Fiir die Zukunft wére eine Verdnderung des y-Index-Kriteriums vorstellbar. Statt des
Ellipsoides kénnte man einen Zylinder oder Konus verwenden. Die Grofie des Ellipsoides
ist jetzt schon durch Verdnderung der 3 % und 3 mm einstellbar. Ausserdem kénnte das
Dosisdifferenzkriterium zu einer Funktion der Raumkoordinaten gemacht werden, um
die Sensitivitdt in bestimmten Regionen zu verdndern. Gerade im Niedrigdosisbereich
(sieche Abbildung 7.4) wire ein unterschiedliches Kriterium in der Dosisdifferenz sinn-
voll.
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Ebenso wie die Dosisdifferenz- und DTA-Berechnung nach deren Anerkennung als Stan-
dardverifikation von Planungssystemen in der CRT in diversen Verifikationspaketen Ein-
zug gehalten hat, wére dies fiir den v-Index wiinschenswert.

Vorstellbar fiir die Zukunft wire auch ein Einsatz der Software bei dem Vergleich der Do-
sisverteilungen von zwei unterschiedlichen Plénen oder die Anwendung des y-Kriteriums
auf den Vergleich zweier gemessener Verteilungen mit unterschiedlichen Parametern. Als
weitere mogliche Anwendung kénnte diese Software den Vergleich von mit Portal Ima-
ging Geréten gemessenen Dosisverteilungen mit den Pléanen online durchfiihren und
somit dem relativ neuen Gebiet der bildunterstiitzten Strahlentherapie dienen. Diese
oder &hnliche Fragestellungen konnten in weiteren Diplomarbeiten oder Dissertationen
behandelt werden.
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