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Kapitel 1
Einleitung

Jedes Jahr erkranken in Deutschland schitzungsweise 350.000 Menschen neu an
Krebs. In der modernen Onkologie stehen mit der Strahlentherapie, der Chirurgie
und der Chemotherapie drei wichtige Instrumente fiir die Behandlung von Tumor-
erkrankungen zur Verfiigung. Wihrend die Chemotherapie die systematische Be-
handlung erlaubt und im gesamten Korper wirkt, stellen Chirurgie sowie Strahlen-
therapie lokale Behandlungsmafinahmen dar, deren Wirkung auf den Ort der An-
wendung beschrénkt ist. Lokale Therapiemafinahmen sind nutzbar und versprechen
eine Heilung, sofern keine Metastasenbildung vorliegt. Die Strahlentherapie wird ins-
besondere bei weit fortgeschrittenen Tumoren und solchen in besonders kritischen
Lagen (beispielsweise an der Schidelbasis oder nahe am Sehnerv) eingesetzt, wenn
eine radikale operative Entfernung schwierig ist oder deutliche Einschrinkungen der
Lebensqualitit der Patienten zur Folge hiitte. Es zeigt sich, dass bei etwa 40 % al-
ler dauerhaften Tumorheilungen eine Therapie mit ionisierender Strahlung entweder

Bestandteil der Behandlung oder einzige Behandlungsform war [21].

Das Ziel der Strahlentherapie besteht darin, lokal im Bereich des sog. Planungs—
Zielvolumens (engl. PTV! = planning target volume) eine adiquate Dosis zu depo-
nieren und dadurch mit hoher Wahrscheinlichkeit die in diesem Gebiet befindlichen
Tumorzellen zu vernichten. Gleichzeitig soll die Strahlenbelastung des umgebenden
gesunden Gewebes moglichst gering gehalten werden, um akute, vor allem aber lang-

fristige Nebenwirkungen und damit negative Auswirkungen auf die Lebensqualitét

Das PTV setzt sich zusammen aus dem klinischen Zielvolumen (engl. CTV = clinical target
volume), welches neben dem makroskopischen Tumorvolumen mégliche bereits von Tumorzellen
infiltrierte Nachbargebiete umfasst, sowie einem definierten Sicherheitssaum um das CTV, der den
geometrischen Unsicherheiten wiahrend der Bestrahlung Rechnung tragt.
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der Patienten zu vermeiden. Mit der sog. intensitdtsmodulierten Strahlentherapie
(engl. IMRT = intensity modulated radiotherapy), einem Verfahren, das die konse-
quente Weiterentwicklung konventioneller konformierender Bestrahlungstechniken
mittels externer Photonenfelder darstellt, steht eine Moglichkeit zur Verfiigung, die-
ses Ziel zu erreichen [10, 35, 76, 77].

IMRT bezeichnet eine Behandlung, bei der die strahlenbiologisch begriindet frak-
tionierte Bestrahlung eines Patienten, im Gegensatz zu herkémmlichen Techniken,
nicht mittels Feldern mit homogener Photonenfluenz erfolgt, sondern diese innerhalb
der Feldgrenzen rdumlich moduliert wird. Neben den konventionellen Freiheitsgra-
den (Photonenenergie; Einstrahlrichtung, Form und Anzahl der Bestrahlungsfelder)
stehen damit fiir die Bestrahlungsplanung zusétzliche Freiheitsgrade zur Verfiigung,
die es ermoglichen, Dosisverteilungen an nahezu beliebig geformte Zielvolumina an-
zupassen.

Die erhohte Zahl der Freiheitsgrade steigert die Komplexitét des Planungsprozesses
sowie der Behandlung drastisch. Die dreidimensionale (3D) Bestrahlungsplanung bei
IMRT, basierend auf 3D-Computertomographie (CT)-Bilddatenséitzen, muss com-
putergestiitzt erfolgen und stellt hochste Anforderungen an die verwendeten Algo-
rithmen. Auch die Applikation am Patienten erfolgt ausschliellich rechnergestiitzt.
Die 3D-konformen Dosisverteilungen verlangen wiahrend des gesamten Behandlungs-

verlaufs (typischerweise 7 Wochen) héchste Prézision bei der Patientenlagerung.

Aufgrund des hohen Konformationsgrades bei IMRT werden Dosiseskalationen im
Bereich des PTV moglich, die zu einer Verbesserung der Tumorkontrolle beitra-
gen konnen. Weiterhin kann das Konzept einer bildgesteuerten Strahlentherapie
(engl. IGRT = image guided radiotherapy) zur besseren Erfassung des Tumorvolu-
mens sowie die Strahlentherapieplanung auf der Grundlage funktioneller Bildgebung
(z. B. Positronen-Emissions—Tomographie (PET)) mit gezielter Dosis-Inhomogeni-

sierung im Zielvolumen realisiert werden.

Trotz der viel versprechenden Méglichkeiten, welche die IMRT bietet, hat sich das
Verfahren noch nicht als Standardverfahren etablieren konnen, was auf die hohen
Anforderungen an die Qualititssicherung des gesamten Prozesses, beginnend mit
der Durchfithrung und Verifikation der Dosisberechnung bis hin zur Applikation am

Patienten, und auf unzulédngliche Qualitédtssicherungskonzepte zuriickzufiihren ist.

Es war das Ziel der vorliegenden Arbeit ...

e ... ein Konzept fiir die effiziente klinische Dosimetrie fluenzmodulierter Be-

strahlungspléne zu entwickeln. Hierzu mussten zunéchst geeignete Messmittel



ausgewihlt und deren Eigenschaften sowie praktische Verwendbarkeit genauer
untersucht werden. Theoretische Uberlegungen zur Wahl geeigneter Messorte
wurden angestellt, Messprotokolle fiir den Gebrauch in der klinischen Routine
im Hinblick auf eine Monte-Carlo-basierte Dosisberechnung erarbeitet und die

Frage nach einer effizienten Auswerteprozedur der Dosimetriedaten erdrtert.

e ... im Hinblick auf IMRT der Prostata im Rahmen einer Patientenstudie fest-
zustellen, welche Moglichkeiten Patienten—Lagerungshilfen fiir eine verbesserte
Lagerungsgenauigkeit im Beckenbereich bieten. Protokolle zur Lagerungsveri-
fikation wéihrend des gesamten Behandlungsverlaufs wurden erarbeitet und
aus den festgestellten Lagerungsunsicherheiten wurden Konsequenzen fiir die
Grofle des PTV bei fluenzmodulierten Prostata—Bestrahlungen gezogen und
mit der Genauigkeit der Applikation in Verbindung gebracht.

e ... verschiedene ergiinzende Plausibilititstests (der Feldform und der zu ap-
plizierenden Monitoreinheiten), die im Rahmen der physikalischen Qualitéts-

sicherung bei IMRT von Bedeutung sind, zu entwickeln.

Die Umsetzung dieser physikalischen Qualititssicherungskonzepte und insbesondere
der dosimetrischen Verifikationsprozedur ermdoglichte die erfolgreiche klinische Im-

plementierung von IMRT an der Tiibinger Universitétsklinik.






Kapitel 2
Fluenzmodulierte Strahlentherapie

Zunéchst soll das Prinzip einer Strahlentherapie mit fluenzmodulierten Feldern né-
her erlautert und die géngigsten IMRT-Bestrahlungstechniken vorgestellt werden,
bevor anschlieflend auf IMRT als klinisches Routineverfahren, die damit verkniipfte
Verifikationsproblematik und die Moglichkeiten der Monte-Carlo-Dosisberechnung
eingegangen wird.

2.1 Prinzip und Bestrahlungstechniken

Die Idee der sog. intensitdtsmodulierten Photonen—Strahlentherapie besteht darin,
durch eine zusétzliche Fluenzmodulation der Bestrahlungsfelder Feldkonfiguratio-
nen bestimmen zu konnen, die auch fiir komplexe Patientengeometrien (z. B. kon-

kav geformte PTV) hochkonforme Dosisverteilungen zulassen.! Die Planung solcher

!Die Photonenfluenz ®(7) (engl. photon fluence) im Punkt 7 eines Strahlenfeldes folgt aus der
Photonenflussdichte (¢, 7) (engl. photon fluz density [4]) durch Integration iiber die Zeit ¢:

to to 2N
o) = [ prd=[ &

. . TtdA dt.
Dabei beschreibt d? N die doppelt differentielle Zahl der Photonen, die ein kugelférmiges Volumen-
element mit Querschnittsfliche dA im Zeitintervall dt = (¢ — t;) durchqueren.
Die Absorption dieser ionisiertenden Strahlung im Gewebe fiihrt zu einer (Energie—)Dosisverteilung
D(&) im Patienten. Die Abbildung von Fluenz ® auf Dosis D erfolgt durch den masse- und fluenz-
bezogenen Energieabsorptionsoperator O, welcher von der Verteilung der energieabsorbierenden
Materie im Raum abhéngt:

®— 0@ P =D().
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optimaler Konfigurationen kann, aufgrund der grofien Zahl zu optimierender Pa-
rameter, nicht mehr manuell durchgefiihrt werden, sondern muss computergestiitzt
erfolgen. Dem Bestrahlungsplanungssystem (engl. TPS = treatment planning sys-
tem) werden dafiir vom Planer die wihrend der Optimierung zu beriicksichtigenden
Strukturen (PTV, Risikoorgane (engl. OAR = organ at risk)) samt genauen Dosis-
vorgaben (Minimal-/Maximaldosiswerte, Dosis—Volumen—Beschrinkungen etc.), die
Anzahl der Bestrahlungsfelder, deren Einstrahlrichtungen und die zu verwendende
Photonenenergie vorgegeben. Das TPS erzeugt, basierend auf diesen Vorgaben, einen
Bestrahlungsplan, ermittelt die erforderlichen Fluenzverteilungen der Felder und be-
rechnet anhand der Dichteinformationen aus den CT-Daten des Patienten die damit
verbundene Dosisverteilung im Patienten. Sofern das Resultat akzeptabel ist, wird
der Plan fiir die Applikation ausgewihlt, ansonsten eine Nachoptimierung durch-
gefiihrt.

Dieses numerisch zu lésende Problem, ausgehend von bestimmten Dosisvorgaben
die Fluenzverteilungen von Feldern zu bestimmen, welche die Vorgaben bestmoglich
umsetzen, bezeichnet man als ,Inverse Planung“ [8, 64, 76]. Da das Problem eng
verwandt ist mit dem der Bildrekonstruktion bei bildgebenden Verfahren wie CT
oder SPECT (Single-Photonen—Emissions—Computertomographie), lehnt sich die
Losung des inversen Problems der Strahlentherapie—Planung hiufig an die dort
verwendeten Verfahren an. Verschiedene Nebenbedingungen verbieten jedoch eine
exakte Losung. Aus diesem Grund, aber auch um Berechnungen in einer akzeptab-
len Zeit durchfiihren zu kénnen, werden hiufig zur Dosisberechnung Ndherungsver-
fahren (Nadelstrahl-Verfahren, Superpositions—Faltungs—Verfahren etc.) verwendet
[27, 76]. Die beschriebenen N#herungsverfahren sind meist mit einer unzulénglichen
eindimensionalen Inhomogenitétskorrektur verbunden und vernachléssigen Ober-
flichenkriimmungen. Dadurch dass die sog. KERMA (engl. kinetic energy released
per unit mass) der Energiedosis gleichgesetzt wird, konnen, vorwiegend in der Nihe
von Oberflichen und Dichteinhomogenititen, Fehler in der Dosisberechnung auftre-
ten [27, 75, Anhang A, Anhang B|.

Einen alternativen Losungsansatz bieten Monte-Carlo—basierte Dosisberechnungs-
verfahren (vgl. Abschnitt 2.4).

Die Fluenzmodulation bei IMRT-Feldern lisst sich im Wesentlichen technisch rea-

lisieren mittels

e Kompensatoren oder

e Viellamellenblenden (engl. MLC = multileaf collimator).
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Bei Kompensatoren handelt es sich um Absorberblécke mit iiber den Querschnitt
variierender Dicke, die zur Modulation der Bestrahlungsfelder in den Strahlengang
des Beschleunigers eingebaut werden [6, 76, Anhang A]. Sie miissen individuell fiir
jedes einzelne Bestrahlungsfeld eines Patienten angefertigt werden.

Die MLC-Lamellenblenden dagegen sind Bestandteil des Beschleunigerkopfes. Elek-
tronenlinearbeschleuniger der Elekta SLi Serie (Elekta Ltd., Crawley, UK) beispiels-
weise besitzen 40 Paare dieser 1 cm breiten (projiziert auf die sog. Isozentrums-
ebene in 100 cm Abstand zum Fokus) und 7,5 cm dicken Blenden, die somit die
Formung beliebiger Felder bis zu einer Grofie von 40 x 40 cm? zulassen. Hinzu
kommen zwei zueinander orthogonale Blockblenden—Paare, die, wie die Lamellen-
blenden, aus Wolfram hergestellt sind (Abbildung 2.1). Die Abschirmblenden, die
sich in MLC-Richtung (z-Richtung; s. Abbildung 2.2) bewegen, haben eine redu-
zierte Dicke (3 cm) und dienen dazu, die zwischen den einzelnen Lamellenblenden
durchgelassene Leckstrahlung zu absorbieren. Das zweite Blockblenden—Paar (in Ab-
bildung 2.1 als Orthogonalblenden bezeichnet) wird fiir die Feldbegrenzung in y—
Richtung eingesetzt und besteht aus Absorbern mit 7 cm Dicke.

Target Elektronen
\J,

=]
Primirkollimator
—~—

Ausgleichsfilter
A Oberer Anteil

Strahlmonitorkammer
— e

Spiegel %\

Lamellenblenden D <:|
—

Abschirmblenden

— [O> 4O

Orthogonalblenden

e

L |

Blendensystem

Abbildung 2.1: Links: Schematischer Aufbau des Strahlerkopfes eines
Elektronenlinearbeschleunigers fiir die externe Strahlentherapie. Die
hochenergetische Photonenstrahlung wird im Target erzeugt. Das Blen-

densystem im unteren Teil des Kopfes dient zur Feldformung. Rechts:
MLC-Lamellenblenden beim Blick in Richtung Target.
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Strahlerkopf

[}
-90 Grad |

FOKUS

| 90 Grad

=270 Grad
|

Patiententisch Y 4

Abbildung 2.2: Darstellung des in dieser Arbeit verwendeten raumfesten

Koordinatensystems: der Koordinatenursprung befindet sich im Isozen-

trum in 100 cm Abstand zum Fokus. Die z—Richtung kann auch als A—
B-Richtung bezeichnet werden, die y—Richtung als T-G-Richtung. Der
Tragarm mit dem Strahlerkopf rotiert um das Isozentrum und ermdoglicht
senkrechten (Einstrahlwinkel = 0°) oder schrigen (Einstrahlwinkel # 0°)

Strahlungseinfall.

Die Viellamellen-Kollimierung kann entweder dynamisch erfolgen (engl. AMLC =
dynamic multileaf collimation) oder statisch (Step € Shoot-Technik) [26, 38, 76].
Bei der dAMLC-Technik werden die einzeln motorisch angetriebenen Lamellenblen-

den computergesteuert mit variierender Geschwindigkeit wihrend der Bestrahlung

bewegt. Durch die sich kontinuierlich #ndernde Feldform kommt schliellich die Flu-

enzmodulation zustande. Einfacher zu realisieren ist das Step & Shoot—Verfahren.

Hierbei werden aus jeder Einstrahlrichtung multiple Felder mit unterschiedlichen,

festen MLC—Positionen gestrahlt und iiberlagert. Die Fluenzverteilungen dieser ein-

zelnen Bestrahlungssegmente addieren sich schliellich zu der des Gesamtfeldes.
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2.2 IMRT als klinisches Routineverfahren

Um IMRT in der klinischen Routine einsetzen zu kénnen, sollte der Planungsauf-
wand sowie der zeitliche Aufwand fiir eine Bestrahlung vergleichbar sein mit dem
einer konventionellen Behandlung und die erforderlichen physikalischen Qualitéits-
sicherungsmafinahmen (dosimetrische/geometrische Verifikation der Bestrahlungs-
felder, Kontrolle der Patientenlagerung) sollten einfach durchzufiihren sein. Klas-
senlosungen fiir bestimmte Patientenkollektive mit z. B. explizit vorgegebenen Ein-
strahlrichtungen und festen Dosisvorgaben sowie standardisierte Verifikationsproto-

kolle sind dabei ein guter Ansatz.

Weltweit wird IMRT bisher bei der Bestrahlung von Patienten mit Prostatakarzi-
nom, Tumoren im Kopf-Hals (engl. H&N = head & neck)-Bereich, Lungentumo-
ren sowie Mammakarzinom eingesetzt. Zahlreiche Planungsstudien haben gezeigt,
dass in diesen Féllen mittels IMRT vorteilhaftere Dosisverteilungen moglich sind
[15, 18, 73, 77].

Vor der fluenzmodulierten Behandlung eines Patienten erfolgt durch Phantommes-
sungen die Validierung der TPS—Dosisberechnung (s. S. 12). Dabei kann auch der
korrekte Datentransfer vom TPS an den Beschleuniger verifiziert werden. Die Kor-
rektheit der Patientenlagerung wird wihrend des Behandlungsverlaufs iiberwacht.
Hierfiir konnen z. B. elektronische Verifikationssysteme (engl. EPID = electronic
portal imaging device) verwendet werden, die, basierend auf der hochenergetischen
Transmissionsstrahlung durch den Patienten, Bilder liefern. Die Verifikationsauf-
nahmen (engl. PI = portal images) werden mit Referenzaufnahmen (meist aus den
Planungs-CTs digital rekonstruierte Radiographieaufnahmen (DRR)) verglichen.
Anhand der abgebildeten Knochenstruktur kann die genaue Lage des Patienten re-

lativ zum Bestrahlungsfeld festgestellt werden (vgl. Anhang C).

In Tiibingen werden seit 2001 IMRT-Bestrahlungen bei Prostata—Patienten sowie
H&N-Patienten durchgefiihrt. Dabei kommt das Step € Shoot—Verfahren zum Ein-
satz.

Die IMRT-Bestrahlungsplanung am Universitédtsklinikum erfolgt mittels des dort
entwickelten inversen TPS HYPERION [3, 2]. Die Fluenzprofile der IMRT-Felder
werden von HYPERION mittels iterativer, physikalisch—biologischer Optimierung
einer Zielfunktion berechnet. Neben den auf S. 6 beschriebenen Parametern, gibt der
Planer dem System auch relative Bewertungsfunktionen fiir den Fall an, dass spezi-
fizierte Dosiswerte in einzelnen Volumenelementen (Voxeln) der Planungsstrukturen

nicht eingehalten werden, und er identifiziert die serielle bzw. parallele Funktionali-
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tat der wihrend der Optimierung zu beriicksichtigenden Organe.

Die Optimierung der Bestrahlungssegmente geschieht unter der Nebenbedingung
moglichst glatter Fluenzprofile. Aulerdem wird pro Bestrahlungsfeld eine Mindest-
anzahl zu applizierender Monitoreinheiten (engl. MU = monitor unit) verlangt. Seg-
mente mit weniger als 3 MU werden automatisch verworfen. Der Verzicht auf Felder
mit wenigen MU verkiirzt nicht nur die Bestrahlungsdauer, sondern macht die Appli-
kation gegeniiber Leistungsschwankungen des Linearbeschleunigers unempfindlicher
und erleichtert Verifikationsmessungen. In HYPERION werden die Dosisverteilun-
gen der einzelnen IMRT-Segmente zur Gesamtdosisverteilung des Feldes addiert:
folglich werden Halbschattenbereiche richtig beriicksichtigt. Dies ist vor allem fiir
zusammengesetzte Felder wichtig [53].

Eine Besonderheit von HYPERION ist die Dosisberechnung und die Optimierung
durch den in das TPS implementierten, schnellen Monte-Carlo-Code XVMC (s. Ab-
schnitt 2.4).

Fiir die Prostata-IMRT-Bestrahlungsplanung wird eine Klassenlésung verwendet,
mit festen Dosisschranken fiir die OAR (Rektum und Blase) sowie das die Prostata
einschliefende PTV und festen strahlenbiologischen Parametern. Prostata—Bestrah-
lungen werden fiir 15 MV Photonenstrahlung geplant. Die Bestrahlungen werden
durch 5 koplanare Felder, die unter 0°, 72°, 144°, 216° und 288° appliziert werden,
realisiert (Abbildung 2.3).

Bei H&N-IMRT-Behandlungen sind, aufgrund der stark unterschiedlichen Indikati-
onen, Klassenlosungen nicht praktikabel. Die Bestrahlungen, die mit 6 MV Pho-

tonenstrahlung erfolgen, werden individuell geplant.

2.3 IMRT-Dosimetrie und Verifikation

Um samtliche Vorteile einer intensitdtsmodulierten Strahlentherapie nutzen zu kon-
nen, ist es nicht nur wichtig, relativ- wie auch absolutdosimetrisch zu verifizieren,
dass Hochdosisbereiche korrekt realisiert werden, sondern auch, dass in Bereichen,
die auszusparen sind, nicht mehr Dosis ankommt als berechnet wurde. Anhand von
priatherapeutischen Validierungsmessungen wird iiberpriift, ob die Dosisberechung
durch das IMRT-TPS korrekt erfolgte und ob sich die berechneten Feldkonfigura-

tionen problemlos umsetzen lassen [26, 35].
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Abbildung 2.3: CT-Schnittbild eines Patienten mit Prostatakarzinom.
Dargestellt sind die verschiedenen planungsrelevanten Strukturen (blau:
Blase; violett: PTV; gelb: Rektum) sowie die Gesamtdosisverteilung. Fiir
die 5 koplanaren Felder der IMRT-Bestrahlung sind ferner die farbko-

dierten Fluenzverteilungen angegeben.

Dosisdetektoren

Ideale Dosisdetektoren fiir die Verifikation fluenzmodulierter Felder sollten

e cine hohe rdumliche Auflésung besitzen, um auch extreme Dosisgradienten

korrekt erfassen zu koénnen,
e gleichzeitig Messungen in moglichst zahlreichen Punkten erlauben,

e bei einfacher Handhabung neben relativen auch absolute Dosisinformationen

liefern,

e cine moglichst geringe Abhéngigkeit der Empfindlichkeit von der Strahlungs-

qualitét besitzen und

e cinzelne Dosisbeitrige korrekt integrieren konnen.
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Fiir klinische Routineverifikationen, die stets unter Zeitdruck erfolgen, wire es des
Weiteren wiinschenswert, wenn Messungen eine Datenauswertung in Echtzeit zulie-
len und wenn eine einzige Applikation eines Bestrahlungsplans dazu ausreichen
wiirde, sowohl Segment- und Felddosiswerte als auch Informationen iiber die Ge-
samtdosisverteilung zu erhalten. Absolute Dosisinformationen sind wichtig, um die

fiir die Patientenapplikation errechneten MU zu verifizieren.

Ein ideales IMRT-Dosimeter gibt es nicht. Man muss deshalb bei der Auswahl
der Strahlungsdetektoren Kompromisse eingehen. Mogliche Detektoren fiir IMRT—
Dosimetrie sind in erster Linie radiographische Filme sowie Ionisationskammern mit
kleinem empfindlichen Messvolumen. Wahrend Filme im Grunde nur die ersten bei-
den der oben aufgelisteten Eigenschaften voll erfiillen, besitzen Ionisationskammern
mit Ausnahme der zweitgenannten Eigenschaft alle weiteren. Dosimetrische Unter-
suchungen fluenzmodulierter Felder anhand von Thermolumineszenzdetektoren [13,
Anhang A] oder die 3D-Geldosimetrie [17] sind prinzipiell méglich, jedoch sehr
zeitaufwendig, und damit als Routineverfahren nicht praktikabel. Andere Detek-
torarten (MOSFET (engl. metal ozide semiconductor field effect transistor), EPID—
Dosimetrie) erscheinen viel versprechend, befinden sich jedoch noch in der Entwick-
lungsphase [13, 74].

Dosimetriephantome

Die experimentelle Verifikation der TPS—Dosisberechnungen erfolgt stets mit Hilfe
bestimmter Dosimetriephantome, an welchen die individuellen Bestrahlungsplidne
appliziert werden. Hierbei handelt es sich um Priifkérper, die den Einbau von Dosis-
detektoren zulassen. Korrespondieren die in diesen Phantomen gemessenen Dosis-
werte mit den vom TPS hierin berechneten und weil man, dass der TPS—Dosisbe-
rechnungsalgorithmus prinzipiell auch in inhomogenen Medien mit ausreichender
Genauigkeit rechnet (dies ist im Rahmen von Voruntersuchungen zu testen), kann
man daraus die Richtigkeit der TPS-Dosisberechnung im Patienten folgern. Tatséch-
lich lassen sich berechnete Patientendosisverteilungen aber nur niherungsweise rea-
lisieren, da es unmdoglich ist, wihrend des gesamten Behandlungsverlaufs die Patien-

tenlagerung wie bei der Aufnahme der Planungs-CT Daten exakt zu reproduzieren.

Ein fiir die Dosimetrie fluenzmodulierter Felder geeignetes Phantom sollte:

e gewebedquivalent sein,

e verschiedene IMRT-taugliche Messmittel aufnehmen konnen,
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e cine hohe Flexibilitdt bei der Wahl der Messorte zulassen,
e cinfach im TPS zu modellieren und

e cinfach zu positionieren sein.

Eine hohe Flexibilitédt bei der Messortwahl ist umso dringender, je geringer die Zahl
der Messpunkte ist, an denen die Dosis iiberpriift werden soll und je stirker die
Modulation der zu verifizierenden Felder ist. Die Wahl der Messorte sollte méglichst
keinen baulichen Limitierungen der Phantome unterworfen sein. Bei konventionel-
len konformierenden Bestrahlungstechniken ist es meist moglich, zumindest einen
Messpunkt zu finden, der die Verifikation sdmtlicher Bestrahlungsfelder eines Plans
anhand der Primérfluenzen und damit mit hoher Genauigkeit zuldsst. Bei IMRT
ist dies, bedingt durch die Modulation und die damit verbundene Segmentierung
(bei Step € Shoot-Feldern), nicht ohne weiteres moglich. Die Validierung muss hier

anhand von Messungen in multiplen Punkten erfolgen, die sorgfiltig zu wahlen sind.

Phantome, die fiir IMRT-Dosisverifikationen eingesetzt werden koénnen, sind entwe-
der Festkérperphantome oder sog. Wasserphantome. Letztere sind mit destilliertem
Wasser gefiillte Behélter, in welche die verschiedenen Strahlungsdetektoren einfach
eingetaucht werden [9, 51, 79]. Nahezu jeder beliebige Punkt innerhalb des Was-
serbehélters kann als Messpunkt gew#hlt werden. Messungen in Wasserphantomen
sind allerdings relativ zeitaufwendig. Ahnliches gilt auch fiir Messungen in festen
anthropomorphen Phantomen.

Fiir die IMRT-Routineverifikation bieten sich daher besonders Festkorperphantome
an, die einfachen Kérpern (wie Wiirfeln, Zylindern oder Quadern) nachempfunden
sind [15, 46, 50, 63, 71, 79]. Form und Grofle solcher Phantome sollten zumindest
ndherungsweise der Patientengeometrie entsprechen, der Aufbau sollte die vorhan-
dene messtechnische Ausstattung berticksichtigen.

Im Rahmen der klinischen Routineverifikation kann man sich auf den Einsatz homo-
gener Messphantome beschrénken, sofern der verwendete TPS—Dosisalgorithmus be-

reits im Zusammenhang mit Inhomogenitéten validiert ist.

Auswertung und Dosisdaten—Analyse

Vergleiche zwischen messtechnisch ermittelten und durch ein IMRT-TPS berechne-

ten Dosiswerten konnen auf verschiedene Arten erfolgen:

1. Punktdosiswerte konnen direkt miteinander verglichen werden.
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2. 2D—Dosisverteilungen kénnen rein optisch miteinander verglichen werden.

3. Absolute oder relative 2D-Dosisverteilungen koénnen einander in Form von
Isodosenverteilungen iiberlagert und die relative Lage der Isodosenlinien? ana-

lysiert werden.
4. Dosisdifferenzverteilungen konnen berechnet werden.

5. Funktionsanalysen z. B. nach der y—Methode [41, 45] kénnen durchgefiihrt

werden und das Ergebnis dieser Analysen kann graphisch dargestellt werden.

6. Dosis—Volumen—Histogramm (DVH?)-Vergleiche (bei 2D-Daten: Dosis—Fl4-

chen-Histogramm—Vergleiche) sind denkbar.

Aufgrund ihres unterschiedlichen Informationsgehaltes werden die verschiedenen
Verfahren meist kombiniert eingesetzt. Die resultierenden Daten dienen bei der fi-

nalen Entscheidung iiber einen Bestrahlungsplan als Entscheidungsgrundlage.

Einfache Dosisdifferenzverteilungen, wie unter 4. aufgelistet, erlauben unter- sowie
iiberdosierte Bereiche zu identifizieren, wobei nur sehr schwer festgestellt werden
kann, ob die Fehldosierungen durch eine Fehlpositionierung des Detektors oder eine
Fehlkollimierung verursacht wurden. Das von Low et al. entwickelte y—Analysever-
fahren [45] dagegen beriicksichtigt die Moglichkeit einer Fehlpositionierung und ana-
lysiert den zur Diskussion stehenden Dosisdatensatz basierend auf kombinierten
Dosis— sowie rdumlichen Abstands (engl. DTA = distance to agreement)-Kriterien
(vgl. hierzu Anhang E). Das y—Verfahren stellt somit das umfassendste Analysekon-
zept dar.

IMRT-Akzeptanzkriterien werden gewdhnlich in Anlehnung an traditionelle Dosis-
kriterien fiir konventionelle Bestrahlungstechniken gewihlt: als Dosiskriterium gilt
ein 34 % Kriterium als akzeptabel. Die bei IMRT in Gebieten mit ndherungs-
weise homogener Dosis festgestellten Dosisunterschiede, die ihre Ursachen in Unge-
nauigkeiten bei der Dosisberechnung, in Fehlern bei der Applikation und/oder der
Durchfithrung der Messungen haben koénnen, sollten sich innerhalb dieser Grenzen
bewegen. Haufig bezieht man die Dosisabweichungen auf die gemessene Maximaldo-
sis oder die verordnete Einzeldosis im PTV (meist 1,8-2,0 Gy) [47, 50, 70], obwohl

2TIsodosen bezeichnen Linien gleicher Dosis.
3Ein DVH gibt an, welcher Prozentsatz eines definierten Volumens eine bestimmte Dosis erhélt.

Eine lokale Zuordnung ist dabei nicht mdglich.
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lokale Vergleiche mehr Sinn machen wiirden, da die lokalen Dosiswerte ausschlag-
gebend fiir den Erfolg der Behandlung sind (vgl. [72]). Dies hingt meist mit mess-
technischen Problemen zusammen.

Reine Dosiskriterien machen allerdings nur Sinn in Gebieten, in denen niedrige Do-
sisgradienten vorherrschen, da hier Fehlpositionierungen oder -kollimierungen, an-
ders als in Gebieten mit hohen Dosisgradienten, deutlich geringere Auswirkungen
auf die Messwerte haben. Fiir Gebiete mit vorherrschend hohen Dosisgradienten gibt
man deshalb alternativ DTA-Kriterien an. Eine DTA von 3 mm gilt als akzeptabel
[20, 47]. Ein anderer Vorschlag fiir Gebiete hoher Dosisgradienten lautet, Analysen
auf der Basis gelockerter, jedoch weiterhin fixer Dosiskriterien durchzufiihren [72].
Akzeptable Dosisfehler miissen hier aus der klinischen Erfahrung abgeleitet werden.
Niedrigdosisbereiche sowie Gebiete niedriger Dosisgradienten werden oftmals von der
Analyse ausgenommen bzw. es werden keine expliziten Kriterien fiir diese Bereiche

angegeben. Auch dies hat messtechnische Ursachen.

2.4 Monte—Carlo—Dosisberechnung

Monte-Carlo—Verfahren — beispielsweise der EGS4-Code, ein sowohl fiir allgemeine
physikalische als auch medizin-physikalische Probleme weit verbreiteter und bereits
vielfach verifizierter Algorithmus — stellen die genauesten Dosisberechnungsverfah-
ren dar. Da diese Verfahren simtliche Aspekte des Photonen- und Elektronentrans-
ports in Medien beliebiger Zusammensetzung beriicksichtigen, ist es z. B. moglich,
die Dosis beliebiger Photonenfelder anhand von Simulationsberechnungen mit hoher
Genauigkeit vorherzusagen [56]. Monte—Carlo—Verfahren entsprechen dem ,,Gold—
Standard“ fiir die Berechnung von Dosisverteilungen [31, 41, 48, 49, Anhang B] und
werden hdufig zur unabhéngigen Dosisverifikation kommerzieller Planungssysteme
herangezogen.

Die Simulationsberechnungen erfolgen in den einzelnen Voxeln eines CT-Wiirfels,
eines regelméfigen 3D-Gitters von CT- bzw. Elektronendichtewerten, wobei jedem
Voxel eindeutig eine Gewebeart, charakterisiert durch eine bestimmte chemische Zu-
sammensetzung, zugeordnet ist. Mittels Monte-Carlo-Methoden lassen sich daher
auch sehr genau Dosisverteilungen in Medien mit vorwiegend groflen Dichteunter-
schieden (z. B. Patientendosisverteilungen im H&N-Bereich oder in der Lunge) be-
rechnen.

Ein weiterer Vorteil der Monte-Carlo—Berechnungsverfahren ist die bestehende Mo6g-

lichkeit, die komplexen geometrischen Verhéltnisse des Beschleunigerkopfes (Target,
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Primérkollimator, Ausgleichskorper, Monitorkammer, Spiegel, sekundére Blenden;
s. Abbildung 2.1) entsprechend zu beriicksichtigen und damit den Strahlungstrans-
port durch das Blendensystem mit hoher Genauigkeit zu simulieren. Dies ist wichtig,
da bei den meist kleinen, oft abseits der Isozentrumsachse (sog. Zentralstrahlachse)
gelegenen IMRT-Segmenten zur Dosis in jedem Punkt des Patienten auch signifi-
kant Streustrahlung aus dem Beschleunigerkopf beitrigt, da jeweils grofle Teile des
Bestrahlungsfeldes abgedeckt sind. Diese Streustrahlungsbeitrige beeinflussen, wie
auch die spektralen Verdnderungen, die totalen Streufaktoren (,,Output—Faktoren*)
welche die Basis fiir die Dosis-MU-Kalibrierung des TPS bilden.

Die Genauigkeit von Monte-Carlo-Berechnungen hingt, da es sich um ein statis-

b

tisches Verfahren handelt, von der Zahl der simulierten Ereignisse ab. Berechnungen
mit hoher statistischer Genauigkeit sind daher meist sehr zeitintensiv und somit
nicht fiir den klinischen Routinegebrauch geeignet. Sie konnen jedoch fiir die Medi-
zinische Physik aufgrund der dort vorherrschenden Wechselwirkungsmechanismen
beschleunigt und damit fiir Routinezwecke nutzbar gemacht werden [27].

Ein Problem der Monte-Carlo—Dosisberechnung sowie der Monte-Carlo—basierten
Optimierung fluenzmodulierter Bestrahlungsfelder stellt das statistische Rauschen
dar. Zum einen ist es problematisch fiir den Optimierungsalgorithmus, da es dessen
instabiles Verhalten bedingen und zu langen Rechenzeiten fithren kann, zum ande-
ren konnen ungenaue, klinisch unzuverlédssige Ergebnisse resultieren. Hinzu kommt,
dass es oftmals schwierig ist einen Plan auszuwerten, wenn dieser stark verrauscht
ist [30].

In das Tiibinger IMRT-Bestrahlungsplanungssystem HYPERION implementiert ist
der schnelle Monte-Carlo-Code XVMC [27, 29]. Der XVMC-Algorithmus ist et-
wa um einen Faktor 50-80 schneller als das allgemeinere EGS4-Verfahren, was
ermdglicht, ihn fiir klinische Berechnungen zu nutzen. Spezielle Varianzreduktions-
techniken (Implementierung von History-Repetitionen, multipler Photonentrans-
port, Quasi—Zufallszahlen etc.) gestatten eine effiziente Dosisberechnung.

Das bei den XVMC-Berechnungen verwendete Beschleunigerkopfmodell besteht aus
zwei ausgedehnten, gauBformigen Photonenquellen mit winkelabhéngigen Energie-
spektren und einer diffusen Quelle fiir die Elektronenkontamination [29]. Die ge-
nauen Modellparameter, wie die Standardverteilungen oder Breiten der einzelnen
Quellen, ihre relativen Gewichte etc., wurden im Rahmen der Kommissionierung des
Algorithmus aus Standardmessungen in Luft und Wasser ermittelt. Dabei wurden
zunéchst fiir quadratische sowie rechteckige Felder simulierte (Energie—)Fluenzver-
teilungen an experimentell in Luft bestimmte Dosisverteilungen angepasst. Anschlie-

end wurde das Energiespektrum anhand von Wasser-Tiefendosisverteilungen be-
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stimmt. Die MU-Dosis-Kalibrierung bei XVMC erfolgt iiber einen einzigen Faktor,
der die Dosis pro MU unter Referenzbedingungen zu der Zahl der simulierten Er-
eignisse in Relation setzt.

Das XVMC-Monte-Carlo—Verfahren wurde vor der Implementierung in das IMRT-
TPS HYPERION anhand von Einzelfeld-Messungen, bei denen explizit auch kleine
sowie asymmetrische Felder betrachtet wurden, sowie mit Hilfe von Vergleichsberech-
nungen mit dem Monte-Carlo—Verfahren EGS4 validiert. Der XVMC-Code wurde

dabei auch im Zusammenhang mit inhomogenen Medien getestet [27, 28, 29].






Kapitel 3

Strahlungsdetektoren und die
experimentelle Uberpriifung

ihrer Eigenschaften

Im Rahmen der vorliegenden Arbeit wurden zunédchst dosimetrische Untersuchungen
an verschiedenen Detektoren durchgefiihrt, um deren Eigenschaften zu spezifizie-
ren sowie um deren Verwendungsmoglichkeiten fiir die klinische Absolutdosimetrie
fluenzmodulierter Felder zu priifen. Die betrachteten Strahlungsdetektoren (fliissig-
keitsgefiilltes Ionisationskammer—Array, radiographischer Film) sowie eine gasgefiill-
te Ionisationskammer, die fiir Vergleichsmessungen benutzt wurde, werden in diesem
Kapitel vorgestellt. Im Anschluss werden die an den Detektoren vorgenommenen Un-
tersuchungen sowie die Ergebisse der experimentellen Uberpriifungen dargelegt und
diskutiert. Die Daten der Filmuntersuchungen werden den Beobachtungen anderer
Arbeitsgruppen gegeniibergestellt und erlauben den kritischen Vergleich mit bereits

publizierten Ergebnissen.

3.1 Strahlungsdetektoren

Kompaktkammer (Typ 31002, PTW-Freiburg)

Punktdosismessungen wurden mit einer Kompaktkammer (Typ 31002; ,,Fingerhut-
kammer“) der Firma PTW-Freiburg realisiert. Fiir die Aufnahme der Messdaten
wurde diese Kammer an ein PTW-DL4/DI4-Dosimetersystem angeschlossen.

Bei der Fingerhutkammer handelt es sich um eine zylindrische, luftgefiillte Tonisati-

onskammer mit Aluminiumelektrode, mit gewebedquivalentem PMMA (Polymethyl-

19
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methacrylat; C5s HgOs) und Graphit als Wandmaterial. Das empfindliche Messvolu-
men der Kammer betrigt 0,125 cm® und erlaubt Messungen mit hoher rdumlicher
Auflésung. Da das Messvolumen niherungsweise sphérisch ist, ist die Auflésung
nahezu isotrop. Das Ansprechvermogen der Fingerhutkammer ist weitgehend un-
abhéngig von der Einstrahlrichtung und zeichnet sich durch seine geringe Ener-
gieabhéngigkeit (< 3 %) iiber weite Bereiche der strahlentherapeutisch nutzbaren
Photonenstrahlung aus [60].

Um mit der Fingerhutkammer absolute Dosismessungen vornehmen zu konnen, ist
eine Anschlussmessung an eine kalibrierte Ionisationskammer, z. B. eine 1,0 cm?
Stielkammer (Typ 23331, PTW-Freiburg), erforderlich. Dazu werden unter identi-
schen Bedingungen mit beiden Kammern Vergleichsmessungen in einem konventio-
nellen offenen Bestrahlungsfeld durchgefiihrt. Alternativ ist es moglich, die Finger-
hutkammer unter Referenzbedingungen zu bestrahlen — beispielsweise mit einem
10x10 cm? Feld in 10 cm Wassertiefe bei einem Fokus-Oberflichen—Abstand (FOA)
von 100 cm (dies entspricht nach DIN 6809-6 [22] genau den Kalibrierbedingungen
der Linearbeschleuniger in der Tiibinger Strahlentherapie) — und so einen Dosis—
Messwert—Zusammenhang herzustellen. Werden mit diesen Einstellungen 100 MU
appliziert, entspricht dies einer Wasser—Energiedosis—Deposition von 1,0 Gy am Ort
der Messkammer, sofern der Linearbeschleuniger entsprechend kalibriert ist. Im Rah-
men dieser Arbeit erfolgte die Anschlussmessung der Fingerhutkammer stets nach
der ersten Methode, falls die letzte Uberpriifung der Monitorkalibrierung mehr als
drei Tage zuriicklag. Ansonsten wurde die zweite Methode angewendet. Alle Mes-
sungen mit der Fingerhutkammer erfolgten in einem wasseréiquivalenten Festkorper-

phantom, in welches die Kammer mit einer Adapterscheibe eingebracht wurde.

Kodak EDR2-Film (Eastman Kodak Co., Rochester, NY, USA)

Fiir die filmdosimetrischen Untersuchungen der fluenzmodulierten Felder und Be-
strahlungsplane wurde der EDR2 (engl. extended dose range)-READY-PACK—Veri-
fikationsfilm von Eastman Kodak eingesetzt. Dieser Filmtyp, der erst seit 2001
erhiltlich ist, zeichnet sich laut Herstellerangabe [24] durch seine relativ geringe
Empfindlichkeit gegeniiber Photonenstrahlung im Rontgenbereich sowie sein nihe-
rungsweise lineares Ansprechvermégen aus. Die Dichtekurve des EDR2 zeigt erst bei
einer Belichtungsdosis ab etwa 7 Gy ein Sattigungsverhalten. Die in der EDR2-Film-
emulsion enthaltenen kubischen Silberhalogenidkristalle weisen eine sehr gleichmafi-
ge und feine Kornung auf [82, 25] und sind zudem homogen verteilt. Wihrend
die Korngréfle unter anderem fiir Empfindlichkeit und Kontrast verantwortlich ist,

begiinstigt deren Homogenitdt einen gleichméfigen Filmschleier. Im Vergleich zu
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anderen Verifikationsfilmen ist die Dicke der Emulsionsschicht beim EDR2-Film re-
duziert [25]. Childress et al. [12] berichten, dass hier die Filmemulsion nur etwa die
Halfte der sonst iiblichen Menge an Silberhalogenidkristallen enthélt.

Der EDR2-Film wurde urspriinglich entwickelt als Kassettenfilm fiir die Lagerungs-
kontrolle von Patienten wihrend der strahlentherapeutischen Behandlung. Aufgrund
seines ausgedehnten Dosisbereichs bietet er sich jedoch besonders fiir die Dosisverifi-
kation fluenzmodulierter Bestrahlungsplédne an. Beim EDR2 entféllt — wie sonst bei
herkémmlichen Verifikationsfilmen allgemein notwendig — die segmentweise Reska-
lierung der MU zur Vermeidung einer Uberbelichtung des Films. Dies erlaubt im Ide-
alfall, auch im Rahmen einer Phantommessung den aktuellen IMRT—-Patientenplan
zu applizieren und somit die Patientenbestrahlung so getreu als moglich zu simulie-
ren.

Um mit dem EDR2-Film Dosisverteilungen absolut bestimmen zu konnen, muss
zunéchst fiir die verwendete Filmcharge die Dichtekurve ermittelt werden, die den
Zusammenhang zwischen der Film—Nettodichte und der Energiedosis am Ort des
Films im vorliegenden Umgebungsmaterial darstellt. Dazu werden eine Reihe von
Kalibrierfilmen unter Bezugsbedingungen bestrahlt (s. Anschlussmessung der zylin-

drischen Kompaktkammer S. 20).

Bei der Durchfiihrung der Filmexperimente im Rahmen dieser Arbeit wurde darauf
geachtet, dass alle Filme, die Teil einer zusammenhéngenden Messreihe waren, der-
selben Charge angehdrten. Dadurch lielen sich produktionsbedingte Einfliisse auf
die Optische-Dichte (OD) der Filme weitgehend ausschlieBen. Fiir die Messungen
wurden die Filme in homogene, wasserdquivalente Festkorperphantome integriert.
Dabei wurde auf einen gleichméfligen Anpressdruck geachtet. Die Filmtiiten wurden
beim Einbau in die Messphantome punktiert, um eventuelle Lufteinschliisse zu be-
seitigen sowie um die genaue Lage der Filme wihrend der Messungen zu markieren.
Die belichteten Filme wurden mittels eines Kodak RP X-Omat—Entwicklungsauto-
maten (Eastman Kodak Co., Rochester, NY, USA) bzw. eines AGFA Classic EOS—
Automaten (AGFA-Gaevert N.V., Mortsel, Belgien) maschinell verarbeitet. Bei den
Untersuchungen zum Ansprechvermogen des Kodak EDR2-Films (s. Kapitel 3.2.1),
die grofitenteils wihrend eines mehrmonatigen Forschungsaufenthaltes an der Uni-
versititsklink Gent (Belgien) durchgefiihrt wurden, erfolgte die Verarbeitung der
Filme — sofern nicht anders erwihnt — mit dem Automaten von Kodak, bei allen
weiteren Filmmessungen wurde das in Tiibingen vorhandene Gerdt von AGFA ein-
gesetzt. Mit der Entwicklung der Filme wurde stets erst nach einer geniigend langen
Aufwéirmphase der Entwicklungsmaschine sowie dem Verarbeiten mehrerer Reini-

gungsfilme zur Stabilisierung der Entwicklungsbedingungen begonnen. Alle Filme
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einer Messreihe wurden unmittelbar hintereinander in randomisierter Reihenfolge
entwickelt. Zwischen den Messfilmen wurden regelméfiig Kontrollfilme entwickelt,
mittels derer die Konstanz der Entwicklungsbedingungen iiberwacht werden konn-
te.

Die fertig entwickelten Filme wurden mit einem Vidar VXR-12-Scanner (Vidar
Systems Corporation, Virginia, USA) digitalisiert. Dieser Durchlicht—-CCD-Scanner
erreicht eine 12 Bit—Graustufenauflésung bei einer softwarebedingten rdumlichen
Auflésung von 339 pm (fest; Gent) bzw. maximal 85 um (variabel; Tiibingen). Alle
Filme einer Messserie wurden unmittelbar hintereinander und in zufilliger Reihen-
folge digitalisiert.

Zur Weiterverarbeitung und Analyse der Bilddaten wurden diese in ein selbstent-
wickeltes Dosimetrieprogramm (FILMDOS) eingelesen. Fiir die in Gent digitalisier-

ten Filme wurden die Transmissionsfaktoren, 7', mit der Formel
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in Optische-Dichten, O D, umgerechnet. Diese Konversionsformel ist fiir den Genter
Scanner giiltig, sofern das Abtasten der einzelnen Bildzeilen mit der Geschwindigkeit
14 ms/Zeile erfolgt [52, 54].

Aufgrund des dringenden Bedarfs an einem geeigneten Film fiir die Verifikation flu-
enzmodulierter Bestrahlungspléne, haben sich auch weitere Arbeitsgruppen in den
vergangenen Monaten mit dem Kodak EDR2-Film auseinandergesetzt [11, 12, 23,
25, 82] und die Eigenschaften dieses Filmes untersucht. Die bereits publizierten
Ergebnisse unterscheiden sich allerdings teilweise in der Quantifizierung der beob-
achteten Eigenschaften. Die Ergebnisse unserer Untersuchungen werden den bereits

publizierten Ergebnissen in Abschnitt 3.2.1 gegeniibergestellt.

Lineares Fliissigdetektorarray LA48 (Typ 34009, PTW-Freiburg)

Fiir multiple simultane Punktmessungen wurde das lineare Fliissigdetektorarray
LA48 der Firma PTW-Freiburg eingesetzt (s. Abbildung 3.1). Dieses Detektorsys-
tem besteht aus 47 Ionisationskammer—Elementen mit einem empfindlichen Messvo-
lumen von jeweils 0,008 cm? (Léinge x Breite x Hohe der Kammern =4 mmx 4 mm x
0,5 mm). Die Messkammern sind iiber eine Strecke von 36,8 ¢cm in Abstinden zu
8 mm #quidistant angeordnet. Die Oberseite des Detektors bildet eine Epoxy-Platte
mit einer kupferbeschichteten Leiterplatte von 0,5 mm Dicke. Darunter schliefit sich
das mit einer dielektrischen Fliissigkeit gefiillte Messvolumen an (Isooctan CgHig ;

Hohe 0,5 mm) und schlielich eine weitere, ebenfalls 0,5 mm dicke Epoxy—Platte
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Abbildung 3.1: Das lineare Fliissigdetektorarray LA48.

mit Sammel- und Abschirmelektroden. Das Ganze wird unterstiitzt durch eine et-
wa 2 mm dicke Tréigerplatte, um dem L A48 Stabilitit zu geben. An der Oberseite
des Detektors sind die Positionen der 47 Messkammern markiert und es ist ein
Fadenkreuz angebracht, mittels dessen der Detektor relativ zum Zentralstrahl des
Bestrahlungsfeldes ausgerichtet werden kann. Bei der Verwendung des Detektors ist
zu beachten, dass der effektive Messort der Kammern ca. 0,7 mm unterhalb der

Detektoroberfliche auf halber Hohe des Fliissigkeitsvolumens liegt.

Obwohl die Lingen- und Breitenausdehnungen der Messkammern relativ grof sind,
sind mit dem L A48 unter senkrechtem Strahlungseinfall &hnlich hochauflésende Mes-
sungen moglich wie mit Individualkammern, die speziell fiir die Dosimetrie klei-
ner Felder konstruiert wurden, und Halbschattenbereiche werden nur geringfiigig
(= 0,4 mm) verbreitert [51, 83]. Martens et al. begriindeten dies damit, dass die
Volumenmittelung aufgrund der Ausdehnungen der Messkammern durch die fokus-
sierende Wirkung der oberen Hoch-Z'-Elektrodenplatte kompensiert wird [51]. Das

dichtere Medium hat eine reduzierte Reichweite der Sekundirteilchen zur Folge.

Profil-Messungen mit dem LA48 erfolgen iiber das PTW-MULTIDOS-Vielkanal-
dosimeter und den PTW-ME48-Extender. Uber das Softwaremodul MEPHYSTO
(ebenfalls PTW-Freiburg) werden die Messungen gesteuert und die Messdaten auf-

gezeichnet. Die relative Empfindlichkeit der verschiedenen Messkanile untereinander

17 = Ordnungszahl
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wird iiber eine softwareinterne Kalibriertabelle beriicksichtigt.

In einer Tiibinger Diplomarbeit, die die grundlegenden Eigenschaften des LA48 an-
hand des auch in dieser Arbeit verwendeten Detektors untersuchte [83], wurde fest-
gestellt, dass das Ansprechvermégen des 1LA48, bedingt durch Strahlungsschiden
in der Detektorfliissigkeit, geringfiigig von der akkumulierten Gesamtdosis abhingt
und sich pro applizierten 1000 Gy um etwa 2 % verringert. Fiir die in der vorlie-
genden Arbeit beschriebenen Messungen ist diese Detektoreigenschaft jedoch nicht
relevant, da pro Messsitzung deutlich weniger Dosis appliziert wird und nur Daten
aus einer Sitzung miteinander verglichen werden. Martens et al. konnten zudem keine
Dosisleistungsabhéngigkeit fiir das LA48 feststellen, beobachteten aber eine leichte
Abhéngigkeit (< 2 %) des LA48—Ansprechvermégens von der verwendeten Strah-
lungsenergie aufgrund der verstiarkten Produktion niederenergetischer Sekundérelek-
tronen in den metallenen Elektroden [51]. Des Weiteren stellte die Arbeitsgruppe
fest, dass die mit dem Array gemessenen totalen Streufaktoren in Abhingigkeit von
der FeldgroBe leicht iiber- bzw. unterschitzt werden (< 1,5 % bei 15 MV bzw. 0,8 %
bei 6 MV Photonenstrahlung). Hier spielt sowohl die Volumenmittelung als auch das

energieabhiingige Ansprechvermogen des LA48 eine Rolle.

Das [LA48 wurde eigentlich fiir Relativdosimetriezwecke entwickelt. Mit ihm kénnen
aber auch absolute Dosisverteilungen gemessen werden, wenn man eine Anschluss-
messung vornimmt. In dieser Arbeit erfolgte die Anschlussmessung des LA48 (vgl.
S. 20) iiber seinen zentralen Messkanal (Kanal 24).

Um mit dem LLA48 absolute Dosismessungen durchzufiihren, muss die MEPHYSTO-
Software im Modus Airscanner-Messungen gestartet werden. Nach dem Programm-
start miissen zunédchst im Setup—Menii einige wichtige Einstellungen vorgenommen

werden:

e Neben der Spezifikation des verwendeten Detektors und Dosimetersystems
muss angegeben werden, dass nicht gegen eine Referenzkammer gemessen wer-
den soll, sondern dass wihrend der laufenden Messung die gelesenen Werte

einfach aufsummiert werden sollen.

e Um alle 47 Kaniile fiir die Messung zu aktivieren, muss als Feldgréfie 40 x40 cm?

ausgewdihlt werden.

e Die Option LA48 Linearity Correction sollte aktiviert sein. Ab einer Dosis-
leistung von 3 Gy/min wird dies empfohlen, da es sonst zu Messungenauigkei-

ten kommen kann [83].
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e Die maximale Messzeit T,,,,; muss sorgfiltig gewdhlt werden, um hochauflo-
sende Messungen zu ermdoglichen. T,,,, sollte in etwa der lingsten, wihrend

einer Messsitzung vorkommenden Strahlzeit eines Feldes entsprechen.

e Fiir die Durchfiihrung der Messungen ist das Standard—Messprogramm Dyna-

mic Field Profiles oder Profiles and Depth Dose Curves auszuwihlen.

Es wurde darauf geachtet, dass jeweils vor Beginn einer Messreihe die Messgeréte
bereits etwa 15 Minuten lang eingeschaltet waren, da das LA48 Dosimetersystem
eine gewisse Anlaufzeit bendétigt. Vor jeder ersten Messung wurde das Array warmge-
strahlt. Dazu wurde ein offenes Feld (Feldgrofe 40x40 ¢cm?, 15 MV Photonenstrah-
lung, 200 MU) appliziert. Im Anschluss daran erfolgte ein Nullabgleich am MULTI-
DOS sowie ein Elektrometer—Abgleich, bei dem die Verstirkung des Dosimetersys-
tems in Abhéngigkeit von T,,,, eingestellt wurde. Im Rahmen der in dieser Arbeit
durchgefiihrten Messungen erfolgte der Elektrometer—Abgleich — sofern nicht an-
ders beschrieben — withrend der Applikation eines 10x10 ¢cm? Photonenfeldes bei
einer nominellen Monitorrate von 200 MU/min in der aktuellen Messtiefe fiir die
anschliefend zu verwendende Photonenenergie. Diese Einstellungen beriicksichtigen

die bei typischen IMRT-Feldern feldgrofenbedingt reduzierte Dosisleistung.

Jede der mit dem LA48 unternommenen Messserien war so aufgebaut, dass zunéchst
eine Anschlussmessung (gemittelt aus mehreren Einzelmessungen) durchgefiihrt wur-
de, bevor die eigentlichen Messungen erfolgten. Am Ende der Messreihe wurde die
Anschlussmessung wiederholt. Durch den Vergleich der vorher und nachher be-
stimmten Kalibrierfaktoren war es moglich, Unsicherheiten bei der Durchfiihrung
der Messungen zu reduzieren. Wichtig ist, dass zwischen den einzelnen Messungen
keine Einstellungen in der MEPHYSTO-Software gedndert werden, da sonst ein neu-
er Elektrometer—Abgleich von der Software gefordert wird und somit die Ergebnisse

der Anschlussmessungen unter Umsténden nicht mehr korrespondieren.

3.2 Untersuchungen von Detektoreigenschaften

Die experimentellen Untersuchungen im Rahmen der hier vorgestellten Arbeit wur-
den an Elekta SLil5, SLil8 bzw. SLi25 Elektronenlinearbeschleunigern durchge-
fithrt. Jeder dieser Beschleunigertypen verfiigt iiber Photonenstrahlung zweier the-
rapeutischer Qualitdten (nominelle Beschleunigungsspannungen: 6 und 15 MV; 6
und 18 MV bzw. 6 und 25 MV) und wird fiir klinische Routinebestrahlungen ver-

wendet. Fiir die niedrigere der beiden Strahlungsqualititen konnen die Beschleuni-
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ger, die zur Strahlenfeld-Formung iiber Viellamellenblenden verfiigen, als baugleich

angesehen werden.

3.2.1 Das Ansprechvermoégen des Kodak EDR2-Films

Bei den Untersuchungen des EDR2-Films konzentrierte man sich auf die Fragen,
inwieweit die Film—OD von der verwendeten Strahlungsqualitit abhingen, inwie-
fern sich Netto—OD reproduzieren lassen und welche Einfliisse unterschiedliche Do-
sisleistungen, Messtiefen und Feldgréflen sowie eine Fraktionierung auf die gemes-
senen Film-Dichten haben. Die Messungen, die in diesem Zusammenhang durch-
gefiihrt wurden, erfolgten an den Universitétskliniken in Tiibingen bzw. Gent. In
einigen Fillen wurden Experimente an beiden Kliniken wiederholt, so dass interinsti-

tutionelle Vergleiche moglich sind.

Bei allen Messungen wurden Plattenphantome aus gewebedquivalentem Polystyrol
verwendet (s. Abbildung 3.2). Platten unterschiedlicher Dicke werden dabei kombi-
niert und Filme zwischen die Platten eingelegt. Dadurch lassen sich auf einfache Wei-
se Messungen in verschiedenen Tiefen realisieren. Bei den Messungen wurde — sofern
nicht anders beschrieben — auf geniigend Riickstreumaterial (mindestens 10 cm) ge-
achtet. Bei allen Messungen wurde senkrecht von oben (Tragarmstellung 0°) auf das
Phantom bzw. den Film eingestrahlt. Um zuverldssige Messergebnisse zu bekom-
men, wurden Messungen stets mehrfach wiederholt und die verwendete Hardware

vor Beginn der Messungen warmgestrahlt.

Um die Einfliisse der oben aufgezdhlten Parameter auf das Ansprechvermogen des
EDR2-Films zu testen, wurden definierte quadratische und rechteckige Photonenfel-
der isozentrisch appliziert. Bei der anschliefenden Auswertung der Messdaten wurde
ausschlieBlich ein etwa 1,5 x 1,5 mm? grofier Bereich im Zentrum der auf den Filmen
abgebildeten Felder beriicksichtigt. Transmissionswerte bzw. OD ergaben sich durch

Mittelung der Pixelwerte innerhalb dieses Gebietes.

Strahlungsqualitit. Effekte verschiedener Strahlungsqualitdten wurden untersucht,
indem man Filme in 10 cm Tiefe eines Plattenphantoms mit unterschiedlichen Mo-
nitoreinheiten (0, 10, 20, 30, 40, 50, 60, 80, 100, 120, 140, 160, 180, 190, 200, 210,
220, 240 MU) und verschiedenen nominellen Beschleunigungsspannungen (6, 18,
25 MV) bestrahlte. Appliziert wurden ausschlieBlich Felder der Gréfe 10 x 10 cm?
(Feldgrofie bezogen auf die Isozentrumsebene). Wéhrend der Fokus-Film—Abstand
(FFA) bei den 18 und 25 MV Messungen 100 cm betrug (dies entspricht den Genter

Kalibrierbedingungen fiir mittlere und hohe Photonenenergien), wurden die 6 MV
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Messungen mit FFA = 110 cm unternommen (Tiibinger Kalibrierbedingungen). Die
MU wurden so gewihlt, dass in der Filmebene entlang des Zentralstrahls Energie-
dosiswerte zwischen 0 und etwa 2,4 Gy resultierten. Die typischen Filmdosiswer-
te bei der Phantom—Applikation klinischer Bestrahlungsplédne liegen innerhalb die-
ses Bereichs, sofern ein vergleichbarer Phantomaufbau verwendet wird. Unmittelbar
vor den Filmuntersuchungen wurde mittels Ionisationskammermessungen mit einer
kreuzkalibrierten Fingerhutkammer bzw. einer Stielkammer der exakte MU-Dosis—
Zusammenhang ermittelt, da dieser stets leichten Schwankungen unterworfen ist.
Dazu wurden die Kammern unter identischen Bedingungen, wie oben beschrieben,
bestrahlt.

Um den Filmverbrauch trotz Mehrfachmessungen méglichst gering zu halten, wur-
den pro Film stets zwei Felder aufgezeichnet, indem gegeniiberliegende Ecken des
Films belichtet wurden. Dazu musste der Film zwischen den Messungen verschoben
werden. Voruntersuchungen hatten gezeigt, dass dieses Vorgehen erlaubt ist, sofern
darauf geachtet wird, dass sich die Ecken des Films stets innerhalb des Phantoms
befinden und somit nie direkt Streu- und Leckstrahlung aus dem Beschleunigerkopf
ausgesetzt sind.

Die gemessenen Filmdichten wurden schliefilich als Funktion der applizierten Dosis

dargestellt.

30 cm

Abbildung 3.2: Schematischer Aufbau eines Plattenphantoms mit ein-
gelegtem Verifikationsfilm. Die Dicke des Aufbaumaterials bestimmt die
Messtiefe.
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Reproduzierbarkeit. Um die Reproduzierbarkeit obiger Messungen quantifizieren
zu konnen, wurden diese mehrfach an verschiedenen Tagen wiederholt. Die Aus-
wertung der Filme erfolgte jeweils im Anschluss an die Messungen. Uber verschie-
dene Tage wurden Filme, die alle aus einer einzigen Produktionscharge stammten,
aber auch solche aus unterschiedlichen Chargen verwendet. Damit war es zum einen
moglich, den Effekt variierender Entwicklungsbedingungen aufzul6sen, zum anderen
konnte der kombinierte Effekt verdnderter Entwicklungsbedingungen und produkti-
onsbedingter Variationen in der Filmzusammensetzung untersucht werden.

Um den Nettodichte-Effekt verschiedener Entwicklungsmaschinen quantifizieren zu
kénnen, wurden einige Filme einer Charge mit den oben beschriebenen Einstellungen
in Tiibingen, andere in Gent bestrahlt. Die Filme wurden jeweils vor Ort entwickelt.

Die Weiterverarbeitung der Filme erfolgte dann wiederum gemeinsam.

Dosisleistung. Zur Abschétzung eventueller Dosisleistungseffekte wurden Messun-
gen mit 6 und 25 MV Photonenstrahlung durchgefiihrt. Felder der Gréfie 10 x 10 ¢cm?
wurden auf ein Miniphantom (FOA = 95 ¢cm bzw. 200 cm (6 MV); FOA = 90 cm
bzw. 200 cm (25 MV)) eingestrahlt, in welches in 5 cm (6 MV) bzw. in 10 cm (25 MV)
Tiefe Filme eingesetzt waren (s. Abbildung 3.3). Diese Einstellungen wurden in An-
lehnung an die Genter Kalibrierbedingungen fiir niedrige und hohe Photonenener-
gien gewihlt. Es wurde das Miniphantom von Martens et al. verwendet [52], das
allerdings leicht modifiziert wurde, da wir fiir die 25 MV Messungen mehr Aufbau-
material benétigten. Das Miniphantom liefert aufgrund seiner geringen Gréfie bei
samtlichen FOA einen minimalen, ndherungsweise konstanten Beitrag an nieder-
energetischer Streustrahlung.

Verschiedene Dosisleistungen (0,09-4,20 Gy/min (6 MV); 0,08-3,37 Gy/min (25
MV)) wurden fiir die Exposition der Filme verwendet. Die Variation der Dosis-
leistung wurde realisiert, indem pro Messabstand mit unterschiedlichen Monitor-
raten (50, 100, 200 und 400 MU/min) bestrahlt wurde. Durch die verschiedenen
Messabstinde wurde wiederum die Dosis pro Monitorpuls variiert. Unabhéngig da-
von, in welcher Entfernung zum Fokus sich die Filme wihrend der Messungen befan-
den, wurde stets dieselbe Dosis (1,0 Gy (6 MV); 0,96 Gy (25 MV)) appliziert. Die
dazu nétigen MU waren im Vorfeld mit einer kreuzkalibrierten 0,015 cm?® Pinpoint—
Kammer (Typ 31006, PTW-Freiburg) ermittelt worden.

Energiespektrum (Messtiefe). Zur Ermittlung eventueller messtiefenbedingter
und damit spektraler Effekte auf die Filmschwérzung, wurden Filme in unterschied-
lichen Tiefen (3, 5, 10, 15, 20, 25, 30 c¢m) in ein Plattenphantom eingesetzt und

jeweils mit konstanten Dosiswerten (1 und 2 Gy) bestrahlt. Die dazu notwendigen
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MU wurden durch Kammermessungen ermittelt. Appliziert wurden Standardfelder
der Gréfie 10 x 10 ecm?. Die Messungen wurden ausschlieBlich mit 6 MV Photonen
durchgefiihrt, da sich bei niedriger Strahlungsqualitét, verursacht durch den héheren
relativen Anteil niederenergetischer Photonen, spektrale Effekte deutlicher bemerk-
bar machen. Um feldgréfenbedingte Effekte ausschliefen zu kénnen, wurde der FOA

jeweils so angepasst, dass die Messungen bei konstantem FFA = 100 cm erfolgten.

Energiespektrum (Feldgr6fle). Die Auswirkungen unterschiedlicher spektraler
Energieverteilungen auf die Film—OD bedingt durch die Applikation verschiedener
Feldgroflen wurden untersucht. Filme wurden in 10 cm Tiefe bei FOA 100 cm in ein
Plattenphantom eingesetzt und diese der 6 MV Photonenstrahlung verschiedener
quadratischer Felder (Kantenlingen: 2, 3,4, 5,7, 10, 12, 15, 20 cm) sowie rechteckiger
Felder (Feldgrofien: 3 x 15 cm?; 5 x 15 ¢cm?; 10 x 15 cm?; 15 x 15 cm?) ausgesetzt. Die
MU wurden pro Feldgrofle so gewihlt, dass stets eine Dosisdeposition von 1,0 Gy

gewihrleistet war.

Fraktionierung. Zur Charakterisierung fraktionierungsbedingter Einfliisse wurden
mehrfach Filme einer Charge insgesamt 200 MU einer 6 MV bzw. einer 25 MV Pho-
tonenstrahlung ausgesetzt. Im Einzelnen wurden entweder 1 x 200 MU, 2 x 100 MU,
4 x50 MU, 8 x 25 MU oder 20 x 10 MU appliziert. Bei den Messungen befanden sich
die Filme in 5 cm (6 MV) bzw. 10 cm (25 MV) Phantomtiefe bei FOA 95 bzw. 90 cm.

g 3cm
5(10) cm

i
e ~ /
- /

M
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Abbildung 3.3: Schematischer Aufbau des fiir die Messungen zur Do-
sisleistungsabhéngigkeit des EDR2-Films verwendeten Miniphantoms

(vgl. [52]).
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Die Bestrahlungen erfolgten mittels quadratischer Felder (Kantenlinge 10 ¢m) und
nomineller Monitorrate 400 MU /min. Die fraktionierte Applikation erfolgte nicht
mittels Step & Shoot-Feldern, sondern auf konventionelle Weise durch wiederholtes
Strahlen von Einzelfeldern. Daraus resultierten zwischen den einzelnen Fraktionen
Pausen von etwa 1 min Dauer.

Zusétzlich wurden Messungen mit einer Fingerhutkammer durchgefiihrt, um die re-
lative Dosisausbeute bei Fraktionierung zu messen. Dazu wurde die Messkammer

unter identischen Bedingungen bestrahlt.

Kalibrierkurve. Die Ermittlung von Kalibrierkurven fiir die Filmdosimetrie fluenz-
modulierter Bestrahlungsfelder, basierend auf 6 MV oder 15 MV Photonenstrahlung,
erfolgte in folgender Weise: Filme wurden in 10 cm Tiefe in ein Plattenphantom
eingesetzt (FOA 100 cm) und mit einer reduzierten Anzahl unterschiedlicher Dosis-
werte (0; 0,2; 0,4; 0,8; 1,2; 1,6; 2,0 und 2,4 Gy) bestrahlt. Dazu wurden 10 X 10 cm?
Felder verwendet. Die resultierenden Transmissionswerte wurden anschliefend in
Abhéngigkeit von der Expositionsdosis dargestellt und an die Daten wurden kubi-

sche Funktionen nach der Methode der kleinsten Fehlerquadrate angepasst.

3.2.2 Verhalten des Fliissigdetektorarrays LA48 bei schri-

gem Strahlungseinfall

Um das Verhalten des LA48 bei schrigem Strahlungseinfall (vgl. Abbildung 2.2) zu
testen, wurde das Array mittig in einen speziell konstruierten, 30 cm groflen Phan-
tomwiirfel integriert (s. Abschnitt 4.3.1). Die zentrale Messkammer befand sich dabei
genau in der Mitte des Kubus. Das Phantom wurde mit seinen Kanten parallel zu
den Achsen des raumfesten Koordinatensystems ausgerichtet, so dass die Kammern
des LA48 entweder exakt entlang der y—Koordinatenachse in T-G-Richtung oder
senkrecht dazu entlang der z—Achse angeordnet waren. Die Wiirfelmitte befand sich
in beiden Féillen genau im Isozentrum.

Diese Anordnung wurde unter verschiedenen Einstrahlrichtungen (0°, +10°, +20°,
+40°, £60°, £80°, £90°, £100°, £120°, £140°, £160°, £170°, 180° sowie +45° und
+135°) mittels quadratischer Felder mit Kantenldnge 10 bzw. 5 cm mit 6 MV sowie
15 MV Photonen bestrahlt. Die Applikation der Felder (jeweils 100 MU) erfolgte mit
der nominellen Standard—Monitorrate 400 MU /min. Fiir die Messungen wurde in der
MEPHYSTO-Software fiir die maximale Messzeit T, der Wert 25 sec spezifiziert.
Der zunéchst durchzufiihrende Elektrometer—Abgleich erfolgte bei beiden Energien

wihrend einer Vorbestrahlung des jeweiligen 0°~Feldes mit 10 cm Kantenldnge. Das
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LA48 befand sich dabei entsprechend im Isozentrumsabstand in 15 cm Phantomtie-
fe. Fiir die beiden Anschlussmessungen des LA48, die unter Referenzbedingungen
(10 cm Tiefe, FOA 100 cm) erfolgten, musste der Aufbau zwischenzeitlich abgeéndert
werden. Dazu wurden 5 cm Aufbaumaterial entfernt und der Patiententisch in seiner
Hohe verstellt.

Bei der Versuchsdurchfithrung wurde beachtet, dass sich bei keiner der untersuchten
Einstrahlrichtungen absorptionsmindernde Komponenten (z. B. massive Bauteile
des Tisches) innerhalb des Strahlenganges befanden. Das Phantom musste deshalb
fiir die korrekte Bestrahlung unter £120°, £135° sowie £140° umgelagert werden.

Samtliche Messungen wurden unter identischen Bedingungen und im selben Phan-
tom mit einer 0,125 cm® Fingerhutkammer wiederholt. Der effektive Messort der

Kammer befand sich dabei im Isozentrum.

Alle Messungen wurden auflerdem mit Hilfe von Monte-Carlo-Berechnungen mit
dem XVMC-Code (s. Kapitel 2.4) simuliert. Die Simulationsberechnungen erfolgten
fiir Voxel der Grofle 4 x 4 x 4 mm?. Dies entspricht den Voxelabmessungen, die auch
fiir die Berechnung von IMRT-Pldnen im Phantom verwendet werden. Pro Feld
wurden etwa 5 Millionen Ereignisse simuliert, was einer statistischen Varianz von

etwa 1 % entspricht.

Basierend auf den beobachteten Abweichungen zwischen den gemessenen und be-
rechneten Dosiswerten wurden in Abhéngigkeit vom Einstrahlwinkel Korrekturfak-
toren ermittelt, die erlauben, das LLA48 unter bestimmten Bedingungen auch fiir
Dosismessungen bei schrigem Strahlungseinfall zu verwenden. An die Messdaten
wurden dazu nach der Methode der kleinsten Fehlerquadrate Parabeln sowie poly-

nomische Kurven dritten Grades angenéhert.

3.3 Ergebnisse und Diskussion der Filmunter-

suchungen

Strahlungsqualitéit. In Abbildung 3.4 sind fiir Photonenstrahlung verschiedener
Energien (6, 18 und 25 MV) die sich in Abhéngigkeit von der applizierten Dosis
ergebenden Nettowerte der OD zusammengestellt. Die Datenpunkte entsprechen
Mittelwerten aus multiplen (d.h. 3-4) Messungen. Standardabweichungen in Form
von Fehlerbalken lassen sich in der gewéhlten Darstellung nicht auflésen. Die Daten

wurden zum Teil bei verschiedenen FOA gewonnen, doch die konstante Messtiefe
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Abbildung 3.4: Resultierende Netto-OD als Funktion der Expositions-
dosis fiir verschiedene Photonenenergien.

erlaubt, die Messungen miteinander zu vergleichen.?

Wie vom Hersteller angegeben [24], verhilt sich der EDR2-Film relativ insensitiv
gegeniiber hochenergetischer Réntgenstrahlung. Fiir den untersuchten, klinisch re-
levanten Dosisbereich nimmt die OD stetig mit der Dosis zu, ohne dass Sattigung
auftritt. Die Netto-OD ist praktisch unabhéngig von der Strahlungsqualitit. Es ist
daher méglich, Dichtekurven, die auf Messungen einer einzigen Strahlungsqualitéit
basieren, auf OD—Werte fiir verschiedene QQualitdten anzuwenden. Entgegen den Her-
stellerangaben nimmt die Netto—-OD leicht sublinear mit der Dosis zu. Dichtekurven
konnen jedoch durch kubische Funktionen sehr gut angenihert werden. Die beobach-
tete nichtlineare Zunahme der OD kann dadurch erklirt werden, dass beim EDR2
iiberwiegend Mehrfach-Stofiprozesse dazu beitragen, die Emulsions—Reifekeime in
Entwicklungskeime umzuwandeln [52, 82].

Diese Ergebnisse decken sich teilweise mit den Beobachtungen anderer Arbeitsgrup-
pen. Childress et al. stellten Untersuchungen fiir 6 und 18 MV Photonen an und
beobachteten ebenfalls identische Netto—OD [12]. Zhu et al. sprachen von sehr #hn-

2Die Untersuchungen zur FeldgroBenabhiingigkeit zeigen spiter, dass die aufgrund des gréfieren
FOA bei der 6 MV-Messung etwas vergriflerte effektive Feldgrofie keinen wesentlichen Einfluss auf
die gemessene OD hat.
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lichen Dichtekurven fiir 6 und 23 MV, présentierten hierzu jedoch keine genaueren
Daten [82]. Die Daten von Chetty et al. hingegen zeigen fiir Dosiswerte < 3,5 Gy
einen nahezu linearen OD-Dosis-Zusammenhang, wobei sich der EDR2-Film ge-
geniiber 15 MV Photonenstrahlung empfindlicher verhélt als gegeniiber 6 MV Strah-
lung (0,5 Gy: 1 % Unterschied; 1,5 Gy: 3 % ; 3,5 Gy: 4 %) [11]. Die Arbeitsgruppe
von Chetty ermittelte diese Daten jedoch fiir Phantomtiefen, die von denen in der

vorliegenden Arbeit abwichen.

Reproduzierbarkeit. Vergleiche von Filmen, die unter identischen Bedingungen
bestrahlt, aber an verschiedenen Tagen entwickelt wurden und die zum Teil unter-
schiedlichen Chargen entnommen wurden, zeigen, dass es fiir reproduzierbare Er-
gebnisse wichtig ist, auf konstante Entwicklungsbedingungen zu achten und Filme
unterschiedlicher Produktionschargen nicht zu mischen (vgl. [16]). So konnten in der
vorliegenden Arbeit Fluktuationen der OD bis zu 5 % beobachtet werden. Zhu et al.
berichteten zum Vergleich von Dichte-Unterschieden in der Gréfilenordnung +3 %
[82]. Dogan et al. beobachteten fiir Filme einer Charge, die an verschiedenen Tagen
entwickelt wurden, dass sich die OD-Werte innerhalb 1,5 % Genauigkeit reprodu-
zieren lieflen [23].

Dass unterschiedliche Entwicklungsmaschinen die Messergebnisse stark beeinflussen

und dementsprechend teilweise die abweichenden Ergebnisse verschiedener Unter-
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Abbildung 3.5: Netto-OD als Funktion der applizierten Dosis. Die Filme

wurden mit verschiedener Entwicklungsautomaten verarbeitet.
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suchungen erkldren konnen, wird anhand von Abbildung 3.5 deutlich. Mehrfach
wurden Filme einer Charge unter identischen Bedingungen Dosiswerten einer 6 MV
Photonenstrahlung ausgesetzt, allerdings anschliefend mit verschiedenen Automa-
ten entwickelt. Die in Abbildung 3.5 markierten Datenpunkte stellen jeweils die
resultierende mittlere Netto-OD in Abhingigkeit von der applizierten Dosis dar.
Zwischen den verschieden verarbeiteten Filmen sind deutliche Dichte-Unterschiede

festzustellen. Bei Dosiswerten von etwa 1,8 Gy belaufen sich diese auf etwa 20 %.

Dosisleistung. Abbildung 3.6 zeigt links fiir 6 MV, rechts fiir 25 MV Photonen-
strahlung die mit dem EDR2-Film gemessene Netto-OD als Funktion der Dosisleis-
tung. Fiir beide Strahlungsqualititen wurde die Netto-OD jeweils auf den Dichte—
Wert bei der hochsten Dosisleistung normiert. Die Fehlerbalken in den beiden Teilab-
bildungen (gilt auch fiir die folgenden Abbildungen) beschreiben die einfachen Stan-
dardabweichungen (+10) pro Messpunkt, welche aus den Mehrfach—-Messungen re-
sultierten und mittels Fehlerfortpflanzung berechnet wurden.

Die Daten zeigen, dass sich — weitgehend unabhéngig von der verwendeten Strah-
lungsqualitdt — die relative Netto—OD fiir die verschiedenen Dosisleistungen ledig-
lich innerhalb eines Korridors von 1,5 % (6 MV) bzw. 1 % (25 MV) éndert. Es
ldsst sich keine eindeutige Abhéngigkeit der Filmempfindlichkeit von der Dosisleis-
tung feststellen. Hierbei ist es irrelevant, ob Variationen der Dosisleistung durch
verinderte Monitorraten oder eine Anderung der Dosis pro Puls realisiert werden,
sofern darauf geachtet wird, dass die Phantomstreubeitriage fiir die verschiedenen
Messabsténde vergleichbar sind. Die EDR2-Untersuchungen von Zhu et al., die sich
auf 6 MV Strahlung beschriinkten, bestétigen die Beobachtungen [82].

Energiespektrum (Messtiefe). In Abbildung 3.7 sind die aus Untersuchungen in
unterschiedlichen Tiefen resultierenden Nettowerte der OD zusammengestellt. Die
dargestellten Werte gelten jeweils fiir Filmdosiswerte von 1 bzw. 2 Gy und sind
auf die Messwerte in 10 cm Tiefe normiert. Fiir die Messungen wurde 6 MV Pho-
tonenstrahlung verwendet, der FFA betrug bei allen Messungen stets 100 cm und
garantierte somit die konstante Feldgrofie in der Filmebene. Die markierten Daten-
punkte entsprechen Mittelwerten aus Tiibinger und Genter Untersuchungen.

Man kann fiir den EDR2-Film sehr deutlich eine variable spektrale Empfindlichkeit
beobachten. Der mit der Messtiefe zunehmende Anteil niederenergetischer Streu-
strahlung fiihrt zu einem Anstieg der OD—Werte. Fiir den Tiefenbereich 3 bis 30 cm
nimmt die Netto-OD mit der Messtiefe um etwa 3,5 % zu. Die groften Anderungen
(~ 2,5 %) sind dabei fiir kleine Tiefen (< 10 cm) festzustellen. Demnach spielt es

bei dosimetrischen Untersuchungen in grofien Tiefen (> 10 cm) eine geringere Rolle
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als bei Untersuchungen, in denen wenig Aufbaumaterial verwendet wird, ob Mess-
und Kalibriertiefe exakt iibereinstimmen. Mit der Messtiefe im Phantom &ndert
sich auch die Dosisleistung, doch hat dies keinen nennenswerten Einfluss auf das
Ansprechvermogen des EDR2-Films, wie oben gezeigt wurde.
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Abbildung 3.6: Relative Netto—OD als Funktion der Dosisleistung (links
fiir 6 MV, rechts fiir 25 MV Photonenstrahlung).
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Abbildung 3.7: Relative Netto-OD, resultierend aus Messungen in ver-
schiedenen Tiefen. Alle Filme wurden mit konstanter Dosis (1 bzw. 2 Gy)
bestrahlt.
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Wihrend die vorliegenden Beobachtungen eindeutig den Schluss einer spektralen
Empfindlichkeit des EDR2-Films zulassen, folgerten die meisten anderen Arbeits-
gruppen aus ihren Beobachtungen eine nur geringe [11, 12, 25] oder aber gar keine
spektrale Abhingigkeit [82, 23|, obwohl die Ergebnisse zum Teil auch entgegenge-
setzte Schlussfolgerungen zugelassen hétten. Chetty et al. stellten unter dhnlichen
Bedingungen Effekte in der Groflenordnung von 1-2 % fest [11]. Childress et al.
ermittelten, indem sie Dichtekurven verglichen, Variationen der OD < 2 % [12]. Die
Arbeitsgruppe von Esthappan beobachtete fiir 6 und 18 MV Photonenstrahlung und
Tiefen bis 15 cm OD-Anderungen innerhalb 3 % [25]. Zhu et al. beschrieben die
Dichte—Effekte unterschiedlicher Messtiefen als vernachlédssigbar und présentierten
nahezu identische Kalibrierkurven, basierend auf Messungen in 5 sowie 10 cm Tiefe
[82] (vgl. folgender Absatz). Dogan et al. schlielich fanden fiir Felder der Grofie

6 x 6 cm?

und fiir Tiefen bis 20 ¢cm nur sehr geringe OD—Variationen (< 0,5 %)
heraus, jedoch fiir Felder der Grofie 24 x 24 cm? stellten sie mit zunehmender Mes-
stiefe (bis 20 cm) einen Anstieg der OD bei 6 MV Photonenstrahlung bis 4,2 % fest

[23].
Energiespektrum (Feldgréfie). In Abbildung 3.8 sind die Werte der Netto-OD

zusammengestellt, die sich ergeben, wenn eine konstante Dosis iiber Felder verschie-
dener Grofle eingestrahlt wird. Untersucht wurden quadratische Felder und recht-
eckige Felder mit konstanter Breite und variabler Lénge. Die ermittelten Netto—
OD-Werte sind in der Abbildung auf den Wert des 10 x 10 cm? Feldes normiert.
An die Datenpunkte fiir die quadratischen Felder wurde eine Parabel angepasst. Die
Messungen wurden mit 6 MV Photonenstrahlung durchgefiihrt.

Wie bereits die Untersuchungen in verschiedenen Tiefen, zeigen auch diese, dass der
EDR2-Film eine signifikante spektrale Empfindlichkeit besitzt. Mit zunehmender
Feldgroie nimmt auch die Netto-OD zu, was auf den erhohten Anteil niederener-
getischer, Compton—gestreuter Photonen fiir grofle Felder sowie die Streustrahlung
aus dem Beschleunigerkopf zuriickzufiihren ist, die zur Belichtung des Filmes beitra-
gen. Der Dichtewert fiir ein quadratisches Feld mit 15 cm Kantenlénge liegt dabei
etwa 4,5 % iiber dem Wert fiir ein Feld mit 3 cm Kantenlinge. Im Vergleich hierzu
andert sich die OD fiir die rechteckigen Felder um < 2,5 %. Insgesamt kann man
feststellen, dass der Feldgroen—Effekt fiir kleine Felder (< 10 x 10 ¢m?) deutlich
schwicher ausgeprigt ist (= 2 %) als fiir mittlere und grofie Felder. Die beobachte-
ten Einfliisse auf die OD koénnen sich dosimetrisch auswirken, falls die Feldgroflen,
mit denen kalibriert wird, zu stark von den Bestrahlungsbedingungen abweichen.
Andere Arbeitsgruppen, die ebenfalls die Auswirkungen unterschiedlicher Feldgro-

fen auf die OD von EDR2-Filmen untersuchten, stellten zum Teil vergleichbare
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Abbildung 3.8: Relative Netto-OD als Funktion der Feldelongation fiir
verschiedene quadratische und rechteckige Felder mit konstanter Feld-
breite (15 cm).

Ergebnisse fest. Esthappan et al. beobachteten fiir 18 MV Kalibrierkurven aus Mes-
sungen mit 4 X 4 cm? bzw. 15 X 15 ¢cm? Feldern Dichteunterschiede bis 4 % [25].
Zhu et al. stellten fiir Felder < 10 x 10 ¢cm? nur einen sehr geringen Feldgrofeneffekt
fest. Allerdings zogen sie ihre Schlussfolgerungen, wie bereits oben angedeutet, aus
Dichtekurven, die sie fiir 5 x 5 cm? Felder in 1,5 cm Tiefe und 10 x 10 cm? Felder
in 10 cm Tiefe fiir einen groBen Dosisbereich ermittelten (0 bis 4 Gy). Extrahiert
man aus ihren Bilddaten den klinisch relevanten Dosisbereich, zeigt sich auch dort,
dass die fiir das grofere Feld in groflerer Tiefe gemessene Kurve um einige Prozent
hohere Dichten aufweist als die Vergleichskurve [82]. Dogan et al. schlielich ver-
glichen Messungen fiir 6 x 6 cm? und 24 x 24 cm? Felder (6 MV Photonen) und
stellten in 10 cm Tiefe fiir das grofere Feld um 2 % hohere Dichtewerte fest [23].
Der beobachtete Unterschied erwies sich allerdings als stark tiefenabhéngig.

Fraktionierung. Abbildung 3.9 stellt den Zusammenhang zwischen Fraktionie-
rung und Netto-OD dar. Messungen wurden fiir verschiedene Photonenstrahlungen
durchgefiihrt, bei denen 200 MU auf einmal bzw. fraktioniert appliziert wurden.
Die in der Abbildung gezeigten Netto—OD sind jeweils auf den Wert fiir eine einzi-
ge Fraktion normiert. Es sind auflerdem fiir die untersuchten Strahlungsqualititen

relative, ionometrisch ermittelte Dosiswerte dargestellt, die ebenfalls auf den resul-



38 KAPITEL 3. STRAHLUNGSDETEKTOREN UND DIE EXPERIMEN. ..

tierenden Dosiswert bei einer einzelnen Fraktion normiert sind. Durch die relativen
Dosispunkte wurden exponentielle Anpassungskurven gelegt.

Wie die Kammermessungen zeigen, verursacht eine zunehmende Fraktionierung,
dass die im Phantom deponierte Dosis gegeniiber dem Wert bei einer Einzeitbestrah-
lung leicht abnimmt (bis 1,5 %). Diese Abweichungen, die durch das Anlaufverhalten
des Linearbeschleunigers zu erkliren sind, liegen innerhalb des 2 %igen Toleranzbe-
reichs fiir die Monitorkalibrierung. Die Film—Messungen zeigen, dass mit zunehmen-
der Fraktionszahl die relative Netto-OD um bis zu 4,2 % (6 MV) bzw. 5,3 % (25 MV)
abnimmt. Die Werte fiir die beiden Energien liegen jedoch stets innerhalb ihrer ein-
fachen Standardabweichungen. Martens et al. beobachteten ein dhnliches Verhalten
fiir einen anderen Verifikationsfilmtyp und begriindeten dieses Unvermégen, sequen-
tiell applizierte Strahlung korrekt zu integrieren, zum einen mit der bereits weiter
oben erwihnten Theorie mehrfacher Stofe, zum anderen verwiesen sie auf den von
Hamilton et al. beschriebenen Pausen—Effekt [32].

Fiir den EDR2-Film liegen bisher keine direkten Vergleichsdaten vor. Die Arbeits-
gruppe von Childress [12], die ein Step & Shoot-Kalibrierverfahren fiir Filme vor-
schldgt, beschreibt zwar, dass ihr Verfahren mit herkémmlichen Kalibriermethoden

innerhalb 0,5 % iibereinstimmt, doch waren bei ihren Untersuchungen die Pausen
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Abbildung 3.9: Relative Netto—OD (Filmmessung) und relative Dosis-
werte (Ionisationskammer—Messung) bei unterschiedlich fraktionierter
Applikation von 200 MU (6 und 25 MV Photonenstrahlung).
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zwischen den einzelnen Segmenten zu kurz, um sichtbare Fraktionierungseffekte zu
bewirken. Bei fluenzmodulierten Bestrahlungsplédnen finden sich jedoch zwischen den
einzelnen Feldern, zum Teil auch zwischen den Segmenten, sofern die Felder einen

hohen Modulationsgrad besitzen zum Teil betrdchtliche Pausen.

Zusammenfassend und im Hinblick auf die dosimetrische Verifikation fluenzmodu-
lierter Bestrahlungsfelder mit dem Kodak EDR2-Film konnen wir sagen, dass es
wichtig ist, sich der variablen spektralen Empfindlichkeit dieses Films bewusst zu
sein, da sie zu falschen Messergebnissen fiihren kann. Die Dosisbeitrige einzelner
Segmente konnen teilweise iiber-, teilweise unterschiitzt werden, je nachdem wie
stark deren effektive Grofle von der der Kalibrierfelder abweicht. Mit zunehmendem
Modulationsgrad variieren aber nicht nur die Segmentgréfien vermehrt, sondern es
nimmt auch der Anteil niederenergetischer Streustrahlung aus dem Beschleuniger-
kopf zu, der eine weitere Filmschwérzung verursacht. Auflerdem kann bei hochgra-
dig modulierten Feldern der Fraktionierungseffekt eine Rolle spielen. Dieser beiden
wesentlichen Effekte sollte man sich bewusst sein, wenn man filmdosimetrisch be-

stimmte Dosiswerte interpretiert.

Kalibrierkurve. Untersucht man die verschiedenen Einflussgréfien auf das An-
sprechvermogen eines Films, bezieht man sich gerne auf die OD. Im Rahmen der
klinischen Dosisverifikation unterlidsst man dagegen meist den Umweg iiber die OD
und ermittelt stattdessen Dosis—Konversionskurven fiir die direkte Umwandlung der
gemessenen Transmissionswerte. Abbildung 3.10 zeigt typische Kalibrierkurven fiir
6 MV und 15 MV Photonenstrahlung. Die eingezeichneten Fehlerbalken entsprechen
Dosisunsicherheiten von ca. 1,1 % bei 2.4 Gy, 0,8 % bei 1,2 Gy und 3,7 % bei 0,2 Gy
und sind jeweils auf den lokalen Dosiswert bezogen. Mit abnehmender Belichtungs-
dosis nehmen die Transmissionswerte zu, was einer Abnahme der Filmschwérzung
entspricht. An die Daten lassen sich kubische Funktionen anfitten, die fiir niedrige
Transmissionswerte nidherungsweise linear, fiir hohere Transmissionswerte suprali-
near abfallen.

Priift man, inwiefern die Kalibrierkurven basierend auf den gemessenen Transmis-
sionen die tatsdchlich applizierten Dosiswerte reproduzieren, und vergleicht die be-
rechneten Dosiswerte punktweise mit den tatséichlichen Werten, stellt man fiir den
linearen Bereich der Kalibrierkurve Dosisfehler bis 2,3 % fest. Bei den niedrigen
Dosiswerten sieht man Dosisfehler in der Groflenordnung von 2-4 % (s. Abbildung
3.10 rechts). Auch diesen Fehler der Kalibrierkurve gilt es zu beriicksichtigen, wenn

man Filmdosimetrie betreibt und insbesondere Niedrigdosisbereiche interpretiert.
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Abbildung 3.10: Links: Typische Kalibrierkurven fiir die Umrechnung
von Film-Transmissionswerten in Dosiswerte. Rechts: Relative Differen-
zen zwischen den fiir die einzelnen Kalibrierfilme anhand der Kalibrier-
kurven ermittelten Dosiswerten sowie den tatsidchlichen Expositionsdo-

siswerten.

3.4 FErgebnisse und Diskussion der LA48—Unter-

suchungen

Um die Richtungsabhingigkeit des Ansprechvermdégens des LA48 quantifizieren und
deren Auswirkungen fiir die klinische Dosimetrie abschétzen zu konnen, wurden Ar-
raymessungen, punktuelle Ionisationskammermessungen sowie XVMC—Dosisberech-
nungen unter verschiedenen Einstrahlwinkeln in einem Wiirfelphantom durchge-
fithrt. Abbildung 3.11 zeigt fiir einige der gepriiften Einstrahlrichtungen (0°, 20°, 40°,
60° und 80°) die bei der Applikation eines reguliren 10 x 10 cm? Feldes mit 6 MV
Photonenstrahlung entlang der Tragarm-Rotationsachse resultierenden Dosisvertei-
lungen. In Bildteil (a) sind XVMC-Dosisverteilungen zu sehen sowie ferner die mit
der 0,125 cm? Tonisationskammer im Isozentrum gemessenen punktuellen Dosiswer-
te, in Bildteil (b) die entsprechenden, mit dem LA48 gemessenen Profile. Das LA48
war fiir die Messungen in T-G-Richtung ausgerichtet. Fiir die Darstellung wurde
jeweils das 0°~Profil auf den Isozentrumswert bei ¥y = 0 ¢cm normiert, alle anderen
Profile sind relativ dazu dargestellt. Fiir drei Profile (0°, 40°, 80°) sind exemplarisch,

anhand von Fehlerbalken, die statistischen Ungenauigkeiten der Simulationsberech-
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Abbildung 3.11: Relative Dosisprofile in T-G-Richtung, in (a) mit
XVMC—-Monte-Carlo fiir verschiedene Einstrahlrichtungen berechnet, in

(b) gemessen mit dem LA48. In Bildteil (a) sind ferner die mit einer Io-

nisationskammer im Isozentrum gemessenen Dosiswerte dargestellt.

nungen bzw. die aus Mehrfachmessungen ermittelten Messfehler angegeben.

41

Wie die Monte-Carlo-Daten zeigen, nimmt mit zunehmendem Tragarmwinkel die

Felddosis zunéchst ab. Je mehr sich die Einstrahlrichtung 45° ndhert, desto ldnger

wird der Weg, den die Strahlung im Phantom zuriicklegen muss bis sie zur y—Achse

gelangt. Mit weiter zunehmendem Tragarmwinkel tritt dann der entgegengesetzte

Effekt auf. Die Ionisationskammermessungen bestitigen die XVMC-Berechnungen.

Ein dhnliches Verhalten ist auch fiir die mit dem [LA48 gemessenen Profile zu be-

obachten. Wihrend die mit dem Array fiir 0° und 20° ermittelten Dosiswerte des
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Bestrahlungsfeldes sehr gut mit den berechneten Daten iibereinstimmen, liegen die
fiir die Tragarmstellungen 40° , 60° und 80° experimentell bestimmten Profile deut-
lich unter den berechneten (Abweichungen bis 10 %). Dies weist auf eine nicht
vernachlissigbare Richtungsabhingigkeit des 1LA48 hin. Auflerhalb der Feldgren-
zen lisst sich fiir die dargestellten Profile eine sehr gute Ubereinstimmung mit den
berechneten Daten erkennen.

Wie die vergréflerten Fehlerbalken des 1LA48 40°Profils zeigen, ist ein schrager
Strahlungseinfall, bei dem die Kante des Phantoms getroffen wird, mit erhéhten
dosimetrischen Unsicherheiten verbunden. Bereits kleine Positionierungsungenauig-
keiten machen sich hier bemerkbar. Allerdings sind die beobachteten Dosisfehler
<3 % und damit noch akzeptabel.

In Abbildung 3.12 (a) sind fiir verschiedene Tragarmstellungen die mit der zentralen
LA48-Messkammer im Isozentrum gemessenen Dosiswerte fiir ein mit 6 MV Photo-
nenstrahlung realisiertes 10 x 10 cm? Feld dargestellt. Alle Dosiswerte sind relativ
zum Wert der 0°~Messung angegeben. Neben den Werten, die sich bei Orientierung
des LA48 in T-G-Richtung ergeben, sind ferner die resultierenden Dosiswerte fiir
ein entlang der A-B—Achse orientiertes Array dargestellt sowie die mit Monte—Carlo
fiir das Isozentrum berechneten Werte. Anhand der gezeichneten Fehlerbalken kann
die Reproduzierbarkeit der Messergebnisse abgeschétzt werden.

Wie die XVMC—-Dosiswerte variieren auch die relativen Messwerte periodisch mit der
Einstrahlrichtung. Die Periodizitéit der Monte-Carlo—Verteilung spiegelt die Phan-
tomgeometrie wieder und die Daten innerhalb der Bereiche [-45°...45°], [45°...135°%],
[135°...225°] und [225°...315°] entsprechen sich. Kleinere Abweichungen sind statis-
tikbedingt. Im Vergleich dazu spiegeln die gemessenen Dosiswerte neben der Phan-
tomgeometrie auch den asymmetrischen Aufbau des Detektors wieder. So stimmen
z. B. innerhalb des Bereiches [-45°. . .45°] die gemessenen Dosiswerte mit den berech-
neten iiberein, wihrend im Bereich [135°...225°] die Messdaten niedriger sind als
die XVMC-Ergebnisse. Dies kann damit erklart werden, dass, wenn das Array von
unten her bestrahlt wird, die Strahlung zunéchst die tragende und etwas dickere
untere Epoxy—Platte durchdringen muss bevor sie das empfindliche Messvolumen
erreicht.

Bei Auslenkungen des Zentralstrahls aus der Vertikalen bis etwa 80° &ndern sich
die Messwerte mit der Orientierung des LA48 nur unwesentlich. Allerdings bewirkt
ein flacher werdender Strahlungseinfall einen verldngerten Weg der Primérstrahlung
durch die obere Epoxyschicht und die kupferbeschichtete obere Leiterplatte, was zu
einer deutlichen Reduktion der gemessenen Dosiswerte gegeniiber den berechneten
fiihrt.
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Abbildung 3.12: Relative Dosiswerte, ermittelt mit der zentralen Mess-

kammer des 1LA48 fiir verschiedene Einstrahlrichtungen und Array—
Orientierungen bei 6 MV (a) und 15 MV (b) Photonenstrahlung. Dar-
gestellt sind ferner die Ergebnisse entsprechender XVMC-Monte-Carlo—

Simulationsberechungen.
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Fiir die beiden Orientierungen ist bei lateralem Strahlungseinfall ((90£10)°, (270+

10)°) auf das Detektorarray ein deutlicher Unterschied in den gemessenen Dosiswer-

ten zu erkennen. Wihrend bei Detektorausrichtung in T-G-Richtung die gemesse-

ne Dosis fiir diese Einstrahlrichtungen wieder ansteigt, da weniger Wandmaterial zu
durchdringen ist, beobachtet man fiir die zentrale Messkammer des in A-B-Richtung
orientierten Arrays Dosiseinbriiche bis zu 55 %. Diese Einbriiche sind damit zu er-

kldren, dass hier entlang der Array-Langsachse eingestrahlt wird und die Strahlung
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auf ihrem Weg durch den Detektor weitere Messkammern sieht.

In Abbildung 3.12 (b) sind entsprechende Daten fiir eine 15 MV Photonenstrah-
lung zu sehen. Auch hier zeigt sich ein periodisches Verhalten, allerdings sind die
Variationen geringer, was an der hoheren Strahlungsqualitiit und deren verénderter

Tiefendosiswirkung liegt.

Eine einfachere Analyse der in Abbildung 3.12 gezeigten Daten erlaubt die Dar-
stellung der relativen Differenzen zwischen den gemessenen und berechneten Dosis-
werten in Abbildung 3.13. Die présentierten Differenzen sind jeweils auf die Monte—
Carlo-Dosiswerte fiir das Isozentrum bei senkrechtem Strahlungseinfall bezogen. Die
in Bildteil (a) verdeutlichten Fehlerbalken folgen nach dem Fehlerfortpflanzungsge-
setz aus den beobachteten lokalen Messfehlern und den Fehlern der Simulationsbe-
rechnungen.

Man erkennt, dass die bei gleicher Orientierung des LA48 fiir die unterschiedli-
chen Strahlungsqualititen ermittelten relativen Dosisdifferenzen in ihrem Verlauf
iiber weite Bereiche recht gut iibereinstimmen (<2 %), wobei die 6 MV Unter-
suchungen etwas groflere Abweichungen zu den Monte-Carlo-Daten aufweisen als
die 15 MV Untersuchungen. Die Tatsache, dass die erkannten Abweichungen zwi-
schen Messungen und Monte-Carlo—Simulationen leicht von der verwendeten Be-
schleunigungsspannung abhingen, wobei das LLA48 empfindlicher auf niedrigeren
Photonenenergien reagiert, entspricht den Beobachtungen von Martens et al. [51].
Martens berichtete, dass die leichte Energieabhéingigkeit des Ansprechvermogens
des LA48 in Zusammenhang steht mit dem vom Hersteller verwendeten Hoch-Z—
Elektrodenmaterial und der damit verbundenen hoheren Empfindlichkeit des Detek-

tors gegeniiber niederenergetischen Photonen.

Profilmessungen fiir 6 MV Strahlung, die im Rahmen der vorliegenden Arbeit mit
dem L A48 fiir verschiedene Feldgréfien (5 x 5 ecm?, 10 x 10 ¢cm?) durchgefiihrt wur-
den, bestitigen die Energieabhiingigkeit des Detektorsystems ebenfalls, wie Abbil-
dung 3.14 zeigt. Aufgrund des mit der Feldgrofle abnehmenden Anteils niederener-
getischer Photonen unterscheiden sich die fiir die beiden Feldgréfen in Abhéngigkeit
vom Tragarmwinkel aufgezeichneten relativen Dosisverteilungen (<2 %; vgl. auch
[40]). Verglichen mit dem EDR2-Film ist aber die Energieabhingigkeit beim LA48
deutlich geringer.

Insgesamt lésst sich folgern, dass, sofern das LA48 zur dosimetrischen Verifikation
von Bestrahlungsfeldern und -segmenten mit Einstrahlwinkeln # 0° verwendet wird,
das Array die Dosis winkelabhiingig um bis zu 2 % iiber- bzw. 10 % unterschitzt,
falls dieses in T-G-Richtung orientiert ist, und um bis zu 2 % iiber- bzw. 50 %
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Abbildung 3.13: Relative Dosisdifferenzen zwischen den gemessenen
(LA48 in T-G- (a) bzw. A-B- (b) Richtung orientiert) und den mit
Monte-Carlo berechneten Dosisverteilungen aus Abbildung 3.12. Mes-
sungen und Berechnungen erfolgten sowohl mit 6 MV als auch 15 MV
Photonenstrahlung.

unterschitzt, wenn es in A-B-Richtung ausgerichtet ist. Sofern keine lateralen Felder
verifiziert werden, kann die Orientierung des Arrays frei gewahlt werden, ohne dass
dies zu markanten Unterschieden in den Messwerten fiihrt. Es gelten dann die fiir

die T-G-Orientierung angegebenen Spezifikationen.

Die in Abhéngigkeit vom Einstrahlwinkel, 6, periodisch variierenden Dosisdifferen-

zen und ihre geringe Abhéngigkeit von der verwendeten Photonenenergie erlauben,
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Abbildung 3.14: Relative Dosiswerte, ermittelt mit der zentralen Mes-
skammer des L A48 fiir verschiedene Einstrahlrichtungen und Feldgrofien.

Das LLA48 war fiir die Messungen in T-G-Richtung orientiert.

energiegemittelte, winkelabhingige Korrekturfaktoren, K 15(6), fiir das LA48 zu
berechnen, die, wenn sie auf die gemessenen Dosiswerte D angewendet werden, kor-

rigierte Dosiswerte, D, mit
Dco'rr (0) = K6, 15 (0) -D (32)

liefern, die besser mit den tatsidchlichen Dosiswerten korrespondieren. Fiir die unter-
suchten Einstrahlrichtungen konnen diese Korrekturfaktoren direkt aus den Monte—
Carlo-Dosiswerten fiir die verschiedenen Energien (D¢, , Damc,15) und den Mess-

daten (DLA48,6 s DLA48,15) abgeschiitzt werden:

Ke+Kis 1 < Dyrc s n D15 )

Ke15=—F—=7

, = (33)

Drass e Drass 15
In Abbildung 3.15 sind die mit Formel (3.3) fiir die verschiedenen Tragarmwin-
kel berechneten, gemittelten Korrekturfaktoren K 15 grafisch dargestellt. Die Feh-
lerbalken in der Abbildung entsprechen den berechneten Standardabweichungen
der 6 MV und 15 MV Daten. An die Daten wurde stiickweise eine Korrektur-
kurve angepasst, mit der fiir beliebige koplanare Einstrahlrichtungen die entspre-
chenden Korrekturfaktoren ermittelt werden kénnen. An die Bereiche [80°...100°]
bzw. [260°. ..280°] sowie [100°. . .260°] wurden Parabeln angen#hert mit Scheitelpunk-
ten bei 90° bzw. 270° sowie 180°. In den Bereichen [0°...80°] sowie [280°...360°] wur-
den kubische Polynome angepasst. Als Randbedingung wurde u. a. beriicksichtigt,
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Abbildung 3.15: Korrekturfaktoren, gemittelt iiber 6 und 15 MV, zur
Beriicksichtigung der Winkelabhéngigkeit des LA48. An die Messpunkte

wurde eine Korrekturkurve angepasst. Die Daten gelten fiir ein in T-G—

Richtung orientiertes Array.

dass Kg 15 (0°) =

Kg,15 (360°) = 1 und dass die Ndherungskurve ihr Minimum bei

+15° haben sollte. Es wurde darauf geachtet, dass alle Kurven aneinander anschlie-

Ben. Die Korrekturkurve wurde bestimmt zu

e

Ks 15(0) = <

\

—4,2E—7-0) +7,0E—5- 6|2 —1,6E—3 - |6 + 1,00

fiir — 80 < 6 < 80
8,0E—4-62—0,144-0 + 7,49

fiir 80 < 6 < 100
1,4E—5-62 — 5,0E—3-0 + 1,47

fiir 100 < 6 < 260
8,0E—4-62 — 0,431 -0 + 59, 18

fiir 260 < 6 < 280

Wie Abbildung 3.15 zeigt, verlduft die konstruierte Kurve fiir die Grofizahl der
Messpunkte innerhalb der Fehlerbalken.

Wendet man die

fiir die verschiedenen Winkel aus der Kurve resultierenden Kor-

rekturfaktoren auf die in Abbildung 3.12 dargestellten Daten der [LA48-Messungen
in T-G—Richtung an und setzt anschliefend, analog zu Abbildung 3.13 (a), fiir die
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korrigierten Dosiswerte die relativen Dosisdifferenzen ins Verhiltnis zu den Monte—
Carlo—Werten, so ergeben sich die in Abbildung 3.16 gezeigten Werte. Sieht man
zunéchst von einem moglichen lateralen Strahlungseinfall ab, unterscheiden sich fiir
beide Strahlungsqualititen (6 MV, 15 MV) die korrigierten Dosiswerte von den
XVMC-Werten nur noch um maximal 2,5 %. Die Ubereinstimmung bei lateralem
Strahlungseinfalls ist <5 %.
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Abbildung 3.16: Relative Differenzen zwischen gemessenen, um die Win-
kelabhéingigkeit des LA48 korrigierten Dosiswerten (LA48 in T-G-

Richtung orientiert) und Monte—Carlo berechneten Dosiswerten.

Korrigiert man die in Abbildung 3.11 (b) dargestellten Messdaten mit Hilfe der ent-
sprechenden Korrekturfaktoren und vergleicht die korrigierten Daten mit den ent-
sprechenden Monte-Carlo—Verteilungen, so zeigen sémtliche Profilpaare nun auch
innerhalb der Feldgrenzen eine gute Ubereinstimmung. Dies ist in Abbildung 3.17
zu sehen. Die zu beobachtenden Unsicherheiten sind durch das vereinfachte Korrek-
turverfahren, durch Messfehler, die endliche Genauigkeit der Simulationsberechnun-
gen und durch die Monte—Carlo—Voxelgroflen, die nicht an die Form des effektiven

Messvolumens der LA48-Kammern angepasst sind, zu erkléren.

Beriicksichtigt man bei Messungen mit dem [LA48 die Richtungsabhingigkeit des

Ansprechvermogens mit Hilfe entsprechender Korrekturfaktoren, sollte es in Fillen



3.4. ERGEBNISSE UND DISKUSSION DER LA48-UNTERSUCHUNGEN

relative Dosis [ ]
\*i ‘
) g 1‘:
= #
|

0 Grad X¥MC
———20 Grad ¥¥MC
———40 Grad X¥MC
B0 Grad X¥MC

80 Grad XMC

= = - .0 Grad LA korr
= = = .20 Grad LA korr
- - .40 Grad LA korr
B0 Grad LA korr
80 Grad LA korr

y [em]

Abbildung 3.17: LA48-gemessene Dosisprofile aus Abbildung 3.11 (b),
korrigiert um die Winkelabhéngigkeit des Arrays, sowie Ergebnisse ent-

sprechender XVMC-Berechnungen.
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wie den gezeigten moglich sein, diesen Detektor auch fiir die Dosimetrie bei schrigem

Strahlungseinfall einzusetzen.






Kapitel 4

Klinische IMRT-Dosimetrie

Die dosimetrische Validierung des fiir die Routine-IMRT-Bestrahlungsplanung vor-
gesehenen Dosisberechnungsalgorithmus anhand klinischer Daten stellt den wichtig-
sten Aspekt der physikalischen Qualitdtskontrolle bei IMRT dar. Gleichzeitig bil-
det sie hiufig den zeitaufwendigsten Part innerhalb der Vorbereitungsphase. Ein
sorgfiltig durchdachtes Konzept fiir die klinische Dosimetrie ist deshalb zwingend
notwendig.

Einem solchen Konzept folgend ist es moglich, Dosisverifikationen sowohl zeiteffizient
als auch zuverldssig durchzufiihren. Die notigen Arbeitsschritte erfolgen dabei weit-
gehend automatisiert und sind iiber Protokolle geregelt. Daten konnen im Idealfall
in Echtzeit ausgewertet werden. Falls erforderlich, ist eine unkomplizierte Fehlerana-
lyse moglich.

In diesem Kapitel wird das im Rahmen der vorliegenden Arbeit entwickelte IMRT—
Dosimetriekonzept vorgestellt. Das Konzept wurde ausgearbeitet, um dosimetrische
Daten mit Monte-Carlo-Berechnungen zu vergleichen, wobei die Simulationsda-
ten als Referenz angesehen wurden. Es lasst sich jedoch auch fiir beliebige andere
Dosisdatensatz—Kombinationen verwenden.

Es wurden Uberlegungen angestellt zur Wahl geeigneter Messorte, zur Durchfithrung

von Verifikationsmessungen und zum anschlieenden Auswerteverfahren.

4.1 Messgrofien

Die Dosisverifikation bei IMRT kann entweder fiir den Gesamtplan erfolgen, der da-
zu unter realistischen Bedingungen an einem Phantom appliziert wird, oder einzeln
fiir jedes Bestrahlungsfeld (s. z. B. [47, 63]). Bei der Einzelfeldverifikation werden die

51
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Bestrahlungsfelder unter senkrechtem Strahlungseinfall (Tragarmwinkel 0°) auf ent-
sprechende Phantome angewendet. Wahrend die Gesamtplanverifikation gestattet,
eventuelle Probleme in Zusammenhang mit der Dateniibertragung an den Beschleu-
niger oder wihrend der Bestrahlung friihzeitig zu entdecken, erlaubt der feldweise
Vergleich die Definition schirferer Akzeptanzkriterien anhand derer die Uberein-
stimmung gestestet werden kann. Die Verifikation gestaltet sich in letzterem Fall
einfacher und ist somit auch weniger fehleranféllig.

Das in dieser Arbeit verfolgte Dosimetriekonzept erlaubt grundsétzlich beide Arten
der klinischen Dosisverifikation. Dabei wird unterschieden zwischen umfassenden
Verifikationsuntersuchungen und einfachen Plausibilitdtspriifungen. Sofern Bestrah-
lungsfelder einzeln verifiziert werden, erfolgt im Anschluss an die eigentlichen Mes-
sungen stets noch eine Testapplikation des Original-Plans. Als Messmittel wird be-
vorzugt das in Kapitel 3 dieser Arbeit beschriebene LA48-Detektorarray verwendet.
Eine Arraymessung erfasst zwar die Dosis in weniger Punkten als eine Filmmes-
sung, aber die Voruntersuchungen sowie die Erfahrungen anderer Arbeitsgruppen
[51] mit diesem Detektor haben gezeigt, dass das Array einen deutlich geringeren
systematischen Messfehler besitzt. Insbesondere kénnen mit dem Array nachtriglich
Segmentdosisinformationen extrahiert werden. Dies ist bei Fehleranalysen sehr hilf-
reich.!

Die Beschrinkung auf wenige Messpunkte stellt kein Problem dar, sofern fiir die
Messungen aussagekriftige Punkte identifiziert werden. Es ist zuléssig anzunehmen,
dass sich eventuelle Ungenauigkeiten in der Dosisberechnung anhand von Arraymes-

sungen identifizieren lassen, sofern die Messpunkte sorgfiltig gew&hlt sind.

4.2 Die Wahl geeigneter Messorte

Dosisverteilungen fluenzmodulierter Felder besitzen oft komplexe Formen und wei-
sen erhebliche Gradienten innerhalb der Feldgrenzen auf. Fiihrt man Dosismessun-
gen in stark dosisinhomogenen Bereichen durch und vergleicht die dort experimentell
bestimmten Werte mit den berechneten, sind kritische Vergleiche nicht moglich. Be-
reits minimale Anderungen der Messposition wirken sich deutlich auf die beobachte-

ten Dosiswerte aus. Insbesondere bei Messungen in einzelnen Punkten, aber auch bei

!Parallel zu den LA48Messungen ist es moglich, mittels EPID die Feld- und/oder Segmentfor-
men aufzuzeichnen und somit auch im Rahmen der Arraymessungen 2D-Informationen zu erhalten.
Dies wird in Kapitel 5.3 niher erlautert.
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simultanen Mehrpunkt—Dosismessungen mit einem Ionisationskammer—Array, stellt
deshalb die Auswahl geeigneter Messorte einen wichtigen Schritt im Rahmen der Ve-
rifikationsprozedur dar. Wiinschenswert ist, Messungen in Punkten durchzufiihren,
in denen moglichst viel Primérstrahlung zur Dosis beitrdgt und gleichzeitig verhalt-
nismafBig wenig Streustrahlung aus dem Beschleunigerkopf, da die systematischen
Fehler der Messung, bedingt durch die spektrale Abhéngigkeit des Ansprechverhal-
tens des Lineararrays, dort minimal sind. Solche Punkte, die jenseits von Halbschat-
tenbereichen liegen, erlauben eine zuverlissige Uberpriifung der Dosisberechnung
des TPS ohne Verschleierung durch systematische Messfehler und schirfere Akzep-

tanzkriterien.

Im Rahmen routinemiflig durchgefiihrter Dosisvalidierungsuntersuchungen ist man
meist daran interessiert, anhand einer Messung moglichst viele Segmente eines Be-
strahlungsfeldes oder eines kompletten Bestrahlungsplans zu erfassen. Dies beriick-
sichtigt das im Folgenden vorgestellte Verfahren zur automatischen Bestimmung

geeigneter Messpunkte.

e Sei S; , die Fliche des i—ten Segments eines Bestrahlungsfeldes, projiziert auf
die (z,y)-Ebene durch den Punkt (0,0, z) (im Folgenden z—Ebene genannt;
Koordinaten analog zu Abbildung 2.2). Sei ferner s; , der zentrale Bereich des
Segments jenseits der Halbschattenzonen und somit die Menge aller geeigne-
ten, ,guten“ Messpunkte zur Verifikation von S; , in der z-Ebene. s, , ldsst sich
aus 5; , abschétzen, indem man letzteres sowohl in z— als auch y-Richtung um
einen Rand der Dicke d schrumpft (Abbildung 4.1).

e Setzt sich ein individuelles Bestrahlungsfeld aus n Segmenten S; , (i =1...n)
zusammen, so sind die fiir die Verifikation dieses Feldes in der z—Ebene geeig-
neten Messpunkte (Zyeri , Yveri). durch die s; ,~markierten Bereiche bestimmt.
Geeignete Messpunkte finden sich in Gebieten, die mindestens von einem Seg-
ment ,gut® getroffen werden, die aber gleichzeitig auflerhalb der Halbschat-

tenbereiche aller anderen Segmente liegen.?

e Es ist moglich, die Punkte (Zyeri, Yveri). unterschiedlich zu klassifizieren, je
nachdem, wieviele Segmente jeweils die Punkte ,,gut® treffen und welches re-
lative Gewicht, g;, diese Segmente haben. Ein hochwertiger Messpunkt liegt

demnach vor, wenn (Zyepi , Yveri), von moglichst vielen Segmenten, die zudem

2Falls sich solche Gebiete nicht identifizieren lassen, kann eine Messung in jedem beliebigen
Punkt erfolgen. Allerdings muss die erhchte Gefahr fiir Messfehler beachtet werden.
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Abbildung 4.1: Irreguléres Feldsegment S; . und dessen zentraler Bereich

si - Letzterer folgt aus S; , durch Schrumpfen um einen Rand d.

signifikant zur Dosisapplikation beitragen, getroffen wird. Dies kann durch

einen Qualitdtsfaktor, Q(zver; , Yveri)» , beschrieben werden, der sich mittels

Q(mVeriu yVeri)z = Z g; (41)

treffende Segmente

bestimmen 14sst.

e Wird beabsichtigt, die Verifikation eines IMRT-Feldes anhand einer einzi-

gen Punktmessung in der z-Ebene durchzufiihren, so bietet sich der Punkt
(Tveris Yveri)z, fiir den Q(Tveri, Yveri), maximal ist, fiir den Dosisvergleich
an. Fiir den Fall, dass die Verifikation mit dem L A48 erfolgt, sind jedoch nicht
nur die individuellen Qualititsfaktoren Q(Zveri , Yveri). interessant und damit
die Frage, wie ,gut® die einzelnen Kammern des Arrays (zx, yx), getroffen
werden, sondern auch die Frage, bei welcher Arrayposition das System als
Ganzes von moglichst vielen Segmenten getroffen wird. Die geeignetste Mess-

position fiir das LA48 ist demnach die Position, fiir die

Z Q(rx , Yk). — max. (4.2)

(IK,yK)z

Soll anstelle eines feldweisen Vergleichs der Gesamtplan verifiziert werden und
sollen auch in diesem Fall geeignete Messorte automatisch festgestellt werden,

so konnen Gleichungen (4.1) und (4.2) ebenfalls genutzt werden.
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Gleichung (4.2) wurde dazu verwendet, geeignete LA48-Messpositionen fiir die IMRT-
Verifikation einzelner Felder und Bestrahlungspline automatisch zu ermitteln. Bei
der technischen Umsetzung der Suchbedingungen wurden in beiden Féllen Punkte
in einem quadratischen 1 mm-Gitter abgetastet. Wahrend fiir Einzelfeldverifika-
tionen nur die (z = 0 ¢cm)-Ebene (= Isozentrumsebene) gepriift wurde, wurden
fiir Gesamtverifikationen verschiedene z-Ebenen ausgewertet. Dadurch konnte der
3D-Charakter der Gesamtdosisverteilungen beriicksichtigt werden. Als Wert fiir den
Schrumpfrand d zur Ermittlung der s; , wurde 1 cm angenommen. Dieser Wert be-
zieht sich auf die Isozentrumsebene und wurde gewihlt, da Felder mit Kantenldngen

< 2 cm kein Dosisplateau ausbilden [53].

4.3 Durchfiihrung der dosimetrischen Verifi-

kation

Es soll nun die technische Realisierung klinischer Dosismessungen mittels eines spe-
ziell fiir den Gebrauch des LA48 entwickelten Messphantoms beschrieben werden.
Das vorgestellte Phantom zeichnet sich durch seine flexible Verwendung sowie seine

unkomplizierte, gut reproduzierbare Positionierbarkeit aus.

4.3.1 Das IMRT—-Dosimetriephantom

Fiir die Verifikationsmessungen wurde ein kubisches Dosimetriephantom mit 30 cm
Kantenléinge aus Polyethylen (PE; Dichte: 0,92 g/cm?) angefertigt (Abbildung 4.2).
Das Phantom entspricht von seiner Groflenausdehnung her in etwa derjenigen des
menschlichen Beckens oder des Kopf-Hals—Schulter—Bereichs, fiir die dosimetrische
Verifikation derer Bestrahlungsplédne es konzipiert wurde. PE zeigt fiir hochenergeti-
sche Photonen ein dhnliches Absorptions- bzw. Streuverhalten wie Wasser und kann
daher als wasser- bzw. gewebedquivalent betrachtet werden.

Das Dosimetriephantom wird aus Platten unterschiedlicher Dicke zusammengesetzt,
Passstifte erleichtern seinen Zusammenbau. Markierungen an der Oberfliche des
Phantoms erlauben, dieses anhand des Lichtfeldvisiers oder mittels des Laser—Posi-
tionierungssystems im Beschleunigerraum relativ zum Isozentrum auszurichten.

7Zu Dosimetriezwecken konnen zwischen die Phantomplatten beispielsweise Verifika-
tionsfilme eingelegt werden. Um ein mogliches Verrutschen der Filme auszuschlielen,

aber auch, um fiir Auswertungszwecke die genaue Position der Filme wihrend der
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Abbildung 4.2: Das IMRT-Phantom mit integriertem L A48. Die Ab-
bildung zeigt ferner das fiir die Lagerungskontrolle der Patienten sowie

zur Feldformkontrolle verwendete elektronische Portalbildgebungssystem
iView GT.

Bestrahlung rekonstruieren zu kénnen, stehen spezielle Phantomplatten mit einge-
bauten Markierungsnadeln oder diinnen Wolframdrédhten zur Verfiigung, die nach
Bedarf eingesetzt werden konnen. Alternativ besteht die Moglichkeit, mittels einer
speziellen Adapterplatte eine flexible, zylindrische Kompaktkammer in den Phan-
tomwiirfel einzufiihren.

Ein PE-Plattenpaar wurde schliellich so modifiziert, dass es den definierten Einbau
des LLA48-Tonisationskammer—Arrays in den Phantomwiirfel zulésst. Das Adapter-
plattenpaar nimmt, neben dem Array, auch mehrere 0,5 bzw. 1,0 cm breite Streifen
aus PE auf, deren Dicken exakt der des Arrays entsprechen und die als Abstands-
halter fungieren. Dadurch kann das LLA48 nicht nur mittig in das Plattenpaar einge-
setzt werden, sondern es sind auch Offsets bis 5,0 cm in Schritten von 0,5 ¢cm einfach
und mit hoher Genauigkeit zu realisieren (Abbildung 4.3). Die Plattenkonstruktion
erlaubt zudem einen variablen Phantom-Einbau des Arrays in z-Richtung, was ins-
gesamt eine hohe Flexibilitit bei der Durchfiihrung der Messungen bedeutet.
Unabhéngig davon, welche Orientierung fiir das Array letztendlich gewahlt wird (A—
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Abbildung 4.3: LA48-Adapterplatte mit integriertem Lineararray und
Abstandshaltern (Aufsicht). Die zentrale Messkammer des LA48 befindet

sich in der Plattenmitte.

B-Richtung; T-G-Richtung) und welcher Offset beim Einbau beriicksichtigt wird,
dndert sich die duflere Form des Wiirfels nicht. Phantomberechnungen kénnen daher

standardméfig durchgefiihrt werden.

4.3.2 Phantommessungen

Das Wiirfelphantom wurde im Rahmen der klinischen Dosimetrieuntersuchungen so-
wohl fiir Kalibriermessungen als auch fiir die eigentlichen dosimetrischen Tests ver-
wendet. Die Durchfiihrung der verschiedenen Messungen erfolgte wie in Kapitel 3.1
beschrieben. Die Messmittel wurden an der messtechnisch geeignetsten Stelle in das
Phantom eingesetzt, sofern nicht die Dosis in einem bestimmten Bereich aufgenom-
men werden sollte oder, wie im Fall von Kalibiermessungen, ein mittiger Einbau
der Strahlungsdetektoren erfolgen musste. Bei Gesamtplanverifikationen mit dem
[LA48 wurden bei der Bestimmung der bestmoglichen Messposition ausschliellich

Positionen gegeneinander verglichen, bei denen das LA48 in T-G-Richtung zeigte.
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Es wurde bereits angedeutet, dass es fiir die Verwendung des LA48 als IMRT-
Strahlungsdetektor wichtig ist, vor Beginn der Messungen die Messzeit T4, sorgfil-
tig zu wihlen sowie wiahrend des Elektrometer—Abgleichs die reduzierte Dosislei-
stung der typischerweise kleinen IMRT-Segmente zu beachten, um hochauflésende
Messungen zu gestatten (s. S. 25).

Bei segmentweisen Dosisaufzeichnungen wurde T,,,, gerade grofi genug gewahlt, um
das Feldsegment mit dem hochsten MU-Wert erfassen zu kénnen. Sofern auf eine
segmentweise Aufzeichnung der Dosis verzichtet wurde, wurde T,,,, entsprechend
der Applikationszeit des zeitlich aufwendigsten Feldes innerhalb des zu verifizie-
renden Bestrahlungsplans eingestellt. Diese wurde anhand der fiir die Bestrahlung
vorgesehenen Monitorrate, der Zahl der Feldsegmente sowie der Komplexitit der

Felder ndherungsweise abgeschétzt.

Die Durchfiihrung segmentweiser Dosismessungen verlangte, die MLLC-Blenden beim
Anfahren der einzelnen Segmente kurzzeitig zu stoppen, um die Segmentdaten spei-
chern zu kénnen.

Im Fall von Gesamtplanverifikationen ergab sich die gemessene Gesamtdosis als Sum-
me der einzeln abgespeicherten Felddosen, welche gegebenenfalls winkelkorrigiert

wurden.

4.4 Auswertung und Analyse von Dosisdaten

Die 1998 vorgestellte quantitative y-Evaluierungsmethode erlaubt, Messungen und
Berechnungen miteinander zu vergleichen [45] (s. auch Kapitel 2.3). Das von Low
et al. vorgeschlagene Verfahren weist allerdings Schwéchen auf, wenn es dazu ver-
wendet wird, diskrete Daten zu analysieren, die auf einem Gitter definiert sind,
dessen Konstante in der Groflenordnung des fiir die Analyse gewéhlten raumlichen
DTA-Kriteriums liegt [20, Anhang E]. Dies ist beispielsweise der Fall, wenn mit
dem LA48 ermittelte Daten ausgewertet werden sollen. Auflerdem beriicksichtigt
die y~Methode neben einem dosimetrischen Fehler lediglich Fehlpositionierungen
innerhalb der Messebene und gestattet somit nur (2+1)D—-Analysen. Dies ist vor
allem bei der Verifikation non-koplanarer Feldkonfigurationen unbefriedigend. Das

v—Konzept wurde daher iiberarbeitet, um zuverliissig quantitative 4D—Analysen?

3Eine 4D—Analyse eines beliebig-dimensionalen Dosisdatensatzes bedeutet, dass fiir jeden Punkt
der Dosisverteilung Positionierungsfehler in z—, y— und z—Richtung sowie der Dosisfehler gepriift

werden.
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beliebig diskretisierter Daten durchfiihren zu koénnen.

Das neue, sog. x—Verfahren basiert auf gradientenabhéngigen, lokal variablen Ak-
zeptanzschwellen. Durch die verdnderte Auswertestrategie sind Datenvergleiche we-
sentlich einfacher und schneller méglich und liefern zudem zusétzliche Informationen
iiber unter- /iiberdosierte Bereiche. Eine genaue Beschreibung des Verfahrens findet

sich in Anhang E.

Wie in Anhang E gezeigt, kann nach der y—Methode der Betrag des zuléssigen
Dosisfehlers 7/ im Punkt 7 (7 € R?) durch die Gleichung

T’(F):\/AD2 + A2, - ||[VD,|? (4.3)

max max

bestimmt werden. Darin beschreibt AD,,,, das Dosiskriterium, Ad,,,, das DTA-
Kriterium und VD, die Dosisgradienten in den drei kartesischen Raumrichtungen
im Punkt 7.

Das Verhiltnis der Abweichung zwischen der Vergleichsdosis (engl. comparison dose)
D.(7) und der Referenzdosis D, (7) und 7'(7) ist der Index x,

() DC(F)T EF)DT (7) ’

der die Ubereinstimmung quantifiziert. Ergibt sich fiir einen Punkt x = 0, so heif}t

(4.4)

das vollkommene Ubereinstimmung zwischen Referenz- und Vergleichsdosis, 0 <
x| < 1 bedeutet Ubereinstimmung im Rahmen der gewiihlten Akzeptanz-Kriterien,
x| > 1 heift keine Ubereinstimmung (vgl. Abbildung 4.4).

Die 4D—x—Analysemethode wurde dazu verwendet, die Ubereinstimmung von IMRT—
TPS-Dosisberechnungen und experimentell ermittelten Dosiswerten zu iiberpriifen.
Um das Verfahren insbesondere auf Simulations- und Filmdaten anwenden zu kon-
nen, war es zunichst notwendig, die Daten auf ein einheitliches Gitter zu projizieren.
Wiéhrend die Filindaten urspriinglich in einer sehr feinen Auflésung (um) vorlagen,
erfolgten die XVMC-Berechnungen aus Griinden der Rechenzeit stets auf der Ba-
sis 4 x 4 x 4 mm?® grofler Voxel. Fiir die Vergleiche wurde ein Gitter mit 1 mm
Auflésung gewihlt. Diese Auflosung stellt einen Kompromiss dar und eignet sich
zudem gut fiir die graphische Darstellung. Die Monte-Carlo-Daten wurden polyno-
misch 3D—interpoliert, wobei als Interpolationsgrad 2 gewihlt wurde. Voruntersu-
chungen hatten gezeigt, dass dieser Grad klein genug ist, um interpolationsbedingte
Oszillationen zu vermeiden. Aus den Filmdaten, die zunéichst mittels eines simplen
»Moving Average“-Filters [57], angewendet auf 9 x 9 Pixel grofie Unterbereiche,
gegliattet wurden, wurden die Werte fiir die einzelnen Gitterpunkte direkt extra-

hiert. Diese Prozeduren sind Bestandteil der selbstentwickelten Auswertesoftware
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» X

X,

Abbildung 4.4: Zwei Dosisprofile (Referenzprofil D, , Vergleichsprofil D,)
im Vergleich. Beide Profile sind auf einem einheitlichen Gitter definiert.
Der maximal zuléssige Dosisfehler an der Stelle z = z; betrigt +7'(x;).
Ein entsprechender Akzeptanzbalken ist um den Punkt D, (z;) zentriert.
Tatséichlich ist die an der Stelle x = z; festgestellte positive Dosisdiffe-
renz D.(z1) — D, (z1) > 7'. Nach Gleichung (4.4) folgt daraus: x(z;) > 1.

FILMDOS, mit der die komplette Datenanalyse durchgefiihrt wurde.

Bei der Berechnung der lokal zuldssigen Dosisfehler und der x-Indizes wurden fiir
Adyq: Werte von 2 bzw. 3 mm angenommen, fiir AD,,,, 2 bzw. 3 %. Der Messfehler
ADyqr wurde entweder auf die lokalen Monte-Carlo-Dosiswerte (— lokale Analy-
se) oder aber auf die maximale Monte-Carlo-Dosis in der Messebene Do, maz (—
globale Analyse) bezogen. Durch die unterschiedliche Kombination der einzelnen Pa-
rameter war es moglich, Akzeptanzkriterien unterschiedlicher Strenge zu realisieren
und zu testen.

Fiir die Auswertung der Niedrigdosisbereiche (die Schwelle wurde hier empirisch bei
10 % der Schicht—-Maximaldosis festgelegt; zum Vergleich: Esthappan et al. [25] set-
zen sie bei 0,2 - D¢, maz) konnte in FILMDOS gewéhlt werden, ob Dosisvergleiche
dort unter Beriicksichtigung eines global oder lokal definierten AD,,,, erfolgen soll-
ten. Lésst man in den Niedrigdosisbereichen, neben Positionierungsfehlern, global

definierte Messfehler zu, kann man auch groflere systematische Messfehler der ver-
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wendeten Dosisdetektoren beriicksichtigen.

Da fiir die Berechnung der lokalen Dosisfehler 7’ lediglich die Grofien AD,,42, Adpmaz
und die lokalen Dosisgradienten VD, bekannt sein miissen (letztere wurden anhand
des Monte-Carlo-Dosiswiirfels bestimmt), war es moglich, die Dosisfehler direkt im
Anschluss an die Phantomberechnungen und damit unabhiingig von den Messungen
zu ermitteln. Es war dadurch insbesondere fiir die LA48-Messungen moglich, die
Lage der Messorte noch einmal zu iiberpriifen. Der Algorithmus, der fiir die Be-
rechnung der Messpositionen verwendet wurde, bevorzugt, wie beschrieben wurde,
Gebiete mit homogener hoher Dosis. Diese Gebiete zeichnen sich durch ihre kleinen
Dosisfehler aus.

Sofern Filmmessungen als Vergleich fiir die Monte-Carlo-Berechnungen dienten,
wurden die aus x—Analysen resultierenden Indizes in Form von 2D-Verteilungen
ausgegeben. Zusétzlich wurden y—Histogramme berechnet. Fiir den Fall, dass LA48-
Messungen unternommen wurden, wurden 1D—y—Verteilungen ausgegeben und die
Mess- sowie Simulationsdaten einander in Form von Profilen gegeniibergestellt. Die
Stellen in den Profilen, an denen LA48Vergleichsdaten vorlagen, wurden durch Do-
sisakzeptanzbalken (+7') gekennzeichet, die um die Monte-Carlo—Verteilung zen-

triert waren.






Kapitel 5

Physikalisches

Qualititsmanagement

Die physikalische Qualititskontrolle bei IMRT umfasst, neben der dosimetrischen
Verifikation, eine Reihe weiterer Aspekte, von denen zwei im Rahmen dieser Arbeit
ndher untersucht wurden. Zum einen war dies die MU—Verifikation, zum anderen die
Kontrolle der Feldform. Im Folgenden werden Verfahren vorgestellt, die eine Uber-
priifung dieser Parameter erlauben.

Die Gewihrleistung und Kontrolle der korrekten Patientenlagerung sowie die korrek-
te Beriicksichtigung intra- und interfraktioneller Organbewegungen wihrend der Be-
strahlung stellen ebenfalls wichtige Aspekte der Qualitétssicherung dar. Auf die ver-
wendeten Patientenlagerungshilfsmittel und Protokolle, nach welchen die Lagerungs-
kontrolle bei IMRT erfolgt, sowie die bildgestiitzte Prostata-IMRT-Planungsstrate-

gie wird zunichst eingegangen.

5.1 Patienten—Lagerung

In Tiibingen werden Prostata—Patienten fiir IMRT-Bestrahlungen stets auf dem
Riicken gelagert. Dabei werden als Lagerungshilfsmittel lediglich Kniekissen verwen-
det. Eine Patientenstudie, die im Jahr 2000 im Hinblick auf die klinische Einfiihrung
von IMRT durchgefiihrt wurde, hatte gezeigt, dass bei Prostata—Patienten Lage-
rungshilfsmittel wie Becken- oder Bauchmasken (Abbildung 5.1 (links)) zu keiner
signifikanten Verbesserung der Patientenlagerung beitragen (s. Anhang C).

Die Bestrahlungsplanung basiert auf multiplen CT-Datensétzen (3-5), die vor Be-

ginn der fraktionierten IMRT-Bestrahlung an verschiedenen Tagen aufgenommen

63
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Abbildung 5.1: Hilfsmittel zur Patientenlagerung: Beckenmaske (links),
Wickelmaske (rechts).

werden. Die Einhiillende der jeweils vom Arzt konturierten CTV inklusive eines
0,7 cm Sicherheitssaums definiert das PTV. Die Zahl der benétigten Planungs—
Bilddatensiitze sowie die geeignete Dicke des Sicherheitssaums folgten aus den Uber-
legungen einer weiteren Dissertation zum Thema adaptive, bildgestiitzte IMRT—
Bestrahlungsplanung [7] sowie aus der bereits oben erwéhnten Patientenstudie (An-
hang C). Die multiplen Planungsdatensétze und der Sicherheitssaum erlauben, Fehl-
bestrahlungen aufgrund statistischer Unsicherheiten bei der Patientenlagerung und
durch Lageverschiebungen der Prostata mit hoher Wahrscheinlichkeit auszuschlie-
Ben.

Wihrend der 1. Behandlungswoche erfolgen bei IMRT-Prostata—Patienten téglich
Lagerungskontrollen. Diese werden wie in Anhang C beschrieben durchgefiihrt. Der
nach Ablauf der Woche festgestellte systematische Lagerungsfehler wird korrigiert.
Mit Beginn der 2. Behandlungswoche wird die Patientenlagerung wochentlich iiber-
priift. Sofern Lagerungsfehler von mehr als 30 % des PTV-Sicherheitssaumes beob-

achtet werden, erfolgt eine Lagerungskorrektur.

Als Lagerungshilfen bei H&N-Bestrahlungen dienen Zieh- oder Wickelmasken (Ab-
bildung 5.1 (rechts)), die erlauben, den Patienten mit einer Genauigkeit von 2 mm
(bezogen sowohl auf die systematische als auch die statistische Lagerungsgenauig-
keit) (s. Vergleichsartikel von Hurkmans et al. [34]) reproduzierbar zu positionieren.

Aus diesem Grunde wird bei diesen Patienten die Lagerung im wochentlichen Ab-
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stand iiberpriift.

5.2 Plausibilitatstest der Monitoreinheiten

Anders als bei der Verwendung konventioneller Bestrahlungsfelder, ist es fiir fluenz-
modulierte Felder nicht méglich, MU-Vorgaben des TPS etwa durch einfache Hand-
berechnungen nachzuvollziehen. Eine Méglichkeit zumindest von Plausibilitétsprii-
fungen ist jedoch im Hinblick auf die Sicherheit und Zuverléssigkeit der Planung
sowie die Abschitzung der Bestrahlungsdauer unverzichtbar [55, 35].

Es ist bekannt, dass aufgrund der Segmentierung der Bestrahlungsfelder die MU
Werte einer Step & Shoot-Behandlung, MUjp g, gegeniiber den MU-Werten ei-
ner konventionellen Bestrahlung, MU,,,, , erhoht sind. Dies verursacht bei IMRT—
Patienten eine entsprechend héhere Ganzkorperdosis, welche hauptséchlich auf Leck-
und Streustrahlung aus dem Beschleunigerkopf zuriickzufiihren ist [14, 19, 66, 75, 79,
Anhang F]. Im Patienten erzeugte Streustrahlung (iiberwiegend niederenergetische
Photonen) trigt weiter zur Dosisbelastung im Koérper bei. Publizierte Werte, die
das Verhiltnis von MUy grr und MU,,,, beschreiben, liegen meist in der Grofien-
ordnung 3-6 (s. z. B. [65, 49]) — die genauen Werte hingen, neben der behandelten
Indikation, wesentlich von den Optimierungs- und Segmentierungsalgorithmen der
verwendeten kommerziellen Planungssysteme ab.

Einige Arbeitsgruppen haben sich in den vergangenen Jahren mit alternativen MU-
Berechnungsverfahren fiir die Uberpriifung der durch ein IMRT-TPS vorgegebenen
MU befasst (z. B. [80, 39]). Die prisentierten Methoden erfordern zum Teil erheb-

lichen rechnerischen Aufwand, was sie fiir den Handgebrauch ungeeignet macht.

Im Rahmen der vorliegenden Arbeit wurde untersucht (Anhang D), ob sich ein
einfacher Zusammenhang zwischen MUy grr und MU,y bei der Therapie eines
Patienten finden ldsst, basierend auf Bestrahlungsplanungsparametern. Die MU-
Dosis—Zusammenhénge fiir konventionell bestrahlte Patienten sind aus der klinischen

Routine bekannt.

e Ausgehend von der Annahme, dass sich die Photonenflussdichte einer flu-
enzmodulierten Bestrahlung nicht von der einer konventionellen unterschei-
det, wurde die Hypothese aufgestellt, dass IMRT lediglich bedeutet, dass die
Primérfluenz einzelner Bestrahlungsfelder umverteilt wird, um die Einhaltung
vorgegebener, verschirfter Dosiskriterien in den Risikostrukturen zu ermdogli-

chen.
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Im Rahmen der IMRT-Bestrahlungsplanung mit HYPERION wurden fiir sémtliche
Patienten pro Bestrahlungsfeld ¢ die im Mittel pro Flidcheneinheit fiir die Strahlen-
therapie des PTV vorgesehenen MU-Werte m,, ; berechnet:

_ MU;

Moy, s = -
’ AIso,i

(5.1)

MU; in Gleichung (5.1) beschreibt die fiir das Feld 7 im Mittel errechneten MU;
Arso,i ist die Flidche des Strahlenfeldes bezogen auf die Isozentrumsebene.
Es zeigte sich, dass der Wert m;, der sich ergibt, wenn man die m, ; feldweise

aufsummiert,

Ty = Y T, ; (5.2)
weitgehend konstant ist. Fiir Prostata-IMRT—-Patienten ergab sich stets:
T, Prostata & 200 MU /em?,
und fiir H&N-IMRT-Patienten:
T, ey & 150 MU /cm”,

Somit ist also die Annahme richtig, dass es sich bei IMRT lediglich um eine Umver-

teilung der Fluenzen handelt.

e Um folglich beispielsweise eine vereinzelte Risikostruktur zu schonen (s. Ab-
bildung 1 in Anhang D), muss dem urspriinglichen Bestrahlungsfeld in dem
Bereich, der das OAR trifft, Primérfluenz weggenommen werden. Das resul-
tierende Fluenzprofil fiir diese Einstrahlrichtung weist damit ein Fluenztal
auf und erfordert zu seiner Realisierung zusitzliche Felder, die Segmente der
IMRT-Bestrahlung. Die fehlende Fluenz erlaubt zwar, das OAR zu schonen,
doch verursacht sie eine Unterdosierung des PTV, sofern sie nicht aus anderen

Richtungen wieder dazugegeben wird.

e Fiihrt man diese Uberlegungen weiter, erhilt man schlieSlich — wie in An-
hang D gezeigt — fiir die physikalische Grole RTPF (engl. radiation time
prolongation factor), die das MU—Verhiltnis fluenzmodulierter und konventio-
neller Bestrahlungen beschreibt,

MUIMRT

RTPF = — ==
MUCOTL’U

=1+2-s (5.3)
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wobei gilt
Dmam
Dpresc .

s=1— (54)

In Gleichung (5.4) gibt s den geforderten Schonungsgrad der Risikostruktur an;
Dyaz bezeichnet die zuldssige Maximaldosis des OAR, D¢ die verordnete
Dosis fiir das PTV.

e Wie in Anhang D gezeigt wird, kann man Formel (5.3) zur Berechnung des
RTPF erweitern, so dass sie auch fiir n > 1 Risikostrukturen gilt und damit

komplexere geometrische Situation beriicksichtigen kann. Es gilt dann:

RTPF=1+2) s . (5.5)

k=1

sk beschreibt in diesem Fall den Schonungsgrad des k-ten OAR.

Trotz der starken Idealisierungen und Vereinfachungen, die der entwickelten Dau-
menregel (Gleichung 5.5) zu Grunde liegen, erfasst diese die von HYPERION im
Mittel fiir IMRT-Bestrahlungen vorgesehenen MU sehr gut. Dies illustrieren z. B. die
Daten, welche iiber 14 Prostata—Patienten gemittelt werden konnten. Danach wur-
den fiir Prostata-IMRT-Bestrahlungen im Mittel (246, 6+32,6) MU berechnet, was
einem mittleren RTPF',

RTPFpyostata, uvPERION = 1,23+ 0,16,
entspricht. Dieser Wert ist in guter Ubereinstimmung mit dem theoretischen RT PF,
RTPFPTostata,theory = 1, 2.

Letzterer Wert folgt, wenn man die Maximaldosisvorgabe des Rektums pro Fraktion
(Dmaz = 1,9 Gy) sowie die verordnete Einzeldosis (Dpresc = 2,1 Gy) beriicksich-
tigt. Die Bestrahlungen der Prostata-IMRT-Patienten erfolgten mit durchschnitt-
lich 22 + 8 Segmenten (verteilt auf 5 Einstrahlrichtungen).

Im Fall der H&N-IMRT-Bestrahlungen waren die Vorhersagen durch das Modell
nur in einzelnen Fillen #hnlich gut (s. H&N-Beispiel in Anhang D). Die griofie-
ren Abweichungen von den berechneten RT PF stehen im Zusammenhang mit der
Komplexitit der bestrahlten Geometrien, vor allem aber den individuell sehr ver-

schiedenen relativen Groflenverhaltnissen zwischen den OAR und dem PTV.
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5.3 Test der Feldform

Eine wesentliche Voraussetzung fiir den klinischen Einsatz von IMRT ist der zu-
verldssige Betrieb des MLC-Blendensystems [33, 44, 69]. Trotz der bei IMRT im
Vergleich zu konventionellen Techniken deutlich h6heren Beanspruchung der Kol-
limatoren sollte stets deren reproduzierbar prézise Positionierung (Herstellerspezi-
fikation: 1 mm) gewéhrleistet sein. Eine ungenaue Positionskalibrierung kann bei
kleinen Segmenten zu signifikanten Dosisabweichungen fiihren [43, 53]. Die Kalibrie-
rung des MLC ist deshalb regelméfig zu iiberpriifen. Dazu werden irregulére, meist
standardisierte Felder, z. B. Streifenmuster oder Rauten (vgl. Abbildung 5.3), am
Beschleuniger eingestellt und anhand des Lichtfeldes iiberpriift bzw. werden diese
Felder appliziert und mittels Filmen aufgezeichnet. Die Filme werden anschlieflend
visuell oder dosimetrisch ausgewertet.

Auch die Segmente individueller IMRT-Bestrahlungspléne sollten — zumindest
in der Anfangsphase der IMRT-Implementierung — auf ihre korrekte Umsetzung
am Beschleuniger gepriift werden [78]. Kontrollen erlauben, Segmentierungs- oder
Transferprobleme aufzudecken. Ein Aufzeichnen der Blendenpositionen wahrend der
Bestrahlung gestattet, gegebenenfalls Probleme mit einzelnen Lamellenblenden zu
identifizieren bzw. zu priifen, mit welcher Haufigkeit solche Probleme iiberhaupt

auftreten.

Neuerdings erhéltliche und eigentlich fiir die Patienten—Lagerungskontrolle entwi-
ckelte EPID-Systeme (s. S. 9) erlauben, Feldkontrollen mit deutlich reduziertem
Aufwand durchzufithren und bieten sich daher fiir die Routinemafinahmen an [35,
59, 15]. Die Méglichkeiten, welche die verschiedenen Systeme fiir die Lagerungs- und
Feldkontrolle bieten, unterscheiden sich allerdings hard- bzw. softwarebedingt deut-
lich. Dabei spielt vor allem eine Rolle, ob ein EPID fiir die Verwendung mit dMLC
oder Step & Shoot konzipiert wurde [58, 59, 78|.

Der amorphe Silizium (a—Si)—Flat-Panel-Detektor des in Tiibingen vorhandenen
iView GT-Systems (Elekta Ltd.; s. Abbildung 4.2) erlaubt, Strahlenfelder bis zu
einer GroBe von 26 x 26 cm? (bezogen auf die Isozentrumsebene) zu verifizieren. Der
Detektor, der fester Bestandteil der IMRT-Bestrahlungseinrichtung ist und mit dem
Tragarm zusammen um das Isozentrum rotiert, kann innerhalb der Detektorebene!
verschoben werden und damit auch asymmetrische Felder aufzeichnen. Die Detektor-

schicht? gestattet 8 Bit—-Aufnahmen mit 0,25 mm raumlicher Auflésung. Da bereits

1160 ¢cm Fokusabstand
21024 x 1024 a-Si-Photodioden mit jeweils einem TFT (engl. thin film transistor) zum Auslesen
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3 MU dazu ausreichen, Bilder mehrerer Ausleseperioden (sog. frames) zu mitteln
und somit qualitativ sehr gute Aufnahmen zu erhalten, ist es mdoglich, auch klini-
sche IMRT-Segmente zu verifizieren, sofern sich deren Abmessungen innerhalb der
erlaubten Grenzen bewegen. Die iView GT-Software gestattet entweder, Segmente
eines Feldes einzeln (single exposure) oder als Film oder aber ein iiber alle Segmente
eines Feldes gemitteltes Bild (multiple exposure) zu speichern. Normierungsbedingt
enthalten die resultierenden Bilder lediglich Feld-, jedoch keine Dosisinformationen.

Im Folgenden wird ein Verfahren beschrieben, das entwickelt wurde, um anhand
von Feldkontrollaufnahmen mit dem iView GT-System die Kalibrierung des MLC

zu priifen. Im Anschluss an die Verfahrensbeschreibung werden Beispiele vorgestellt.

5.3.1 Kalibrierung des Lamellenblendensystems

Fiir die Uberpriifung der MLC-Kalibrierung mit dem EPID wird der Flat-Panel-
Detektor in Position gefahren und zunéchst das vom Zentralstrahl getroffene Detek-
torelement (u;s0, Viso) identifiziert.® AnschlieBend werden die einzelnen Testsegmente

aufgezeichnet. Die Auswertung der Messdaten geschieht wie folgt:

e Die gemessenen Daten werden mit Hilfe eines Savitzky—-Golay Filters 2. Ord-
nung geglittet [57], um die Einfliisse vereinzelter fehlerhafter Pixel, lokaler
elektronischer Artefakte (hiufig: fehlende Bildspalten u) sowie das Rauschen
zu minimieren. Die Original-Pixelwerte pyy (u,v) des PI werden dabei ersetzt

durch die gefilterten Werte p; (u, v), die folgendermafien definiert sind:

by (u’ U) = Z Cn Porig ((U + n), (U + TL)) .

n=—>5
Dabei gilt fiir die Savitzky—Golay—Koeffizienten: ¢ 5 = ¢ = —0,084;¢c 4 =
cs = 0,021;¢c_3 = ¢c3 = 0,103;¢c_0 = ¢ = 0,161;¢c_1 = ¢ = 0,196; ¢y

0,207. Die Glattung erfolgt zunéchst zeilen-, dann spaltenweise.

e Basierend auf den berechneten Lamellen- und Blockblendenpositionen sowie
unter Beriicksichtigung des Zentralstrahl-Detektorelementes wird ein Refe-

renzdatensatz erzeugt, der mit dem gefilterten Bild verglichen wird. Fiir die

des Messsignals
3Das Koordinatenpaar (u,v) bezeichnet Pixelkoordinaten. Eine einfache Koordinatentransfor-

mation erlaubt, u in die kartesische Koordinate z und v in die Koordinate y umzurechnen.
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Pixelwerte r (u, v) des Referenzdatensatzes gilt:

{ 100 falls (u,v) innerhalb der Feldgrenzen
r(u,v) = :

250 sonst

Diese Werte sind Erfahrungswerte und wurden in Anlehnung an elektronische

Originalaufnahmen gewihlt.

Es wird iiberpriift, ob Referenz- und Messdaten relativ zueinander transla-
tiert bzw. rotiert sind. Dazu werden beide Datensétze gegeneinander verscho-
ben (um Aw in u— und Av in v—Richtung ) bzw. gedreht (Blendendrehwinkel
¢). Dabei wird nach den Parametern (Au, Av, ¢) gesucht, fiir welche die Da-
tenséitze bestmoglich zur Deckung kommen. Diese Suche ldsst sich mathema-
tisch durch Minimierung einer quadratischen Zielfunktion, F', beschreiben:
F (Au, Av, ¢) = (py (4,7) — 7 (u,v) )* = min,
u,v

wobei gilt:

( ) _ ( (iso — Au) ) N ( cos(¢p) —sin(9) ) ( u — (Uiso — Au) ) ‘
(viso — AV) sin(¢)  cos(¢) v — (Viso — Av)

ps (1,0) ist der Wert des Pixels im geglétteten, translatierten und gedreh-

s3]

(o3

ten PI; 7 (u,v) bezeichnet den Pixelwert an der Stelle (u,v) im Referenzbild.
Praktisch kann man die Suche nach dem Minimum von F' beschleunigen, in-
dem man sie auf bestimmte realistische Intervalle der Parameter (Au, Av, ¢)
beschrankt.

Die festgestellte Translation und der ermittelte Drehwinkel kénnen optio-
nal beriicksichtigt werden, um letztendlich — auch im Falle einer relativen
Blendendrehung oder eines anfangs falsch identifizierten Zentralstrahlpixels —
MLC—Positionen mit hoher Genauigkeit zu bestimmen. Dem gewéhlten An-
satz liegt die Annahme zu Grunde, dass der Grofiteil der Lamellenblenden, die
ein Bestrahlungsfeld formen, korrekt positioniert ist und nur einzelne Lamellen

moglicherweise fehlerhafte Positionen aufweisen.

In einem letzten Schritt wird der gefilterte, evtl. korrigierte Testdatensatz
dann im 1 cm—Abstand, mittig zu den Lamellenblenden, entlang deren Be-
wegungsrichtung abgetastet. Das Auslesen der einzelnen Lamellenpositionen
erfolgt ahnlich wie von Woo et al. beschrieben [78]: fiir jede ausgelesene , Zeile“
v werden der minimale (pf i) und der maximale (pf mqz) Grauwert ermit-

telt. Sofern sich die beiden Werte mindestens um einen empirisch gewéhlten
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Schwellenwert S unterscheiden (hier wurde der Wert S = 25 gewihlt; S soll-
te grofer sein als das Restrauschen nach Filterung), wird angenommen, dass
man sich innerhalb der Feldgrenzen befindet, und die Positionen der einander
gegeniiberliegenden Lamellen der beiden Blendensétze A und B werden iiber
die 50 %—Grauwerte, ps 50 (Pf,50 = Df,min + % - (Pf,maz — Pf,min)), bestimmt
(Abbildung 5.2).

P‘ixelzeile 7‘88 = Laméllenpaar é7

Grauwert []

MLC A | { MLC B

wl N ]

0 100 200 300 400 500 600 700 800 900 1000
Pixelu[]

Abbildung 5.2: Grauwertprofil, aufgenommen mit dem iView GT-EPID
und nachtriglich mittels Savitzky-Golay-Filter gegldttet. Das Profil
verlauft entlang der Mitte der MLC-Blenden eines Lamellenpaares in
deren Bewegungsrichtung. Der maximale Grauwert py pq, im dargestell-
ten Profil betrigt 252, der minimale Grauwert py, ,:, = 103. Der 50 %—
Grauwert ergibt sich folglich zu py 50 = 178. Die Positionen der betrach-
teten Lamellenblenden A und B sind durch py 50 bestimmt.

Das beschriebene Verfahren erlaubt, sofern auf PI-Aufnahmen angewendet, die oh-
ne Phantom oder Patient akquiriert wurden, MLC—Positionen mit einer Auflésung
von < 1 mm zu bestimmen. Die Messungen koénnen bei beliebiger Tragarmstellung
erfolgen.

Abbildung 5.3 zeigt das geglittete, um ¢ = 1° korrigierte Bild eines rautenférmigen
Testfeldes, aufgezeichnet mit dem a—Si—Flat-Panel-Detektor. Die vertikalen Linien

markieren die nach obigem Verfahren bestimmten MLC-Positionen. Die festgestellte
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MLC A —
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Abbildung 5.3: Rautenférmiges Testfeld, aufgenommen mit dem iView
GT-EPID. Links: PI-Aufnahme mit iiberlagerten, gemessenen MLC-
Positionen. In der Abbildung ist die Bewegungsrichtung der Lamellen
angedeutet, die Lamellenblendenpaare 20 und 21 sind bezeichnet. Rechts:
Positionierungsfehler der einzelnen Lamellenblenden.

Blendenrotation liegt innerhalb des vom Hersteller spezifizierten Toleranzbereichs
(£1°).

Wie das Diagramm in der rechten Bildhilfte zeigt, betrigt der Positionierungsfehler
P* der an der Feldformung beteiligten ML.C—Blenden fiir alle Lamellen stets weniger
als 1 mm. Das Beispiel zeigt, dass fiir die iiberpriiften Lamellen die Kalibrierung des

Blendensystems Giiltigkeit besitzt.

Abbildung 5.4 illustriert eine weitere Kontrollmessung, die der Uberpriifung der kor-
rekten MLC-Positionierung bei der Formung eines H&N-IMRT-Segments diente.
Eine nachtrigliche Rotationskorrektur der Aufnahme erwies sich als nicht notwendig,
wie der Vergleich der Zielfunktionswerte F' fiir verschiedene ¢ ergab. Die Abbildung
zeigt einen Ausschnitt aus dem geglitteten PI; die gepunkteten Linien beschreiben

die vom TPS bestimmten MLC—Positionen. Die dicken durchgezogenen Linien deu-

4P ergibt sich durch Differenzbildung aus der gemessenen und der berechneten Position ei-
ner Lamellenblende; P > 0 entspricht einer zu weit aufgefahrenen Blende, P < 0 bedeutet das
Gegenteil.
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Abbildung 5.4: H&N-IMRT-Segment, aufgenommen mit dem iView
GT-EPID. Links: Ausschnitt aus dem gefilterten Pl mit experimentell
bestimmten Lamellenpositionen (diinne durchgezogene Linien) und vom
TPS vorgegebenen MLC-Positionen (gestrichelt dargestellt) sowohl au-
Berhalb als auch innerhalb des Feldsegments. Die dicken Linien deuten
die vorgegebenen Positionen der 4 Blockblenden an. Der Zentralstrahl—-
Durchstopunkt an der Kante von Lamellenpaar 20 bzw. 21 ist durch ein
Kreuz angedeutet. Rechts: Positionierungsfehler der einzelnen Lamellen-
blenden.

ten die berechneten Positionen der vier Blockblenden an. Die diinnen durchgezoge-

nen Linien zeigen die aus der Aufnahme experimentell bestimmten MLC—Positionen.

Wie die Markierungen in der PI-Aufnahme bereits erkennen lassen, sind keine si-
gnifikanten Fehlpositionierungen zu beobachten. Lediglich die A-Blende des 32. La-
mellenpaares zeigt einen leicht vergr6Berten Positionierungsfehler (P > 1 mm) und

sollte weiter beobachtet werden.

5.3.2 Plausibilititstest der Feldform

Bereits wihrend der Planungsphase ldsst sich die Plausibilitdt von IMRT-Bestrah-

lungsfeldern priifen, indem man die Einhiillenden der Segmente sémtlicher Felder
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nimmt und aus der Quellenperspektive, jeweils unter den spezifizierten Einstrahl-
richtungen, in der sog. beam’s eye view (BEV), durch die Feldflichen der Einhiillen-
den hindurch die rdumliche Anordnung der Risikostrukturen und des Zielvolumens
betrachtet. Dabei priift man, ob unter den gegebenen Umsténden das PTV plausibel
ausgeleuchtet wird und die OAR entsprechend ausgespart werden.

Die Feld-Einhiillenden bieten sich ebenfalls an fiir die einfache und schnelle klini-
sche Plausibilitétspriifung der korrekten Feldformung wihrend der Step € Shoot-
Bestrahlung. Anhand der Einhiillenden ist es méglich, jedes an der Feldformung be-
teiligte Lamellenpaar indirekt zu verifizieren. Technisch wird dies dadurch realisiert,
dass mit dem a-Si-Detektor im ,multiple erposure“-Modus von jedem Bestrah-
lungsfeld eine Uberlagerungsaufnahme simtlicher Feldsegmente angefertigt wird,
dieser die vom Planungssystem vorgegebenen Lamellen-/Blockblendenpositionen der
Einhiillenden automatisch iiberlagert und anschliefend beide optisch miteinander

verglichen werden.

Abbildung 5.5 zeigt eine Uberlagerungsaufnahme eines aus 5 Segmenten zusammen-
gesetzten, schrigen Prostata—IMRT—Feldes. Die PI-Aufnahme erfolgte bei Tragarm-
stellung 288° mit 15 MV Photonenstrahlung. Der Aufnahme iiberlagert sind die
von HYPERION berechneten Positionen der einzelnen MLC-Blenden fiir die Feld-
einhiillende sowie die der orthogonalen Blockblenden. Der Punkt an der Kante von
Lamellenpaar 20 bzw. 21 deutet das Zentralstrahlpixel an.

Der visuelle Vergleich der Grauwertverteilung mit den markierten Linien zeigt, dass,
bis auf das Lamellenpaar 25, offenbar alle MLC-Blenden korrekt zur Feldformung
und damit insbesondere zur rdumlichen Erfassung des PTV beitragen. Die bei-
den Blenden des Lamellenpaares 25 zeigen einen leichten Kollimierungsfehler (1-
1,5 mm).
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20
21

25

MLC A — ~ MLC B

Abbildung 5.5: Vergréferter Ausschnitt aus einer PI-Uberlagerungsauf-
nahme eines Prostata-IMRT-Feldes. Der Grauwertverteilung iiberlagert
sind die vom TPS fiir die Feldeinhiillende berechneten MLC- (gepunk-

tete Linien) sowie Blockblenden— (durchgezogene Linien) Positionen.






Kapitel 6

Dosimetrieuntersuchungen

wihrend der Einfiihrungsphase
von IMRT in die klinische Routine

Abschlieflend werden an Beispielen klinischer IMRT-Dosimetrieuntersuchungen die
Schwierigkeiten dokumentiert, welche bei der klinischen Einfiihrung von IMRT {iber-
wunden werden mussten. Die Beispiele zeigen, dass zum gegenwirtigen Zeitpunkt,
da Prostata— und H&N-IMRT als Routine-Behandlungsmethoden etabliert werden
konnten, das verfolgte, LA48—basierte klinische Dosimetriekonzept die effiziente Va-

lidierung der XVMC-Dosisberechnungen gestattete.

6.1 Beispiel I: IMRT der Prostata

Prostata—Step & Shoot-Felder weisen eine geringe Fluenzmodulation auf, was sich
direkt in der Anzahl und der Gréfle der Feldsegmente niederschligt. In Abbildung 6.1
sind die Grundrisse der vier Segmente eines individuell optimierten 144°-Prostata—
Feldes in BEV dargestellt. Pro Fraktion entfallen auf dieses Feld 48,2 MU; das
entspricht etwa 18 % der insgesamt pro Fraktion zu applizierenden Monitoreinheiten.
Die Segmente sind leicht asymmetrisch, ihre Form ist unmittelbar plausibel: wihrend
die Segmentfluenzen in der linken Feldhilfte zur Dosisdeposition in der Prostata
beitragen, ist die Summenfluenz in der rechten Hilfte zwecks Rektumsschonung

reduziert.

Zu Verifikationszwecken wurden diese Segmente senkrecht auf den in Kapitel 4.3.1

beschriebenen Phantomwiirfel eingestrahlt und die Felddosisverteilungen in der Iso-

7
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Abbildung 6.1: Segmentgrundrisse eines Prostata-IMRT-Feldes.

zentrumsebene mit EDR2-Filmen sowie linear mit dem L A48 aufgezeichnet.
Abbildung 6.2 (a) zeigt eine der beiden mit Film gemessenen Absolutdosisverteilun-
gen. Fiir die Messungen wurden die Original-MU des Patientenplans um den Faktor
4,5 hochskaliert, um den Schwirzungsbereich des EDR2-Films besser auszuniitzen
(Maximaldosis pro Film etwa 2 Gy) und um sich bei der Dosiskonversion der ge-
messenen Transmissionswerte nicht nur auf den kritischen Niedrigdosisbereich der
Kalibrierkurve verlassen zu miissen. Eine Anderung der relativen Segmentgewichte,
bedingt durch Rundungsfehler beim Hochskalieren der MU, ist vernachléssigbar.
Den Filmdosiswerten ist in Abbildung 6.2 (b) die entsprechende, von HYPERION
mittels XVMC berechnete Dosisverteilung gegeniibergestellt. Die IMRT-Dosisbe-
rechnungen erfolgten in quadratischen Voxeln mit 4 mm Kantenldnge. Diese Vo-
xelgrofle wurde gewihlt, um die Simulationen mit ausreichend hoher rdumlicher
Auflésung in einer endlichen Zeit durchfiihren zu kénnen. Um eine hohe Prizision
(statistische Varianz pro Segment = 2 %) bei den Berechnungen zu erzielen, wurden
durchschnittlich pro Bestrahlungsfeld 10°-107 Teilchenschicksale simuliert, was pro
Feld CPUZeiten von wenigen Minuten entsprach.

Einen ersten Eindruck von der Giite der Ubereinstimmung der gemittelten Film-
und der Monte-Carlo-Daten liefert die im Bildteil (c) gezeigte 2D-Darstellung der
Dosisdifferenzen (Dgj, — Dyic). Helle Gebiete in der Darstellung kennzeichnen Be-
reiche, in denen die gemessene Dosis héher ist, dunkle kennzeichnen Bereiche, in
denen die berechnete Dosis iiberwiegt. Dosisdifferenzen > 0,75 Gy wurden nicht
extra aufgelost. Bei der Betrachtung der Dosisdifferenzen fallen vor allem Dosisun-

terschiede am Feldrand auf.

Um einen umfassenderen Vergleich der Datensétze zu ermoglichen, wurden an die-
sen (34+1)D—x—Analysen (s. Kapitel 4.4) unternommen. In Abbildung 6.3 ist fiir
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(a) (b)

(C) —u.:s..':l 0.73

Abbildung 6.2: Phantom—Verifikation eines Prostata-IMRT-Feldes un-
ter senkrechtem Strahlungseinfall: 2D-Filmdosis (a), Monte-Carlo—Do-
sisverteilung (b), Dosisdifferenzverteilung (c). Der Rahmen um die Teil-
bilder stellt die Aulenkontur des Wiirfelphantoms dar. Die Dosisvertei-
lungen bzw. die Differenzverteilung sind relativ dazu angegeben. Bildteil
(d) zeigt den fiir Verifikationsmessungen geeigneten Feldbereich (Bereich
sguter Messpunkte) sowie die empfohlene Messposition fiir das LA48
(x =—0,5 cm).

das 144°-Feld eine Zusammenstellung verschiedener y—Verteilungen fiir verschiede-
ne DTA (Adaz)~ und Dosis (A D, ) Kriterien zu sehen. Fiir den 20 x 20 c¢m?
groflen Bildbereich, welcher bei den Analysen beriicksichtigt wurde, wurden die er-
mittelten y-Faktoren farblich kodiert. Regionen, in denen akzeptable Dosisunter-
schiede basierend auf den jeweils gewéhlten Vergleichskriterien festgestellt wurden
(x| < 1), wurden griin dargestellt. Fiir die Darstellung der Bereiche, in denen
1 < x <3bzw. =3 < x < —1 gilt, wurden unterschiedliche Farbverldufe gewihlt.
Die Auflosung der Bilder betragt 1 mm.
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Abbildung 6.3: x—Verteilungen fiir das in Abbildung 6.2 vorgestellte
Prostata—IMRT-Feld fiir verschiedene DTA (Ad4)— Dosis (AD,4:)—
Kriterien. Der Zusatz ,,global“ deutet an, dass bei der Datenevaluierung
das Dosiskriterium A D,,,, iiber den maximalen Monte—Carlo—Dosiswert
in der untersuchten Schicht definiert war (s. S. 60). Der Zusatz ,lo-
kal/global“ bedeutet, dass AD,,,; in den Hochdosisbereichen lokal defi-
niert war, hingegen in den Niedrigdosisbereichen global. ,Globale“ Ver-

gleichskriterien sind weniger streng als , lokal /globale*.
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Die Beispielverteilungen zeigen, dass es mittels EDR2-Messungen moglich ist, Monte—
Carlo-Dosisverteilungen einzelner méfig modulierter Felder mit (2 mm; 3 % lokal /glo-
bal)-Genauigkeit zu verifizieren. Ein strengeres AD,,,,—Kriterium (z. B. 2 %) ist
aufgrund des systematischen Fehlers der Filmmessung nicht praktikabel. Da sich
der Fehler aber hauptsichlich aulerhalb der Feldgrenzen manifestiert — hier verur-
sacht priméar niederenergetische Streustrahlung die Filmschwirzung — kann anstel-
le des hiufig eingesetzten globalen 3 %—Kriteriums durchaus ein etwas strengeres
lokal/globales—Kriterium gewéhlt werden. Wiahrend dann in den Niedrigdosisberei-
chen ein global definiertes AD,,,, beriicksichtigt wird, kann in den Hochdosisberei-
chen der Vergleich anhand strengerer lokaler AD,,,,—Werte durchgefiihrt werden.
Fiir Ad,,,, ist es sinnvoll, mindestens einen Wert von 2 mm anzunehmen, sofern der
Datenvergleich auf einem 1 mm Gitter erfolgt.

Die (2 mm; 3 % lokal/global)-Verteilung (Abbildung 6.3, mittlere Bildreihe rechts)
identifiziert einzelne etwas groflere Bereiche auflerhalb der Feldgrenzen als dosime-
trisch inakzeptabel; in den entsprechenden Bereichen ist die gemessene Dosis deut-
lich hoher als die berechnete. Es handelt sich hierbei um Gebiete mit insgesamt sehr
geringer Dosis (10-15 % der Schicht-Maximaldosis; D < 0,213 Gy), so dass sich die
mit 10 % sehr tief gesetzte Niedrig- /Hochdosisschwelle bemerkbar macht. Diese Un-
terschiede lassen sich durch den systematischen Fehler der Messung erklidren. Eine
hoher gesetzte Niedrig-/Hochdosisschwelle wiirde diese Bereiche nicht mehr auflésen.
Im Zentrum des Feldes inakzeptabel identifizierte Bereiche, in denen xy < —1 ist,
sind durch das statistische Rauschen des Monte—Carlo—Verfahrens bedingt (statisti-
sche Varianz fiir die Summe der Segmente ~ 1 %).

Die in Abbildung 6.2 (c¢) beobachteten Dosisunterschiede direkt am Feldrand lassen
sich in den x—Verteilungen nicht mehr auflésen und sind auf Diskretisierungsarte-

fakte in Zusammenhang mit der gewédhlten Voxelgréfe zuriickzufiihren.

Histogramme, welche die relativen Haufigkeiten beschreiben, mit denen bestimmte
x—Werte auftreten, sowie Angaben iiber das mittlere x fiir den analysierten Bildbe-
reich, X, , sind in Abbildung 6.4 zusammengestellt und bestétigen die Beobachtun-
gen.

Die Histogramme fiir die globalen Kriterien unterscheiden sich kaum von denen der
lokal/globalen Kriterien, da sich die systematischen Messfehler lediglich aufierhalb
der Feldgrenzen bemerkbar machen und dort von beiden Kriterien gut beriicksich-
tigt werden. Die (2 mm; 3 % global)—Analyse fiir das 144°~Feld liefert als Resultat,
dass 94,7 % der analysierten Punkte akzeptable Dosiswerte haben (|x| < 1) wo-
bei X, = 0,56 ist. Die (2 mm; 3 % lokal/global)-Analyse identifiziert 92,7 % der

analysierten Dosispunkte als akzeptabel und beziffert y,, zu 0,80. Der etwas ge-
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Abbildung 6.4: Histogramme zu den in Abbildung 6.3 beschriebenen y—
Verteilungen. Die vertikalen Linien geben jeweils das {iber den analysier-

ten Feldbereich gemittelte x , X, , an.

Dosispunkte mit

Kriterium Ix| <1 [%)] Xm

3 mm; 3 % global 95,6 0,55

3 mm; 3 % lokal/global 94,1 0,73
2 mm; 3 % global 94,7 0,56

2 mm; 3 % lokal/global 92,7 0,80
2 mm; 2 % global 36,4 0,84

2 mm; 2 % lokal /global 35,5 1,09

Tabelle 6.1: Prozentanteile der in Abbildung 6.3 analysierten Dosis-
punkte mit x| < 1 sowie die iiber den analysierten Feldbereich gemit-
telten x, X , fiir verschiedene Ad,,q0—, AD,q..—Kriterien.

ringere Bruchteil akzeptierter Dosispunkte sowie das hohere x,, kommen durch die
als inakzeptabel identifizierten Niedrigdosisbereiche zustande und sind auch fiir die
beiden anderen x—Analyse-Paare festzustellen. Die (2 mm; 2 %)-Auswertungen se-
hen deutlich weniger dosimetrisch akzeptable Punkte. Die entsprechenden Daten zu

allen 6 Verteilungen sind in Tabelle 6.1 zusammengefasst.

Neben Filmmessungen erfolgten fiir das 144°-Bestrahlungsfeld auch Dosismessun-

gen mit dem Detektorarray LA48. Die genaue Messposition fiir das LA48 wurde
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anhand der in Abschnitt 4.2 beschriebenen Methode bestimmt. Dadurch konnte ein
homogenes Profil fiir die Verifikation ausgewihlt werden. Ein solches stellt einen kri-
tischen Test dar, denn die akzeptablen lokalen Dosisfehler sind hier in erster Linie
durch den systematischen Messfehler und nur unwesentlich durch Positionierungs-
fehler bestimmt.

Als geeignete Position ergab sich, das LA48 in T-G-Richtung auszurichten und um
0,5 cm aus dem Isozentrum heraus nach A zu verschieben. Die Positionen der ein-
zelnen Messkammern bei dieser Einstellung sind in Abbildung 6.2 (d) durch Punkte
angedeutet. Der weifle Bereich in der Abbildung kennzeichnet die Gesamtheit al-
ler geeigneten Messorte. Im Fall des 144°—Feldes liegen bei der eben beschriebenen
Einstellung 9 Messkammern innerhalb des messtechnisch giinstigen Bereichs niedri-
ger Gradienten und erfassen siamtliche Feldsegmente im Wesentlichen anhand ihrer

Primarfluenz.

Abbildung 6.5 zeigt das mit dem L A48 entlang der Geraden (z = —0, 5 ¢cm) bestimm-
te Dosisprofil, das entsprechende Monte—Carlo—Profil und zum Vergleich die mit dem
EDR2 gemessene Dosisverteilung. Jeweils an den Orten der LA48 Messkammern
sind, zentriert um die Monte—Carlo—Verteilung, Dosisfehler—Akzeptanzbalken (7’ ;
s. Gleichung (4.3)) eingezeichnet. Die Balken gelten fiir Adpe; = 2 mm, AD 4, =
3 % (lokal/global), also das Kriterium, das sich in Zusammenhang mit der filmdosi-
metrischen Verifikation als sinnvoll herauskristallisiert hat. Die 9 Messkammern mit
den niedrigsten Akzeptanzschwellen innerhalb der Feldgrenzen sind durch Kreuze
markiert.

Kammermessungen und Berechnungen sind in hervorragender Ubereinstimmung.
Dies bestétigen auch die in Abbildung 6.6 dargestellten y—Faktoren fiir die einzelnen
Messkammern. Sowohl in den Hoch- als auch den Niedrigdosisbereichen sind die loka-
len, gradientenabhiingigen Dosiskriterien erfiillt. Insbesondere die Ubereinstimmung
in den Niedrigdosisbereichen ldsst vermuten, dass das Monte-Carlo-Beschleuniger-
kopfmodell die Streubeitrige richtig beriicksichtigt. Fiir simtliche Messorte ergeben
sich x—Werte, die deutlich kleiner sind als 1. Ein &hnliches Resultat konnte auch
bei der Verifikation anderer Profile bzw. anderer Bestrahlungsfelder mit dhnlichem

Modulationsgrad beobachtet werden.

Die Resultate zeigen, dass es mit dem LA48 mdoglich ist, sehr viel kritischere Vali-
dierungsuntersuchungen an IMRT-Feldern mit niedrigem Modulationsgrad durch-
zufithren als dies Filmmessungen gestatten. Dies ist wesentlich durch den geringeren
systematischen Fehler der LLA48-Messungen bei senkrechtem Strahlungseinfall zu
erklaren. Wie Abbildung 6.7 erkennen lésst, kann die LA48-Messung fiir das bereits
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Abbildung 6.5: Monte-Carlo—Dosisverteilung des Feldes in Abbildung
6.2 entlang der Geraden (x = —0,5 cm) im Vergleich mit LLA48- und
Filmmessungen. Die dargestellten Dosis—-Akzeptanzbalken entsprechen
einer Genauigkeitsanforderung von (2 mm; 3 % lokal /global). Die Kreuze

markieren, analog zu Abbildung 6.2 (d), ,,gute“ Messorte.

T
Kriterien erfuellt —----
Kriterien nicht erfuellt

Abbildung 6.6: x—Faktoren der LA48-Messung in Abbildung 6.5. Das
(2 mm; 3 % lokal/global)-Dosiskriterium wird an jedem Messort erfiillt.
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Abbildung 6.7: Vergleich der Monte-Carlo— und LA48-Daten aus Ab-
bildung 6.5 anhand einer (2 mm; 3 % lokal)-Genauigkeitsanforderung.

beschriebene Feld die Monte-Carlo-Dosisberechnung sogar innerhalb einer Genau-
igkeit von (2 mm; 3 % lokal) validieren.

Nachdem fiir die ersten klinischen Prostata-IMRT-Félle kritische Einzelfeld—Verifi-
kationsmessungen unternommen wurden und diese die TPS-Dosisberechnungen stets
mit hoher Genauigkeit bestitigen konnten, und auch die Testapplikationen der
Original-Patientenplidne nie Transferprobleme gezeigt hatten, konnte der Verifikati-
onsaufwand fiir die folgenden Prostata—Patienten deutlich reduziert werden.

Bei aktuellen Prostata-IMRT-Fillen erfolgen Testapplikationen nur noch stichpro-
benartig, wobei dabei das LA48 in den Phantomwiirfel eingesetzt und die Do-
sis wihrend des Testdurchlaufs aufgezeichnet wird. Die LA48Messungen werden
durch Feldform-Plausibilitdtskontrollen ergénzt (s. Abschnitt 5.3). Langerfristig ist
fiir Prostata-IMRT vorgesehen, die Dosisverifikationsmessungen komplett durch die
Monte-Carlo-Dosisberechnung zu ersetzen, wobei die Uberwachung der korrekten

Feldkollimierung und MU-Plausibilitétspriifungen wichtige Punkte bleiben.
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6.2 Beispiel II: IMRT bei fortgeschrittenen Kopf—

Hals—Tumoren

6.2.1 Plattenepithelkarzinom der Hypopharynxregion

Abbildung 6.8 zeigt BEV-Darstellungen der jeweils grofiten Feldsegmente zweier
Bestrahlungsfelder eines klinischen H&N-IMRT-Plans. Das zu bestrahlende Ziel-
volumen (durch die MLC—Positionen angedeutet) schmiegt sich unmittelbar an das
Riickenmark sowie die Speicheldriisen an, beides strahlungsempfindliche Organe, die
vor einer zu hohen Strahlenbelastung geschiitzt werden miissen.

Fiir den beschriebenen Fall wurde ein Bestrahlungsplan, basierend auf 7 koplanaren
Einstrahlrichtungen (200°, 225°, 324°, 0°, 30°, 75° und 160°) mit insgesamt 77 Seg-
menten und 915 MU pro Fraktion, optimiert. Dieser Bestrahlungsplan, bei dem
man aufgrund der Segmentanzahl und -gréfen von einem mittleren Modulationsgrad
sprechen kann, wurde unter realistischen Bedingungen (6 MV Photonenstrahlung)

dosimetrisch verifiziert.

In Abbildung 6.9 ist links ein 23 x 23 cm? grofler Ausschnitt aus der mit EDR2-
Film in der koronalen Isozentrumsebene im Wiirfelphantom gemessenen Gesamtdo-

sisverteilung zu sehen. Daneben ist die entsprechende Monte-Carlo—Dosisverteilung

1
=
=
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Abbildung 6.9: Phantom—-Gesamtverifikation eines H&N-IMRT-Be-
strahlungsplans bestehend aus 7 Feldern: 2D-Filmdosis (links), Monte-
Carlo—Dosisverteilung (Mitte), Dosisdifferenzverteilung (rechts). Die 4
hellen Punkte in der Differenzverteilung stammen von auf dem Film an-

gebrachten Nadelmarkierungen.

dargestellt sowie, rechts auflen, die absoluten Dosisdifferenzen beider Verteilungen
fiir den zentralen 23 x 23 cm?-Bereich. Auffillig in der Differenzdarstellung ist ein
dunkler Streifen, der durch das Isozentrum hindurch in A-B-Richtung verlduft. Der
Streifen markiert einen Bereich, in dem die berechneten Dosiswerte hoher sind als

die mit Film gemessenen.

In Abbildung 6.10 sind, wiederum fiir verschiedene kombinierte Kriterien, aussage-
kriftige x—Verteilungen zusammengestellt, die auch hier aus kompletten 4D—Analy-
sen resultieren. Eine Auswertung der Dosisdaten basierend auf dem (2 mm; 3 %
lokal/global)—Kriterium, welches sich als geeignetes Kriterium fiir die Film—Evaluie-
rung einzelner fluenzmodulierter Felder mit niedrigem Modulationsgrad herausge-
stellt hat, identifiziert im vorliegenden Fall lediglich 63 % der analysierten Bildpunk-
te als dosimetrisch akzeptabel (x,,, = 1,13).

Durch die stérkere Modulation (77 Segmente) und die zunehmende Anzahl stark
asymmetrischer (,off-azris“) Felder steigt der Anteil niederenergetischer extrafo-
kaler Streustrahlung, der zur Dosis in jedem Punkt beitrdgt, deutlich an. Damit
fallt automatisch auch innerhalb des primér bestrahlten Volumens der systemati-

sche Messfehler der Filmmessung stiirker ins Gewicht.! Dies sollte bei der Daten-

! Die variable spektrale Empfindlichkeit des EDR2 (s. S. 34) verursacht eine Zunahme der Film-
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Abbildung 6.10: xy—Verteilungen des in Abbildung 6.9 vorgestellten H&N-IMRT—

Plans in fiir verschiedene Ad,,qz—, AD . Kriterien.

evaluierung beriicksichtigt werden. Es ist daher im Fall von Filmmessungen, die
zur Validierung der Dosisberechnung bei Bestrahlungsplinen mit mittlerem Mo-
dulationsgrad durchgefiihrt werden, nicht praktikabel, AD,,,, iiber lokal/globale
Dosiswerte zu definieren, sondern der Messfehler sollte iiber das Schichtmaximum
festgelegt sein. Nimmt man statt (2 mm; 3 % lokal/global) als kombiniertes Eva-
luierungskriterium beispielsweise (2 mm; 3 % global) an, erweisen sich 82 % der
analysierten Datenpunkte als akzeptabel (x, = 0,54). Zum Vergleich ergibt ei-
ne auf (3 mm; 3 % global)-Standardkriterien beruhende Analyse, dass 86,5 % der
Datenpunkte x—Werte innerhalb [-1...1] besitzen. Das mittlere x, x.,, betréigt in
diesem Fall 0,49 . Die Tatsache, dass eine Erh6hung von Ad,,., keinen signifikanten
Einfluss auf y,, sowie den Prozentsatz akzeptierter Dosispunkte hat, zeigt, dass im
vorliegenden Beispiel die Messfehler die Positionierungs-/Kollimierungsfehler iiber-
wiegen. Eine Tendenz zu groferen AD,,q, (2. B. 4 % der Verschreibungsdosis) fin-
det sich beispielsweise auch bei Ma et al. [50]. Diese Arbeitsgruppe bezifferte den
Fehler, den Messungen mit einer Ionisationskammer aufweisen, zu 3 % und ver-
anschlagte fiir die Monte-Carlo-Dosisberechnung einen 2 %-Fehler. Monte-Carlo—
Simulationsberechnungen mit dem EGS4 MCDOSE—-Code werden von der Gruppe
fiir unabhéangige IMRT-Dosisberechnungen verwendet.

Die xy—Verteilungen zeigen, dass die in Abbildung 6.9 beobachtete scheinbare Unter-
dosierung im Zentrum der Gesamtdosisverteilung durch eine leichte Fehlpositionie-

rung bzw. -kollimierung (< 2 mm) erkldrt werden kann und keinen systematischen

schwérzung, die zu héheren gemessenen Dosiswerten fiihrt. Dieser Effekt tiberwiegt den fiir den
EDR2 ebenfalls beobachteten gegenldufigen Fraktionierungseffekt (s. S. 37).
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Charakter besitzt. Die weitldufigen, gelb—orangen Bereiche (x > 1) in den oberen
Quadranten der beiden globalen Verteilungen deuten an, dass der Messfehler mit
3 % etwas zu niedrig angesetzt wurde. Diese Gebiete treten in der Absolutdosisdif-

ferenzverteilung nicht in Erscheinung.

In Abbildung 6.11 (s. auch Abbildung 6.13) sind einzelne mit Film gemessene bzw.
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Abbildung 6.11: Monte-Carlo—Dosisprofile extrahiert aus der in Abbildung 6.9 (Mit-
te) vorgestellten Gesamtdosisverteilung im Vergleich mit Filmmessungen. Die ro-
ten Akzeptanzbalken gelten fiir ein (2 mm; 3 % lokal/global)-, die blauen fiir ein
(2 mm; 3 % global)— und die schwarzen fiir ein (3 mm; 3 % global)-Dosiskriterium.
Oben: Profile entlang der Geraden (y = 5 c¢cm); unten: Profile entlang der Geraden

(z = =3 cm).
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mit XVMC-Monte—Carlo berechnete Dosisprofile zu sehen, welche aus den Gesamt-
dosisverteilungen extrahiert wurden. Das obere Bild zeigt ein x—Profil, gemessen bei
y = 5 cm, das untere Bild ein y—Profil, gemessen bei x = —3 cm. Die um die Monte—
Carlo—Verteilungen zentrierten Akzeptanzbalken (rot: (2 mm; 3 % lokal/global);
blau: (2 mm; 3 % global); schwarz: (3 mm; 3 % global)) deuten jeweils den Bereich
an, innerhalb dessen das filmgemessene Dosisprofil verlaufen sollte.

Die Tatsache, dass auch im Fall der (2 mm; 3 % lokal/global)-Analyse fiir die Nied-
rigdosisbereiche die Auswertung global erfolgte, ist deutlich an den roten Akzeptanz-
balken zu erkennen. In Bereichen, in denen die Filmdosis < 0,195 Gy ist (Schichtdo-
sismaximum = 1,95 Gy), weisen diese dieselbe Ausdehnung wie die blauen (2 mm;
3 % global)-Balken auf. Diese zumindest partielle Beriicksichtigung des systema-
tischen Messfehlers bewirkte, dass in Abbildung 6.10 in den Niedrigdosisbereichen

Messung und Berechnung als iibereinstimmend identifiziert wurden.

Fiir die gesamtdosimetrische LA48—Verifikation des H&N—Bestrahlungsplans wur-
de das Detektorarray, dem Film entsprechend, in die Isozentrumsebene des Phan-
toms eingesetzt und entlang der y—Achse des raumfesten Koordinatensystems aus-
gerichtet. Bei dieser Einstellung handelt es sich um eine Standardeinstellung, wobei
beriicksichtigt wird, dass fiir LA48-Messungen koplanarer Felder unter schrigem

Strahlungseinfall der Detektor aus baulichen Griinden vorzugsweise in T-G—Rich-

0 Grad

4Gad -
0 Grad

160Gad -

a

Abbildung 6.12: Feldweise Darstellung der fiir Verifikationsuntersuchun-
gen des H&N-IMRT-Bestrahlungsplans (s. Abbildung 6.9) geeigneten

Messregionen fiir die koronale Isozentrumsebene (z = 0 c¢m).
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tung ausgerichtet werden sollte (s. Kapitel 3.4). Wie die rdumliche Verteilung der
geeigneten Messpunkte in der Isozentrumsebene in Abbildung 6.12 erkennen lésst,
wurde mit der Ausrichtung des Arrays entlang der y—Achse nicht die bestmdogliche
Einstellung gewihlt. Idealerweise hitte das LA48 entlang der Geraden (z = —3 cm)
positioniert werden sollen. Darauf wurde jedoch verzichtet, da es mit dem LA48
zwar prinzipiell moglich ist, Dosismessungen unter schrigem Strahlungseinfall durch-
zufithren und die Messergebnisse um ihre Winkelabhéngigkeit zu korrigieren, doch

haben die Resultate einen Restfehler, wie im Folgenden gezeigt wird.

In Abbildung 6.13 zu sehen sind die mit dem Lineararray entlang der y—Achse ge-
messene Dosisverteilung, dieselbe Verteilung, jedoch um die Winkelabhéngigkeit des
LA48 korrigiert, das mit dem EDR2-Film gemessene sowie das XVMC-Monte—
Carlo—Dosisprofil. Die um die Monte-Carlo-Daten herum aufgetragenen vertika-
len Balken kennzeichnen den Dosisakzeptanzbereich fiir ein (3 mm; 3 % global)-
Kriterium.

Wie man erkennen kann, ist die Ubereinstimmung zwischen der korrigierten LA48~

24
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Abbildung 6.13: Monte—Carlo—Dosisprofil (z = 0 cm) aus der Gesamt-
dosisverteilung in Abbildung 6.9 (Mitte) im Vergleich mit Film— und
LA48 Messungen. Die Akzeptanzbalken gelten fiir ein (3 mm; 3 %
global)-Dosiskriterium. Die griine Kurve entspricht den Originaldaten
der LA48 Messung, die violette Kurve beschreibt die um die Win-
kelabhéngigkeit des LA48 korrigierten Dosisdaten. Die Spitzen in der

Filmkurve werden durch Nadelmarkierungen auf dem Film verursacht.
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Messung und der Berechnung &hnlich gut wie die zwischen Film und Monte-Carlo.
Die Ubereinstimmung zwischen den Original-LA48- und den Monte-Carlo-Daten
erweist sich sogar als deutlich besser. Dieser scheinbare Widerspruch der LLA48-
Messung kann damit erkldrt werden, dass die Giite der Messergebnisse der einzel-
nen Kammern bzw. die der korrigierten Messwerte bei schrigem Strahlungseinfall
nicht nur durch die nominellen Einstrahlwinkel der Felder, sondern auch durch deren
Asymmetrie bzw. die der Subfelder bestimmt wird. Je nach Modulationsgrad kann
der mittlere Einstrahlwinkel eines Segments unterschiedlich stark von dem nomi-
nellen Einstrahlwinkel des Feldes, zu dem es gehort, abweichen. Eine Korrektur der
gemessenen Dosiswerte pro Bestrahlungsfeld basierend auf nominellen Einstrahlwin-
keln stellt deshalb eine starke Vereinfachung dar, die, wie in dem gezeigten Beispiel,
nicht unbedingt zu besseren Ergebnissen fiihren muss (vgl. Kapitel 3.4). Inwieweit es
moglich ist, bei der Korrektur der Messwerte mittlere Einstrahlwinkel der Segmente

zu beriicksichtigen, bleibt noch zu untersuchen.

Wie die vorgestellten Ergebnisse und auch weitere, hier nicht n&her diskutierte
Validierungsuntersuchungen zeigen, sind mit Film wie LA48 im Wesentlichen nur
Dosisvergleiche anhand gelockerter Kriterien bzw. Plausibilititstests der Dosisbe-
rechnung méglich, sofern stirker modulierte Bestrahlungspldne unter realistischem
Strahlungseinfall untersucht werden. Die Messfehler beider Strahlungsdetektoren
sind unter diesen Bedingungen deutlich vergrofiert (AD,,q., > 3 % global), so dass
kritische Kontrollen der Dosisberechnung kaum durchfiihrbar sind. Wahrend bei
Filmmessungen der Modulationsgrad des Bestrahlungsplans Schwierigkeiten berei-
tet, werden diese bei Messungen mit dem LLA48 durch den schrigen Strahlungseinfall
verursacht. Plausibilitdtstests, also Validierungsuntersuchungen mit gelockerten Kri-
terien, mit dem L A48 kdénnen jedoch sinnvoll sein und sind als Ergénzung zu einer

préazisen Dosisberechnung zuléssig.

Messungen mit dem Lineararray besitzen zwei deutliche Vorteile: sie sind wesent-
lich schneller und einfacher durchzufiihren als Filmmessungen und sie erlauben, falls
notwendig, eine einfache Fehleranalyse, da die Dosis feld- bzw. segmentweise aufge-
zeichnet wird.

Der Zeitaufwand fiir die Verifikation des eben beschriebenen H&N-Step & Shoot—
Plans betrug ~ 25 min. Darin ist mit ~ 13 min die reine Strahlzeit enthalten sowie
die Ladezeiten der 7 Felder, die Positionierung des Phantoms und zwischenzeitli-
che Umbauten am Patiententisch (Aus- und Einklappen der Tischholme). Nach den
25 min lagen die Messdaten bereit zur Auswertung vor. Die Dosis wurde feldweise

aufgezeichnet, als maximale Messzeit T},,, wurden in der Steuerungssoftware des
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LA48 200 sek eingestellt. Die tatsdchlichen Strahlzeiten pro Feld lagen zwischen 70
und 150 sek.

In der linken Spalte von Abbildung 6.14 ist der Dosisbeitrag des unter 75° eingestrahl-
ten Feldes zu der in Abbildung 6.13 gezeigten Gesamtdosisverteilung entlang der
y—Achse dargestellt. Auf das Feld (11 Segmente) entfielen 20,3 % der insgesamt
zu strahlenden MU. Die obere Abbildung zeigt die originalen LLA48-gemessenen
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Abbildung 6.14: Phantom—Verifikation eines H&N-IMRT-Feldes unter
schrigem Strahlungseinfall (Einstrahlwinkel 75°) anhand von LA48-
Messungen entlang der Geraden (x = 0 cm). Die obere linke Grafik zeigt
die Originaldaten der LA48—-Messung im Vergleich mit der Monte—Carlo—
Dosisverteilung, die untere linke Grafik die korrigierten LA48—Dosiswerte
(Korrekturfaktor K 15(75°) = 1,094) sowie die Monte-Carlo-Werte. Die
um die Monte-Carlo—Verteilungen zentrierten Akzeptanzbalken gelten
fiir ein (3 mm; 3 % global)-Dosiskriterium. In der rechten Spalte sind,
jeweils entsprechend, die y—Indizes fiir die einzelnen Messpunkte ange-

geben.
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Dosiswerte sowie den mit Monte—Carlo berechneten Dosisbeitrag, die untere Abbil-
dung zeigt die korrigierten LA48-Dosiswerte (Korrekturfaktor Kg15(75°) = 1,094)
sowie die Monte-Carlo-Felddosis. In beiden Teilbildern sind wiederum (3 mm; 3 %
global)-Akzeptanzbalken dargestellt. Die kleine Grafik in der linken oberen Ecke
von Abbildung 6.14 deutet ein Bild der 2D-Dosissituation an. In den beiden rechten
Teilabbildungen sind fiir die multiplen Messpunkte jeweils die y—Indizes angegeben.
Punkte, fiir die das Akzeptanzkriterium nicht erfiillt werden konnte (x > 1), sind in
den Abbildungen durch durchgezogene vertikale Linien gekennzeichnet.

Sowohl das unkorrigierte als auch das korrigierte LA48-Profil identifizieren die Be-
rechnung als plausibel, wobei die lokalen Dosisschwellen nicht an allen Stellen ein-
gehalten werden kénnen. Wie aufgrund der LA48-Voruntersuchungen zu erwarten
war, sind die unkorrigierten Dosiswerte iiberwiegend geringer als die mit Monte—
Carlo berechneten. Durch die Anwendung des Korrekturfaktors Kg 15 (75°) wird die
Messkurve nach oben verschoben. Die Ubereinstimmung zwischen den gemessenen
und den mit Monte-Carlo berechneten Dosiswerten ist fiir den Bereich y < 0 cm
besser als fiir y > 0 cm, da in der unteren Feldhilfte nur 2 der 11 Segmente direkt
zur Dosis beitragen, wiahrend in der oberen Hilfte 5 Segmente direkte Dosisbei-
triage liefern. Das LA48 erlaubt im Gegensatz zum Film, anhand einer einzigen
Plan—Applikation sowohl die Plausibilitéit des Gesamtplans als auch die der einzel-
nen Felder zu testen. Dadurch kénnen auch Fehler bemerkt werden, die sich sonst

herausmitteln wiirden.

6.2.2 Lymphoepitheliales Karzinom der Nasopharynx-

region

Dass bei hochgradig modulierten Feldern bei Validierungsmessungen unter 0° das
[LA48 Ergebnisse liefert, die denen von Filmmessungen qualitativ weit iiberlegen sind
und dass hier zudem die Mdoglichkeit einer Fehleranalyse wichtig sein kann, zeigt ein
zweiter H&N-Beispielfall.

Bei diesem klinischen Fall handelte es sich um ein lymphoepitheliales Karzinom der
Nasopharynxregion mit einem entlang der Schidelkalotte ausgedehnten Gesamt—
PTV (PTV, ... PTVy; s. Abbildung 6.15). Um das Gehirn des Patienten wihrend
der Strahlentherapie ausreichend zu schonen (das Gehirn sollte — iiber den kom-
pletten Behandlungsverlauf gesehen — die homogene Dosis 30 Gy erhalten), wurde
ein 4-facher SIB (engl. simultaneous integrated boost) IMRT-Plan basierend auf 10
non—koplanaren Einstrahlrichtungen optimiert. Der resultierende, hochgradig mo-

dulierte Bestrahlungsplan ergab insgesamt 151 Segmente, fiir deren Realisierung die
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Abbildung 6.15: Lymphoepitheliales Karzinom: Koronal- (links) sowie
Transversalschnitt (rechts) durch den Schédel eines Patienten. Den
CT-Schnitten iiberlagert sind die 4 Zielvolumina (PTV; ... PTV,)
sowie die resultierende Dosisverteilung fiir den 4-fachen SIB IMRT-
Bestrahlungsplan (10 Felder).

Applikation von 1760 MU erforderlich war.

In Abbildung 6.16 sind in BEV-Darstellung die Grundrisse der 11 Segmente eines
der Bestrahlungsfelder (Tragarmwinkel: 105°; Tischwinkel: 320°) dargestellt. Wie
fiir dieses Feld, setzen sich auch simtliche andere Felder des Plans aus vorwiegend
kleinen, stark asymmetrischen Segmenten zusammen. Im Fall des 105°-Feldes trifft

keines der Segmente das Isozentrum.

Die kritische dosimetrische Verifikation der einzelnen Bestrahlungsfelder sollte in
erster Linie die Frage beantworten, ob der Plan tatséchlich in der Lage ist, das
Gehirn ausreichend zu schonen, wenn die verlangte Dosis im PTV deponiert wird.
Fiir simtliche Felder wurden deshalb zunéchst unter senkrechtem Strahlungsein-
fall (Tragarm-/Tischwinkel: 0°) Filmmessungen sowie LA48-Untersuchungen in der
koronalen Isozentrumsebene im Wiirfelphantom durchgefiihrt und einzeln mit den
Monte-Carlo—Berechnungen verglichen.

Abbildung 6.17 (a) zeigt einen 23 x 23 cm? Ausschnitt aus einer mit Film fiir das
105°~Feld gemessenen Dosisverteilung. Die Phantomapplikation dieses Feldes erfolg-
te mit insgesamt 400 MU, wozu die Original-MU etwa verdreifacht wurden. Damit
ergab sich in der Filmebene eine Maximaldosis von =~ 2,0 Gy. Das Phantom wurde

fiir die Messungen gegeniiber dem Isozentrum in T-G—-Richtung verschoben, um die
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Abbildung 6.16: Grundrisse der 11 Segmente des 105°-Bestrahlungsfeldes.

IHEEE a
-0.75 gy 0.75

Abbildung 6.17: Phantom—Verifikation des H&N-IMRT 105°—Feldes un-
ter senkrechtem Strahlungseinfall: 2D-Filmdosis (links), Monte—Carlo—
Dosisverteilung (Mitte), Dosisdifferenzverteilung (rechts). Die Nadelmar-
kierungen auf dem Film deuten die Lage des Isozentrums an, welches zu
Verifikationszwecken 2 c¢cm nach kaudal aus der Phantommitte heraus

verschoben wurde.

obere Hélfte des Bestrahlungsfeldes besser erfassen zu kénnen. Neben der mit Film

gemessenen Dosisverteilung ist in Abbildung 6.17 (b) die entsprechende XVMC-
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Verteilung zu sehen. Teilabbildung (c) zeigt schlielich ergéinzend absolute Dosis-
differenzen beider Verteilungen. Zur Ermittlung dieser wurden die Monte-Carlo—

Dosiswerte pixelweise von den iiber 2 Messungen gemittelten Filmdosen abgezogen.

Analog zu den bereits priasentierten Beispielfillen betrachten wir zunéchst xy—Vertei-
lungen der Filmmessungen, die aus 4D—Analysen mit unterschiedlichen Genauig-
keitsanforderungen resultieren. In Abbildung 6.18 werden die (3 mm; 3 % global)—-
x—Verteilung sowie die (2 mm; 3 % lokal/global)—Verteilung vorgestellt.

Der Dosisvergleich anhand des kombinierten (2 mm; 3 % lokal/global)-Kriteriums,
dem empfohlenen Kriterium fiir die Einzelfeldverifikation bei Feldern mit niedrigem
Modulationsgrad, liefert als Resultat, dass lediglich 77,95 % der analysierten Daten-
punkte akzeptable Dosiswerte besitzen. Dies ist ein deutlich geringerer Prozentsatz
als im Zusammenhang mit Filmverifikationen bei einzelnen Prostata-IMRT-Feldern
beobachtet werden kann. Das (2 mm; 3 % lokal/global)-Kriterium stellt somit ein
zu strenges Kriterium fiir die filmbasierte Evaluierung von H&N-IMRT-Dosisdaten
dar. Erfolgt der Vergleich auf der Basis eines (3 mm; 3 % global)—Kriteriums, wel-
ches sich, wie auf den vorangegangenen Seiten gezeigt wurde, fiir die Gesamtplan—
Verifikation hohergradig modulierter Bestrahlungspléne als geeignet herauskristalli-
siert hat, so werden 85,36 % der Datenpunkte als dosimetrisch akzeptabel ausgewie-
sen. Dies ist ein dhnlicher Prozentsatz wie fiir den Fall der Gesamtplanverifikation
unter schrigem Strahlungseinfall festgestellt werden konnte.

Eine Gesamtplanverifikation anhand eines (3 mm; 3 % global)-Kriteriums stellt je-
doch lediglich einen Plausibilitéitstest dar. Filmmessungen sind damit fiir kritische
Dosiskontrollen einzelner hochmodulierter Photonenfelder ungeeignet.

Wie die Verteilungen zeigen, treten inakzeptabel grofle y—Indizes und damit un-
zulédssig hohe gemessene Dosiswerte vor allem in den Niedrigdosisbereichen in der
oberen Feldhilfte auf, dem Bereich, der fiir die Verifikation von besonderem Interesse
war, da er, projiziert auf den Patienten, gerade dem Bereich des Gehirns entspricht.
Bei der technischen Umsetzung des sichelformigen Hochdosis-Feldbereichs am Be-
schleuniger werden hier weite Teile des Feldes nur durch MLC-Blenden abgeschirmt.
Es ist daher vorwiegend die durch diese durchgelassene niederenergetische Transmis-
sionsstrahlung sowie die Leckstrahlung zwischen den einzelnen MLC-Blenden, die
zur Dosisbelastung in dem auszusparenden Gebiet sowie in Teilen der Sichel beitrigt
(s. lokale Dosisiiberh6hungen in der (2 mm; 3 % lokal/global)—x—Verteilung). Die
zwischen den Lamellenblenden durchgelassene Leckstrahlung ist deutlich in den Ver-
teilungen zu lokalisieren. Das Unvermdégen des Films, niederenergetische Strahlung

korrekt zu registrieren, schrinkt auch hier seine Eignung ein.
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Abbildung 6.18: x—Verteilungen des in Abbildung 6.17 vorgestellten Be-

strahlungsfeldes fiir verschiedene Ad, 40— ADppa,—Kriterien.

Die dosimetrische Verifikation des 105°~Feldes mit dem Lineararray LA48 erfolgte
entlang der Geraden (r = 0 cm). Diese Profillinie wurde gewé#hlt, da sie mittig
durch das zu priifende Dosistal verlauft und dabei die beiden voneinander getrenn-
ten Hochdosisbereiche schneidet. Aufgrund des hohen Modulationsgrades des Feldes
lasst sich zudem keine bevorzugte Messposition feststellen.

Abbildung 6.19 présentiert die Ergebnisse der LA48-Dosismessung (die einzelnen
Messpunkte sind, wie in den vorangegangenen Abbildungen, durch Linien verbun-
den) und stellt diese den berechneten Dosiswerten sowie den Filmdosen gegeniiber.
Die Validierung der Monte—-Carlo-Dosisberechnung soll zunéchst im Hinblick auf ein
(2 mm; 3 % lokal/global)—Kriterium erfolgen.

Wie die Daten erkennen lassen, erlaubt das LA48 im Gegensatz zum EDR2-Film,
die Dosisberechnung im Rahmen der gewéhlten Genauigkeitsanforderung zu vali-
dieren. Mit Ausnahme eines einzigen Messpunktes (y = —8 cm; x = 1,1) im stark
inhomogenen Feldrandbereich, ergibt der Dosisvergleich fiir alle weiteren Punkte
ein x < 0,7. Ubertriigt man dies auf den Fall einer homogenen Dosisverteilung,
entspricht dies einer Ubereinstimmung von Messung und Berechnung innerhalb von
+2 %. Die Konsistenz der Daten in den Hochdosisbereichen bestétigt, dass das ver-
wendete Beschleunigerkopfmodell die totalen Streufaktoren der kleinen Segmente
korrekt wiedergibt. In den beiden Hochdosisregionen sowie den Regionen mit vor-
herrschend hohen Dosisgradienten validieren LA48-Messung und filmdosimetrische
Untersuchung die Berechnungen dhnlich gut. Im Bereich des Dosistals liefert das

L A48 hingegen deutlich niedrigere Messwerte als der Film. Durch den geringeren sy-
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Abbildung 6.19: Links: Monte-Carlo—Dosisverteilung des in Abbildung
6.17 vorgestellten Feldes entlang der Geraden (z = 0 c¢cm) im Vergleich
mit LA48-Multipunkt-Messungen und Filmmessungen. Die Akzeptanz-
balken beschreiben einen Dosisvergleich anhand eines (2 mm; 3 % lokal)—
Kriteriums. Die Dosisspitze in der mit Film gemessenen Verteilung wird
durch eine Nadelmarkierung verursacht. Rechts: LA48—y—Faktoren fiir

die verschiedenen Messorte.

stematischen Fehler der Arraymessung (vgl. auch [51]) kann man erkennen, dass der
Film die Dosiswerte in diesem Bereich in der Tat deutlich iiberschéatzt. Wahrend die
Filmmessung eine Uberdosierung von &~ 3 % andeutet, lisst die LA48Untersuchung
eine Uberdosierung von ~ 1,5 % (globale Analyse) vermuten. Die Frage, ob es sich
bei dieser Unstimmigkeit um einen Fehler in der Dosisberechnug handelt — etwa
bedingt durch eine nicht ausreichende Beriicksichtigung der extrafokalen Streustrah-
lung oder der Durchlassstrahlung der Lamellenblenden (vgl. [5, 81]) — oder um
Limitierungen bei der Messung mit dem Detektorarray, ldsst sich teilweise beant-
worten, wenn man die Moglichkeit des Arrays nutzt, die Konsistenz der Daten auch

segmentweise zu priifen.

Abbildung 6.20 zeigt die Dosisbeitriige zweier Segmente zu der in Abbildung 6.19 an-
gegebenen LA48- bzw. Monte-Carlo—Felddosisverteilung. Geméaf ihren optimierten
Gewichten entfielen auf Segment 7 (obere Bildzeile) 13,5 % der 400 MU, die zur Rea-
lisierung des Feldes im Rahmen der Phantommessung insgesamt appliziert wurden,
auf Segment 8 (untere Bildzeile) 3,8 %. Fiir Segment 7 resultierte daraus als Maxi-
maldosis in der koronalen Isozentrumsebene 0,41 Gy, fiir Segment 8: 0,14 Gy. Beide

Segmente sind typisch fiir den betrachteten Bestrahlungsplan (vgl. Abbildung 6.16).
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Abbildung 6.20: Beitrige zweier Segmente (Segment 7 & 8) zu der in Ab-
bildung 6.19 gezeigten Dosisverteilung. Die Akzeptanzbalken in der lin-
ken Bildspalte basieren auf einer (2 mm; 3 % lokal/global)-Auswertung,
die in der rechten auf einem (2 mm; 3 % lokal)-Kriterium, welches sowohl

Niedrig- als auch Hochdosisbereiche gleich behandelt.

Die extreme Form der Segmente stellt hochste Anforderungen an die Dosisberech-
nung. Wihrend die Akzeptanzbalken in den beiden linken Teilabbildungen wiederum
aus dem (2 mm; 3 % lokal/global)-Kriterium abgeleitet sind, beschreiben die Ak-
zeptanzbalken in den beiden rechten Bildern die Akzeptanzbereiche eines (2 mm;
3 % lokal)-Kriteriums. Die stark unterschiedliche Groe der Akzeptanzbalken in den
Niedrigdosisbereichen von Segment 7 und Segment 8 in der linken Bildspalte folgt

aus den deutlich unterschiedlichen Schichtdosismaxima.

Die segmentweisen Dosisvergleiche bestitigen die gute Ubereinstimmung von Mes-

sung und Berechung fiir den Fall einer (2 mm; 3 % lokal/global)-Genauigkeitsan-
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forderung. Auch hier wird lediglich fiir einen einzigen Messpunkt (Segment 8, y =
10,4 cm) ein x—Wert knapp iiber 1 beobachtet. Die Ubereinstimmung lisst, insbe-
sondere fiir die Validierung der Dosisberechnung in den Niedrigdosisgebieten, zu,
schirfere Kriterien zu verwenden. Allerdings ist eine Validierung z. B. im Rahmen
eines (2 mm; 3 % lokal)-Kriteriums, wie fiir Felder mit niedrigem Modulationsgrad,
nicht méglich (s. rechte Bildspalte in Abbildung 6.20).

Daher liegt der Schluss nahe, dass sich im vorliegenden Fall, da das Bestrahlungs-
feld iiber weite Bereiche nur von MLC-Blenden abgeschirmt wird, auch beim A48
dessen Energieabhingigkeit bemerkbar macht. Diese verursacht wie beim Film ei-
ne Fehleinschéitzung der Dosis in Gebieten, in denen vorwiegend niederenergetische
Streustrahlung zur Dosis beitrdgt. Da das mit dem LA48 bestimmte Dosisprofil
allerdings nur knapp (1-1,5 %) iiber der Monte—Carlo—Verteilung liegt, darf an-
genommen werden, dass das implementierte Beschleunigerkopfmodell tatséichlich
hinreichend genau ist und die Monte-Carlo-Simulationsrechnungen innerhalb der
durch das statistische Rauschen bestimmten Genauigkeit korrekt sind. Es sollte an
dieser Stelle betont werden, dass versucht wurde, Dosiswerte von weniger als 1 Gy

zu verifizieren.

6.3 Schlussfolgerungen

Die vorgestellten Beispiele und die dabei erfolgten Gegeniiberstellungen von filmba-
sierten und ionometrischen Validierungsuntersuchungen lassen somit folgende Schluss-

folgerungen zu:

o [LA48-Messungen, die unter senkrechtem Strahlungseinfall erfolgen, sind fiir
deutlich kritischere Dosisvergleiche mit XVMC—Berechnungen geeignet als Mes-
sungen mit dem EDR2-Film. Dosisvergleiche auf der Basis verschirfter Ak-

zeptanzkriterien (z. B. lokale Vergleiche) sind meist méglich.

e Sofern Messungen in Bereichen erfolgen, in denen Streubeitrige deutlich iiber-
wiegen, kann der Fehler der LA48-Messungen, der bedingt ist durch die Ener-
gieabhingigkeit des Detektors, grofiler werden als ein lokales (2 mm; 3 %)-
Kriterium zulésst. Verifikationen basierend auf solch strengen Kriterien sind

daher in diesen Féllen nicht moglich.

e Bei schrigem Strahlungseinfall und héhergradig modulierten Feldern ist es

mit dem L A48 lediglich moglich, Plausibilitdtspriifungen der Dosisberechnung
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durchzufiihren. Die Winkelabhéngigkeit des Detektor—Ansprechvermdégens ver-
ursacht einen vergroflerten systematischen Messfehler. Dieser ist allerdings ver-
gleichbar mit dem systematischen Fehler, den auch EDR2-Filmmessungen auf-

weisen.

Mit dem LLA48 sind Absolutdosismessungen sehr einfach durchzufiihren. Da
die Messungen in Echtzeit ausgewertet und Dosisverteilungen sowohl segment-
als auch feldweise verglichen werden konnen, stellen Untersuchungen mit dem
LA48 zum gegenwirtigen Zeitpunkt die beste Moglichkeit zur Dosisverifikati-
on fluenzmodulierter Felder dar. Es muss allerdings betont werden, dass die
deutlich aufwendigeren Filmmessungen, insbesondere zu Beginn der klinischen
Einfiihrung von IMRT, ihre Berechtigung haben, da die hier mégliche 2D—
Dosisinformation besser erlaubt, die ein Fluenzmodulation von Bestrahlungs-
feldern zu begreifen.

Auf Dauer wird der systematische Messfehler zur Folge haben, dass Verifikati-
onsmessungen immer weiter in den Hintergrund riicken und man sich stattdes-
sen auf Monte-Carlo—Dosisberechnungen verlisst und diese, zu Zwecken der
Qualitétssicherung, mit Plausibilitétstests verkniipft. Geeignete Methoden zur
Reduzierung des statistischen Rauschens bei Monte-Carlo spielten dabei eine
wichtige Rolle. Erste Tendenzen, léngerfristig Messungen durch Monte-Carlo—
Berechnungen zu ersetzen und den Verifikationsaufwand zu reduzieren, finden

sich auch bei anderen Gruppen, z. B. [41, 15].



Kapitel 7
Zusammenfassung

Trotz ihres hohen Potentials hat sich die Therapie mit fluenzmodulierten Feldern
bisher vielerorts noch nicht als Standardverfahren etablieren kénnen. Dies hingt
wesentlich mit den hohen Anforderungen an die Qualitétssicherung zusammen, die
IMRT stellt.

Im Rahmen der hier vorgestellten Arbeit erfolgte die kritische Auseinandersetzung
mit dem physikalischen Qualitdtsmanagement bei statischen fluenzmodulierten Be-
strahlungstechniken. Schwerpunkte der Untersuchungen waren die Entwicklung eines
Verfahrens fiir die effiziente klinische Dosimetrie, die Priifung verschiedener Plausibi-
litdtstests sowie die Erarbeitung von Patientenlagerungs—Konzepten und Konzepten
fiir die Beriicksichtigung von Lagerungsunsicherheiten im Rahmen der Prostata—
IMRT-Bestrahlungsplanung. Die Studien erfolgten im Hinblick auf die klinische
Einfithrung von Step & Shoot-IMRT am Tiibinger Universitatsklinikum. Fiir die
IMRT-Bestrahlungsplanung steht ein hauseigenes System zur Verfiigung, in welches
ein schneller Monte-Carlo-Code (XVMC) fiir Routine-Prizisionsdosisberechnungen

integriert ist. Die Genauigkeit dieses Codes sollte kritisch verifiziert werden.

Das entwickelte Dosimetriekonzept sieht vor, ein lineares Ionisationskammer—Array
(PTW LA48), welches simultan in multiplen Punkten rdumlich hoch auflésende Do-
sismessungen gestattet, fiir die IMRT—Dosisverifikation zu verwenden. Die Array—
Messungen erfolgen dabei in einem einfach handzuhabenden Festkérperphantom,
das jedoch, aufgrund seiner speziellen Konstruktion, einen variablen Detektorein-
bau zulésst.

Es wurde gezeigt, dass eine einfache Kalibriermessung erlaubt, das LA48 fiir genaue
absolute Dosismessungen einzelner Bestrahlungsfelder zu verwenden. Kritische Do-
sisvergleiche anhand von LA48-Messungen sind moglich, da das Array, im Vergleich

zu anderen Detektoren, einen signifikant kleineren systematischen Messfehler auf-

103
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weist. Zudem gestattet dieser Strahlungsdetektor eine Fehleranalyse, da die Felddo-
sis aus den Segmentdosisbeitrdgen konstruiert wird und sich Messungen in Echtzeit
auswerten lassen.

Eine Beschriankung auf wenige Messpunkte erfordert die sorgfiltige Wahl der Mess-
orte, weshalb Uberlegungen zur genauen Durchfiihrung der Verifikationsmessungen
und insbesondere zur Wahl geeigneter Messorte angestellt wurden. Um des Weite-
ren eine zuverléssige und schnelle Auswertung der Messdaten zu erméglichen, wur-
de ein allgemein akzeptiertes, jedoch sehr zeitaufwendiges und nur im Zusammen-
hang mit kontinuierlichen Daten einwandfrei funktionierendes quantitatives Daten—
Analyseverfahren iiberarbeitet. Durch die verinderte Auswertungsstrategie, basie-
rend auf gradientenabhéngigen, lokal variablen Dosis—Akzeptanzschwellen, sind nun
fiir diskrete Dosisdatensétze beliebiger Grofie korrekte 4D—-Auswertungen (Messfeh-
ler und 3D-Positionierungs- /Kollimierungsfehler werden beriicksichtigt) einfach und
schnell moglich. Die Berechnung der akzeptablen lokalen Dosisfehler erfolgt un-
abhingig von den Messungen.

Beispiele klinischer Dosimetrievergleiche wurden prisentiert, in denen LA48-Mes-
sungen radiographischen Untersuchungen mit einem neuen Verifikationsfilm (Kodak
EDR2) gegeniibergestellt wurden. Um die filmbasierten Vergleiche interpretieren zu
kénnen, wurden zuniichst die dosimetrischen Eigenschaften des EDR2-Films genau
untersucht. Aus den Vergleichen ist ersichtlich, dass der EDR2-Film zwar gestat-
tet, Dosiswerte zweidimensional zu erfassen, doch sind Validierungsuntersuchungen
mit Film nur mit deutlich gelockerten Genauigkeitskriterien moglich: die Messun-
gen sind zeitintensiv, zeichnen sich durch ihren hohen systematischen Fehler aus,
bedingt durch die variable spektrale Empfindlichkeit und den Fraktionierungseffekt
des EDR2-Films, und bieten kaum Maoglichkeiten fiir eine Fehleranalyse. Lineare
ionometrische Dosismessungen sind deshalb Filmmessungen vorzuziehen, wenn kri-

tische Dosisvergleiche gefordert sind.

Wie die prisentierten Einzelfeldverifikationen zeigen, konnten die LA48-Untersu-
chungen den Tiibinger XVMC-Dosisberechnungsalgorithmus und insbesondere das
darin enthaltene Beschleunigerkopfmodell sehr gut validieren. Vor allem die Mog-
lichkeit der Fehleranalyse gestattete, trotz des, wenn auch geringen, systematischen
Messfehlers des LA48 die Monte-Carlo-Berechnungen in sidmtlichen Féllen zu veri-
fizieren. Aufgrund der guten Ubereinstimmung ist es daher zulissig, den Verifikati-
onsaufwand zu reduzieren und dosimetrische Verifikationen nur noch auf einzelne,
scheinbar kritische Felder zu beschrinken. Lingerfristig gesehen werden die syste-
matischen Messfehler jedoch bewirken, dass Verifikationsmessungen immer mehr

an Bedeutung verlieren und durch unabhéngige Monte-Carlo-Berechnungen ersetzt
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werden. Zwar ist es prinzipiell moglich, den systematischen Fehler von Messungen
in den Monte-Carlo-Berechnungen zu beriicksichtigen, indem man den Detektorres-
pons simuliert (dies wurde auch gemacht und zeigt gute Resultate), jedoch gehen
solche Berechnungen auf Kosten der Flexibilitdt und sind daher fiir Routinezwecke
nicht geeignet.

Im Zusammenhang mit Monte-Carlo—basierten Verifikationsberechnungen werden
Plausibilitatspriifungen, die auch in dieser Arbeit beschrieben wurden und die im

Folgenden nochmals zusammengefasst werden, wichtig.

Eine einfache Daumenregel zur Abschétzung und Plausibilitdtskontrolle der bei ei-
ner Step € Shoot-IMRT-Bestrahlung ben6tigten Monitorwerte anhand von Bestrah-
lungsplanungsparametern wurde prisentiert und anhand aktueller Daten illustriert.
Eine solche Daumenregel kann nicht nur wiahrend der Planungsphase hilfreich sein,
sondern ist auch aus Strahlenschutzgriinden interessant.

Bereits in der Planungsphase ldsst sich die Plausibilitit von statischen IMRT-Be-
strahlungsfeldern mit Hilfe der Segment—Einhiillenden der Felder priifen. Die Form
der Einhiillenden kann auch wéhrend der Phantom- oder der Patientenbestrah-
lung dazu genutzt werden, die korrekte Realisierung der einzelnen Feldsegmente
abzuschitzen bzw. jedes an der Feldformung beteiligte Lamellenpaar indirekt zu
verifizieren. Ein klinisches Beispiel wurde vorgestellt, in welchem eine elektroni-
sche (PI)beerlagerungsaufnahme eines statischen IMRT-Feldes analysiert wurde.
Die Plausibilitdatskontrollen der Feldform stellen eine sinnvolle 2D—Erginzung zu
Multipunkt-Dosismessungen mit dem LA48 dar. PI-Aufnahmen kénnen aufgrund
ihrer hohen Auflésung (Sub-mm-Bereich) auch fiir Formkontrollen individueller
Segmente und fiir Routinekontrollen der MLC—-Kalibrierung verwendet werden. Ein

Verfahren fiir die automatische Auswertung von PI-Aufnahmen wurde vorgestellt.

Besonders in der Phase der klinischen Implementierung von IMRT ist es wichtig, ne-
ben der kritischen Dosisverifikation einzelner Bestrahlungsfelder, Testapplikationen
der aktuellen Bestrahlungspldne durchzufiihren, um beispielsweise Transferschwie-
rigkeiten identifizieren zu kénnen. Solche Tests sind im Hinblick auf die Dosisverifi-
kation lediglich als Plausibilitétspriifungen zu verstehen, da es, insbesondere im Fall
hochgradig modulierter Felder, nicht moglich ist, mit vorhandenen 1D— oder 2D—
Dosisdetektoren kritische Validierungsmessungen durchzufiihren. Es wurde gezeigt,
dass sowohl das LA48 wie auch der EDR2-Film bei schrigem Strahlungseinfall Do-
siswerte mit dhnlicher Genauigkeit bestimmen kénnen. Beim LLA48 verursacht die
Winkelabhéngigkeit des Detektors, die nur in einzelnen Fallen mit einfachen Mitteln

korrigiert werden kann, eine Zunahme des systematischen Messfehlers. Aufgrund der
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einfachen Durchfiihrung von Messungen bietet sich das LA48 dennoch auch fiir do-
simetrische Plausibilitdtspriiffungen im Rahmen eines ,dummy run“ an. Es sollte
jedoch auch hier betont werden, dass Filmmessungen besser dazu geeignet sind, den
Charakter der Fluenzmodulation zu begreifen, und deshalb zumindest vereinzelt

empfohlen werden.

Die Umsetzung der vorgestellten Konzepte erlaubte letztendlich die klinische Ein-
fithrung von Step € Shoot-IMRT. Seit 2001 werden Patienten mit Prostatakarzinom
bzw. Patienten mit fortgeschrittenen Kopf-Hals—Tumoren mit IMRT behandelt.

Einen wesentlichen Qualitédtssicherungsaspekt wihrend der IMRT Bestrahlung stellt
die reproduzierbar korrekte Patientenpositionierung dar, da diese signifikant ent-
scheidend fiir den Erfolg der konformierenden Behandlung ist. Vor der Einfiihrung
von Prostata-IMRT wurde deshalb in einer Patientenstudie, die unter Verwendung
eines EPID-Systems durchgefiihrt wurde, untersucht, welche Moglichkeiten ver-
schiedene Patienten—Lagerungshilfen fiir eine verbesserte Lagerungsgenauigkeit im
Beckenbereich bieten. Auflerdem wurde gepriift, wie und mit welcher Hiufigkeit La-
gerungskontrollen mittels EPID sinnvoll durchzufiihren sind, ohne die klinische Rou-
tine zu sehr zu belasten. Die Ergebnisse der Studie beeinflussten entscheidend das
Tiibinger Konzept der Patienten-Lagerung (Verzicht auf Becken-/Bauchmasken)
und der Lagerungsverifikation bei Prostata-IMRT. Aus der Studie gewonnene Er-
kenntnisse iiber den statistischen Positionierungsfehler sowie erste Eindriicke von
interfraktionellen Lageverinderungen der Prostata aufgrund ihrer Eigenbeweglich-
keit hatten Auswirkungen auf die Prostata-IMRT Planungsstrategie. Diese basiert
auf repetitiven Planungs—CT-Datensétzen, in welche die klinischen Zielvolumina
eingezeichnet werden. Das Planungszielvolumen setzt sich aus der Einhiillenden der

multiplen klinischen Zielvolumina plus einem 7 mm Sicherheitssaum zusammen.

Nach der erfolgreichen klinischen Implementierung von IMRT am Tiibinger Univer-
sitdtsklinikum und der Etablierung von IMRT als klinisches Routineverfahren fiir die
strahlentherapeutische Behandlung von Patienten mit Prostatakarzinom bzw. fort-
geschrittenen Kopf-Hals—Tumoren ist nun die Ausweitung auf weitere Indikationen

geplant.
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Abstract

Intensity modulated radiotherapy (IMRT) allows dose distributions which adequately consider organs at risk
(OAR) and dose homogeneity to the target volume. This is practically reached by conforming the beam profiles
to the shape of the planning target volume (PTV), by shaping the fluence with multileaf collimators (MLC) or
compensators. Though compensator production is time consuming and seems less convenient than the use of
MLC, compensators offer much easier quality assurance. In this study the effects of certain simplifications of
compensator production were studied. Compensators were produced and ionization chamber measurements in
a water phantom and film measurements in a solid phantom were performed to verify the compensators. The re-
sults of the measurements were compared to the fluence distributions given by the planning system. The measu-
rements were meant to show how realistic the investigated simplifications were, and to reveal a suitable and re-
liable testing method for compensators. Monte-Carlo calculations employing the EGS 4 Code were further
performed to support the measurements.

Keywords: Compensators, IMRT, quality assurance

Zusammenfassung

Mit Hilfe der intensititsmodulierten Strahlentherapie (IMRT) ist es moglich, Dosisverteilungen zu erzeugen, in
denen Risikoorgane (OAR) sowie eine homogene Dosis im Zielvolumen adiquat beriicksichtigt werden. Prak-
tisch wird dies dadurch erreicht, daf3 die Strahlquerschnitte mittels Multi-Leaf-Kollimatoren (MLC) oder Kom-
pensatoren an die Form des Planungszielvolumens (PTV) angepafit werden. Obwohl die Herstellung von Kom-
pensatoren zeitaufwendig ist und unbequemer erscheint als der Einsatz von MLC, ist hier durch die Moaglichkeit
einer wesentlich einfacheren Qualititskontrolle ein entscheidender Vorteil gegeben. In dieser Arbeit wurde un-
tersucht, welche Effekte bestimmte Vereinfachungen wihrend der Kompensatorherstellung haben. Kompensa-
toren wurden angefertigt und mit ihnen zu Verifikationszwecken Messungen in verschiedenen Phantomen durch-
gefiihrt. Anschlieffend wurden die Mefergebnisse mit den vom Planungssystem berechneten Fluenzverteilungen
verglichen. Die Messungen sollten zeigen, wie realistisch bestimmte Vereinfachungen sind und eine praktikable,
zuverlissige Methode fiir die Qualitéitskonirolle von Kompensatoren liefern. Zur Untermauerung der Messun-
gen wurden ferner Monte-Carlo-Berechnungen mit dem EGS 4-Code durchgefiihrt.

Schliisselworter: Kompensatoren, IMRT, Qualititssicherung

Introduction

Intensity modulated radiotherapy (IMRT) using external pho-
ton beams is a new and very promising technique since it al-
lows dose escalation and sparing of organs at risk (OAR) [12,
14]. This becomes possible because not only the beam outli-
nes are tailored to the shape of the planning target volume

(PTV), but also the fluence distributions across the fields are
optimized. Such a 3D conformity of the irradiated volume is
especially desirable if OAR are located in the immediate
neighborhood of the target volume, as it is e. g. the case for
tumors in the thorax.

Two main methods exist to realize intensity modulation of
external beams: one is to use multileaf collimators (MLC) for

| This paper was partly presented at the 1999 DGMP Congress in Passau, Germany.
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beam shaping, the other to install compensators in the paths
of the beams [6, 12]. The latter ones are blocks made of a high-
ly absorbing material with varying thickness according to the
fluence distributions of the respective fields. While MLC al-
low a very elegant intensity modulation performance both in
a static (Step-&-Shoot) and dynamic technique (AMLC), qua-
lity assurance for MLC is simply a nightmare. Compensators,
on the other side, are, particularly with regard to their pro-
duction, less convenient since this process is time consuming.
However, compensators offer a much easier quality assurance
which is their great advantage. A high accuracy when fluence
profiles are realized is naturally one of the main requirements
for IMRT treatment success, and this question of accuracy
can be answered much easier for compensators than for MLC
[5,6,12, 141].

In this study the effects of certain simplifications during
compensator production on measured dose distributions were
investigated and compared to the original fluence distributi-
ons given by a treatment planning system. In addition to that,
for all measurements also Monte-Carlo simulations were per-
formed and compared with the results of the measurements
and the calculations of the planning system. It was tried to
find a method for efficient compensator testing and to find
out how important such testing is. In connection with the per-
formance of the measurements a method had to be found to
calculate the monitor units (MU) from the given fluence va-
lues because standard methods for open fields cannot be used
in the case of compensator modulation. The compensators
used in this study belonged to a typical IMRT plan for photon
radiotherapy of a target volume in the thorax. IMRT planning
was done with a commercially available treatment planning
system [13].

Materials and Methods

Sample Treatment Plan and Fluence Distribution Calcu-
lation with KonRad

For this study the inversely calculated fluence profiles of a ty-
pical IMRT treatment plan of a medium sized target volume
in the thorax of an Alderson-Rando phantom were taken as
basis. IMRT planning was done by means of the commerci-
ally available planning system KonRad (MRC Systems, Hei-
delberg).

For the KonRad calculations it is prerequisite first to spe-
cify certain volumes as OAR as well as to specify the number
and directions of the treatment beams. In the present sample
case the two lungs, the heart and the spinal cord were consi-
dered as OAR and for the performance of the treatment five
non-coplanar beams with hand-optimized directions were
chosen [7]. Based on this information, KonRad calculates the
fluence and dose distributions by iteratively optimizing a
physical target function [2, 13] — the final results are given as
fluence matrices.
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Field 1: 5°/0°

Field 5:
310°/0°

Field 3:

Field 4: 164°/30°

205°/0°

Figure 1 Transversal view of the thorax of the Alderson-
Rando phantom with the target volumes and the OAR outlin-
ed. Additionally shown are the directions (by gantry angle
and table rotation angle) and fluence distributions of the tre-
atment beams and for one field the beam’s-eye-view.

In Figure 1 a transversal slice of the thorax of the Alderson-
Rando phantom is presented in which the target volumes and
the OAR for the present case are outlined. The directions of
the five beams are sketched and specified by gantry angle and
rotation angle of the table around the isocenter. For all five
fields the fluence distributions perpendicular to the central
beam axes resulting from the calculations of the planning
system are plotted and also for one of the five fields in addi-
tion to that the beam’s-eye-view. For the fluence matrices
(9 *9 mm? pixel size) gray scale representation is used.

Experimental Verification

To generate the fluence profiles of the KonRad plan five com-
pensators were produced from MCP 96. Blocks with a square
base of 16 * 16 cm? and thickness 6 cm were cast, a CNC mill-
ing machine was then used for milling the modulation profi-
les into the blocks. This large block thickness was needed to
realize the steep fluence gradients calculated by the planning
system. Since the planning system writes out fluence values
for square pixels, all profiles were milled in line. However,
because of the malleability of MCP 96 and the thickness of
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the blocks a pre-drilling of the profiles was necessary. Re-
maining webs of MCP 96 between the lines after milling were
removed manually. The production process per compensator
took about 2 hours time.

The depths of the holes were calculated from the fluence
matrices employing the exponential attenuation law for pho-
ton beams. A constant attenuation coefficient p=0.43cm’!
was assumed which, however, holds for monoenergetic
6 MeV photons only. This means that the photon energy spec-
trum was neglected which was the first simplification made
in the production process. The thickness of 6 cm solid MCP
96 results in a transmission of 7.5 %. Besides the neglect of
the spectral energy distribution our approach included addi-
tional approximations: beam hardening as well as beam di-
vergence and photon scattering inside of the compensator
were also neglected.

For stability reasons all compensators were produced with
a remaining thickness of 0.5cm MCP 96 at their thinnest
spots. The compensators were mounted on satellite plates
which allowed to install them reproducibly into the beam
path. When installed, the distance between focus and middle
of each compensator was 64.2 cm. The idea when producing
the non-focussing compensators was that the holes should
have the same diameter they would have at 64.2 cm focus di-
stance if they were produced focussed. For a spatial resolu-
tion of 9mm in 100 cm focus distance this would have result-
ed in a theoretical diameter of the holes of 5.778 mm. Since
common drills with 6 mm diameter were used, this discre-
pancy was corrected during measurement performance by
scaling the focus-isocenter distance by a factor of 6/5.778.

All measurements were performed at an Elekta SL20 li-
near accelerator with 6 MV photons. Measurements were
done in a water phantom (MP3, PTW-Freiburg) aligned par-
allel to the axes of the accelerator room coordinate system
using a diamond detector (Type 60003, PTW-Freiburg) as
field chamber and a flexible thimble chamber (Type 31002,
PTW-Freiburg) as reference chamber. The diamond detector
was chosen because of its excellent spatial resolution of
0.32 mm along its symmetry axis. The dependence of its res-
ponse on the dose rate was corrected [8], stable response was
achieved by pre-irradiating the detector before each measure-
ment. Employing the light field and plain x- and y-profiles as
well as depth dose curves the center of the sensitive volume
of the diamond detector was positioned with an uncertainty of
0.1 mm which allowed a precise correlation between the mea-
suring spot of the detector and its position.

For the verification of the compensators only measure-
ments along the direction of the highest spatial resolution of
the diamond detector were taken into account. Profile measure-
ments were performed with 0° gantry angle and field size
15*15cm?. The dose profiles were acquired in dose maxi-
mum depth d,,,,, measured in 1 mm steps, the offset between
adjacent profiles being 2 mm. For interesting profiles repeat-
ed scanning was done in 50 mm, 100 mm, and 200 mm depth
with the same step size. Check measurements between each

compensator assured that evaporation of water or tilting of
the phantom had no effect. All measuring procedures took
place computer-controlled by the evaluation software of the
MP3 (Mephysto Version 6.30, PTW-Freiburg).

As a second phantom for the verification of the compensa-
tors a homogeneous solid ,white” polystyrene phantom
(trade name: RW3) consisting of 30 * 30 cm? slabs was em-
ployed; RW3 is water-equivalent for high energy photons [4].
To record two-dimensionally the dose deposited in this phan-
tom CEA TVS EP films (CEA America Corporation) were
used. This film was chosen because of its small intra- and in-
ter-film sensitivity fluctuations, the vanishing energy depen-
dence of its gradation curve, and because the optical density
of this film proved to be linear with dose over a much wider
range than is the case for other verification films [3].

First calibration measurements were performed. For that
purpose CEA TVS EP films were positioned at the central
beam axis in 9.7 cm RW3 depth (Source Skin Distance SSD =
100 cm, 10* 10 cm? field size) and exposed in 5 MU intervals
from 5 to 80 MU. The films were developed with a PROTEC
machine (Type 1105, PROTEC Medizintechnik) which assur-
ed constant conditions during the developing procedure and
afterwards digitized using a Vidar VXR-12 Scanner (Vidar
Systems Corporation). Also non-irradiated films were scann-
ed. The films were then analyzed with help of the Medical
Imaging Software OSIRIS (University Hospital of Geneva)
[1]. For each film the gray values of the nine pixels centered
around the isocenter were averaged and their mean value was
assumed as the gray value that results when CEA TVS EP
films are irradiated with a certain number of MU. This num-
ber of pixels which corresponds to an area of approximately
1.2*1.2mm? was chosen for averaging because it is large
enough to average out smaller fluctuations in film sensitivity
while it is at the same time small enough to avoid influence
on the gray values originating from the central depression ef-
fect. In addition, an ionization chamber (Type 23331, PTW-
Freiburg) was inserted into the RW3 phantom and this arran-
gement was irradiated under the same conditions as the films.
By that it was possible to make an absolute dose calibration.
A regression analysis was used for obtaining the film calibra-
tion curve.

For the compensator quality control measurements per-
formed with films the following setup was used: for each
compensator a film was positioned perpendicular to the cen-
tral beam axis between 9.2 cm RW3 backscattering material
and 13 mm RW?3 build-up material which approximates to the
dose maximum depth d,,, in water for 6 MV photons [4]. It
was taken care that equal pressure was exerted on the whole
film to avoid air gaps between film and neighboring slabs [3].
For all measurements focus-film distance was 100 cm, gantry
angle 0° and field size 15* 15cm? in analogy to the water
phantom measurements. Before the irradiation of the modu-
lated fields could take place, the number of MU had to be
estimated. This number when irradiated should as completely
as possible exploit the linear part of the film gradation curve
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without the dose exceeding the linear dose-response of the
film. By means of the central beam tables for open static
fields it was assumed as a first approximation that for com-
pensators 135 MU yield a dose of 2.0Gy in 13mm RW3
depth and 100 cm focus distance. This number of MU was
corrected by the isocenter transmission for each field to ac-
count for the absorption by the compensators.

Dose Distribution Calculation with EGS 4

For the numerical validation of both the KonRad calculated
and the experimentally realized fluence profiles Monte-Carlo
simulations employing the EGS 4 code were performed [11].
This algorithm that is wide-spread in the area of Medical
Physics was implemented in our institute into the 3D-treat-
ment planning system VOXELPLAN (DKFZ-Heidelberg).

The Monte-Carlo simulations for this work were perform-
ed in a half-infinite homogeneous water phantom with voxels
of 2.732 * 2,732 * 10 mm? size and were based on a simple ac-
celerator head model for 6 MV photons [10, 9]. About 200
million events were simulated per field which resulted in a
calculation time of about 20h per field on a DEC Alpha
533 MHz. The KonRad fluence profiles were considered by
assuming the number of particles coming from the accelera-
tor head and travelling in 64.2cm focus distance through
square pixels of a plane perpendicular to the central beam
axis to be proportional to the fluence values in these picture
elements. For the calculations this meant infinitely thin com-
pensators which, certainly, was a simplification. Therefore ef-
fects like scattering inside the compensators or beam harden-
ing could not be considered. Further, the KonRad fluence
profiles were also slightly modified: to account for the non-
vanishing transmission of radiation through the compensators
in areas where they have maximum thickness it was assumed
that the relative fluence at each single point inside of the field
borders was at least 7. 5%. For all calculations a field size of
15* 15 cm? was applied.

Results and Discussion
Calibration Curve of the CEA TVS EP Film

For the CEA TVS EP film a nearly linear dose response was
found up to doses of 0.4 Gy (Figure 2). For higher dose va-
lues saturation behavior was observed due to the limited 12-
bit resolution of the scanner and due to film overexposure.
The result is somewhat in contradiction to the observations
made by [3].

For the performance of the film quality assurance measure-
ments in this study this result meant that the upper limit dose
D, that should be deposited in the films was to be chosen be-
low 0.4Gy. We chose D,,,,= 0.35Gy with the intention to
avoid any possible errors if our model for calculating the MU
would prove to be non-satisfactory. Non-linear regression
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Figure2 Calibration curve of the CEA TVS EP film (GV
Gray Value).

analysis of the measured gray and dose values yielded the fol-
lowing expression for the film calibration curve

GV (D)=12990.2 D> — 10150.3 D + 3936.0.

The equation is valid for 0<D<0.35 with GV as the 12-bit
gray value that belongs to a certain dose D (ID] =Gy). The
slope of the calibration curve is negative since the maximum
gray value (4095) characterizes the white, i.e. unirradiated pi-
xels while the other gray values down to the minimum value
(0 = black) characterize irradiated film pixels. The resolution
coefficient of the regression analysis proved to be R?=0.999
and shows that the gray values are sufficiently described by
this cubic equation. In the dose range suited for measure-
ments the gray values showed a standard deviation of £50 GV
resulting in a dose uncertainty of +3 %.

Verification of the Compensators

For all five compensators measurements were performed
with two aims: one was to verify the model according to
which the compensators were produced, the other was simply
to verify production. The measured dose distributions were
therefore compared with the fluence distributions given by
the planning system and the dose distributions resulting from
the Monte-Carlo simulations for each field. Although dose
and fluence distributions are two different entities, one may
take the comparison as a clue for further statements on com-
pensator quality.

In Figure 3 the results of diamond detector (top) and film
measurement (middle) for field/compensator 1 as well as the
EGS 4 calculated dose distribution (bottom) for this field are
presented. All plots shown are contour plots with the 10 %,
20%, ... isodose lines as contours. Each distribution is nor-
malized to its isocenter (x, y = 0mm) value. The mere quali-
tative comparison of these dose distributions with the appro-
priate fluence distribution (s. Figure 1) already yields that the
fluence distribution could in fact and at least in its main parts
be generated by the compensator. Especially striking when
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Figure 3 Field 1. Relative dose distributions resulting from

diamond detector measurement (top), film measurement
(middle) and EGS 4 calculation (bottom).

comparing measured dose and fluence are only the discrepan-
cies in low intensity regions. These discrepancies can be at-
tributed to the fact that the planning system assumed that ra-
diation transmission through the compensator vanishes in
areas where this has its maximum thickness. These discre-
pancies can also be demonstrated between the measured and
the EGS 4 dose distribution which, apart from that, corre-
spond qualitatively very well. Although for all Monte-Carlo
simulations inside the field borders a radiation transmission
through the compensator of at least 7.5 % was allowed for,
the real transmission was substantially higher. This was caus-
ed by the fact that the compensators were cast and not made
of massive blocks. Casted blocks have a large number of
small air cavities which lowers the absorption and therefore
causes increased base transmission.

To make quantitative statements easier it is better to pick
out single profiles from the relative distributions to compare
these with each other. Figure 4 shows the dose profiles for
field 1 measured with diamond detector and film in dp,,
along the line y = 0 mm — both profiles derived from the two-
dimensional distributions. It also shows the result of the EGS 4
dose calculation along the same line and the KonRad fluence
distribution. Further, the difference curves resulting from the
EGS 4 calculation and the diamond detector measurement
and from EGS 4 and the film measurement are plotted. As be-
fore, x = 0 mm corresponds to the isocenter. As could be pre-
sumed from Figure 3 it is by and large possible to verify the
measured profiles on the fluence distribution of the field if
one takes into account the uncertainties when performing the
measurements (inaccuracies in detector positioning, film ca-
libration curve uncertainties, ...) and the inaccuracies when
manufacturing the compensators (remaining MCP 96 webs,
non-focussing production, ...). However, there are also some
larger discrepancies. These occur in high intensity regions
and near steep dose gradients: the measured profiles as well
as the EGS 4 dose profile are smeared compared to the Kon-
Rad fluence profile. This smearing is caused by scattering in-
side the compensator and inside water and RW3, respectively.
The fact that scattering inside the compensator was also not
taken into account in the Monte-Carlo calculations explains
to some extent the slight differences (<3 %) between the ex-
perimentally determined distributions and the MonteCarlo
profile in high intensity regions. Scattering in the compensa-
tor should therefore be part of EGS 4 for future simulations.
Another reason for the discrepancies between the results of
the measurements and the EGS 4 result is the finite size of the
voxels in which dose values were averaged. From Figure4
one can extract the minimum radiation transmission through
the compensator which was at least partially considered when
performing the Monte-Carlo simulations. So in the low inten-
sity regions the actual dose which traces back to the base
transmission amounts to approximately 25 % of the isocenter
dose value. If this is seen relative to the maximum measured
dose it corresponds to a transmission of approximately 17 %
which is much more than the considered 7.5 %.
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As shown in Figure4 diamond detector and film measure-
ment are in good agreement. The deviations of <2.5% are
within the scope of the measuring uncertainties. Larger de-
viations between the measured dose distributions occur only
locally near steep gradients and are due to the differences in
spatial resolution between the two measuring methods. Since
similar results were also found for other offsets and for the
other compensators the very good agreement between the two
measuring methods leads to the conclusion that film measu-
rements which can be performed much more conveniently are
sufficient for quality control of IMRT compensators.

To allow an even more solid comparison between measure-
ments and EGS 4 dose calculations, for interesting profiles dia-
mond detector measurements from various depths were compar-
ed to the results of simulations performed in these depths. Such
profiles are presented in Figure 5 for field 1. All profiles shown
in this figure belong to the y-offset = —14.0mm and are norma-
lized to the maxima of the 15 mm curves. The solid curves re-
present the measurements, the dashed curves the results of the
Monte-Carlo calculations. The figure also contains two more
graphs which describe the difference between measurement
and Monte-Carlo simulation in 15 mm and 200 mm depth. The
comparison of the two 15 mm curves confirms — if one does not
take low intensity regions into account — the formerly seen dis-
crepancies of on the average <3 % caused by uncertainties du-
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EGS 4 calculation and diamond de-
tector or film measurement.

ring compensator manufacturing and by the neglect of scatter
inside the compensator in the EGS 4 calculations. In this con-
text one should mention the MCP 96 webs or spots that could
not be removed from the compensators during production and
which reached heights up to 3 mm. These spots can be identi-
fied in the measured dose distributions due to the excellent spa-
tial resolution of the diamond detector since they lead to cold
dose spots (<5 %) as observed for instance at x=15mm in the
diamond detector profile. It is important to take care that the
number of remaining webs is as low as possible.

The approximation of producing non-focussed compensa-
tors had no substantial impact on the dose distribution. For
example, comparing the dose values at 15mm depth at the
two coordinates x=-50 mm and x = 15 mm where the steepest
dose gradients are located, one can see that although these
two points have different isocenter distances, there is no sub-
stantial difference between measurement and calculation be-
tween the two points. The width of the profiles gets larger
with larger depth due to the divergence of the radiation beam.
But also in these depths measurements and calculations cor-
respond very well. The discrepancies even get smaller due to
photon scattering in water as can be seen in the difference
curve for 200 mm depth. Equal results were found for other
offsets. The good agreement between measurements and
Monte-Carlo calculations in different depths shows that
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neglecting beam hardening in the calculations has no essen-
tial effect on the dose distribution. The same is true for scat-
tering inside the compensator. It was therefore possible by
employing a simple compensator model to manufacture a
compensator which indeed produced the given fluence distri-
bution with a high accuracy.

The measurements, calculations and simulations performed
for the four other fields, and especially the comparisons of these
yielded similar results to that of field 1 which were presented
here. Therefore a presentation of these fields was omitted.

Another aim of the measurements was to check the com-
pensators for mistakes during production. When comparing
measured dose distributions and fluence distributions it was
found in some cases that compensators and satellite plates
were misaligned. This observation proved that production
mistakes can easily occur and that they definitely have to be
taken into account.

10 V 0

] differences between measurement and
Monte-Carlo calculation in 15 mm and
200 mm depth, respectively.

z [mm

Conclusions

This study showed that it was possible to realize the fluence
profiles of a sample treatment plan employing the simple
compensator model proposed here. It was in all main parts
possible to verify the compensator modulated dose distribu-
tions within the measuring uncertainties and the inaccuracies
that accompanied compensator production on the respective
fluence distributions. Larger discrepancies between measu-
red dose values and fluence values occurred only in low in-
tensity regions, where the treatment planning system did not
take base transmission into account, and near steep fluence
gradients. Steep fluence gradients are critical because they
are difficult to realize and should therefore be avoided. A wel-
come side effect of flatter fluence profiles would be that com-
pensators could be much thinner and therefore be lighter
which would make their usage in every day’s clinical routine
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practicable. Also the compensator production itself would be-
come more convenient. And flatter fluence profiles would
yield in a reduction of the sensitivity of compensators for po-
sitioning errors which limit treatment success.

The good agreement (deviations <3 %) between diamond
detector and film measurements showed that film measure-
ments are indeed sufficient for compensator quality checking.
One is not allowed to dispense with such quality assurance
measurements, if one wants to exclude with certainty any
possible error during compensator production.

Between measurements and Monte-Carlo simulations also
in all main field parts a very good agreement (discrepancies
<5%) was found. The fact that the compensators were pro-
duced non-focussing and that the simulations did not take
into account beam hardening and scattering inside the com-
pensators lead to no relevant deviations.

It now remains to be investigated with what accuracy dose
distributions can be produced with these compensators in the
Alderson-Rando phantom to which the investigated treatment
plan belongs and, by that, how feasible IMRT in the thorax
under actual circumstances really is.
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Abstract

The present study investigates the application of compensators for the intensity
modulated irradiation of a thorax phantom. Measurements are compared
with Monte Carlo and standard pencil beam algorithm dose calculations.
Compensators were manufactured to produce the intensity profiles that were
generated from the scientific version of the KonRad IMRT treatment-planning
system for a given treatment plan. The comparison of dose distributions
calculated with a pencil beam algorithm, with the Monte Carlo code EGS4
and with measurements is presented. By measurements in a water phantom it is
demonstrated that the method used to manufacture the compensators reproduces
the intensity profiles in a suitable manner. Monte Carlo simulations in a water
phantom show that the accelerator head model used for simulations is sufficient.
No significant overestimations of dose values inside the target volume by the
pencil beam algorithm are found in the thorax phantom. An overestimation of
dose values in lung by the pencil beam algorithm is also not found. Expected
dose calculation errors of the pencil beam algorithm are suppressed, because
the dose to the low density region lung is reduced by the use of a non-coplanar
beam arrangement and by intensity modulation.

1. Introduction

With the concept of intensity modulated radiation therapy (IMRT), high and homogeneous
doses can be delivered to almost arbitrary target volumes. Simultaneously, it succeeds in
limiting damage to normal tissue, which improves tolerance of radiation therapy. Naturally,
for this to be achieved it is necessary to calculate dose distributions as exactly as possible
(ICRU 1987, Mohan 1997, Nahum 1997).

Almost all IMRT treatment-planning systems employ pencil beam algorithms, because
they use iterative optimization procedures and therefore need fast dose calculation algorithms
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USA. E-mail: wlaub@beaumont.edu
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(Mohan 1998, Bortfeld et al 1993, Schulze et al 1997, Ahnesjo 1991, Ahnes;jo ef al 1992). Itis
difficult to modify pencil beams for patient shape and heterogeneity. For expedience, empirical
scaling methods are employed. Because the energy transport of secondary electrons, which
may travel up to a few centimetres in water, is not taken into account by scaling methods, dose
calculations with pencil beam algorithms lead to errors near surfaces and inhomogeneities. The
Monte Carlo code EGS4 (Nelson et al 1985) (Electron Gamma Shower, Version 4) uses exact
interaction probabilities of electrons and photons. To verify Monte Carlo dose calculations
several authors performed measurements in water phantoms and in various solid state phantoms
(Laub et al 1998, Lu et al 1998, De Marco et al 1998). The experiments were designed
with the emphasis on the missing-tissue effect near surfaces, the re-buildup effect underneath
low-density inhomogeneities and variations of dose values through deviations in the atomic
number of different materials. In all cases Monte Carlo calculations and measurements were in
agreement. Contrary to this, calculations made with conventional dose calculation algorithms
showed errors when compared with measurements of up to 15% in proximity of surfaces and
inhomogeneities.

In the irradiation of the mediastinum, lung and thus low density regions are situated
adjacent to the target volume. As stated above, errors must be expected in the presence of such
inhomogeneities (Lu ef al 1998). In IMRT dose can be tailored to the geometry of the target
and/or there can be a high dose gradient at the edge of the treatment volume. Consequently,
dose calculation errors could have a great effect on the tumour control and the advantages of
an IMRT treatment in the thorax region could be diminished or even undermined due to dose
calculation inaccuracies. Conversely, IMRT has the potential to reduce the dose to organs at
risk compared to conventional treatment planning. Therefore dose calculation errors in lung
could also be smaller and no longer of clinical relevance.

This study compares measurements, Monte Carlo calculations and pencil beam
calculations of an IMRT treatment plan. The IMRT treatment plan was designed in an
inhomogeneous physical thorax phantom. Compensators were manufactured to produce the
intensity profiles that were generated with the scientific predecessor version 1.2 beta of the
KonRad IMRT treatment-planning system (MRC Systems, 1997) (Bortfeld et al 1993, 1997,
Preiser et al 1997). Measurements were performed for comparison with EGS4 calculations
in a water phantom as well as in the thorax phantom. For these calculations, EGS4 was
linked to the treatment-planning system VOXELPLAN (DKFZ-Heidelberg). The results of
the measurements and EGS4 calculations were compared to the original fluence profiles of the
designed IMRT treatment plan and to the dose distribution that was calculated with the pencil
beam algorithm of KonRad in the thorax phantom.

2. Methods

2.1. IMRT treatment planning in KonRad

For this study a lung tumour was defined in a thorax phantom. A prescription dose of 70 Gy was
set for the defined tumour; a dose of 50 Gy was prescribed to the defined planning target volume
(PTV). Five non-coplanar beams of 6 MV were arranged in angles of (gantry, couch): (5, 0),
(40, 40), (164, 30), (205, 0) and (310, 0) degrees. The optimization of the dose distribution
employed dose—volume histogram (DVH) constraints, and quadratic overdose and underdose
constraints. The resolution of the grid of the resulting intensity profiles was 9 x 9 mm? at
isocentre distance 100 cm. The finite-size pencil beam algorithm used in KonRad is described
elsewhere (Bortfeld et al 1993).
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2.2. Dose calculation in VOXELPLAN with EGS4

To perform accurate dose calculations of treatment plans with the EGS4 code an accelerator
head model is necessary which gives the parameters of electrons and photons emitted by a
clinical accelerator. A full phase-space file of a 15 x 15 cm? open field was used to start Monte
Carlo (MC) histories. This file resulted from BEAM (Roger et al 1995) simulations of an
Elekta SL 20 linear accelerator and was calculated at a distance of 67.2 cm from the electron
source, which is exactly the distance to the block tray of the SL 20. To match the 9 x 9 mm?
resolution of the grid of the intensity profiles calculated in KonRad at isocentre distance 100 cm,
all electrons and photons of the phase-space file were organized in a 6 x 6 mm? grid. Intensity
modulated fields were then simulated with the number of MC histories started from each
element of this grid proportional to the fluence through that element as calculated in KonRad.
Consequently, scatter or beam hardening from the compensators was not accounted for in
the MC simulations. An inclusion of compensators in BEAM simulations would be possible
because the compensator profiles are known before starting the MC simulation. However, a
beam modifier model would need further investigation and is beyond the scope of this paper.
The CT cube in VOXELPLAN is given by slices of 256 x 256 pixels. The volume of the CT
voxels is (pixel size) x (slice distance), with a slice distance of 0.5 cm and pixel dimensions
of 0.2 x 0.2 cm? for the CT cube of the thorax phantom. For Monte Carlo simulations the
CT numbers of these voxels (in Hounsfield units) are converted into mass densities by the
same function as used in VOXELPLAN. Thresholds of the CT numbers are set to distinguish
a small number of different media or tissues. Simulations in the thorax phantom distinguished
the media Alderson lung, Alderson muscle, bone and air. In contrast to conventional dose
calculation algorithms, differences in the composition and therefore even in the effective atomic
number Z of media are regarded. To save computation time, the body outline of patients or
phantoms is used to set the medium of all voxels outside the drawn contour to vacuum. Contours
around organs at risk can be used to distinguish further media inside patients and phantoms.
The dose cube in VOXELPLAN is given by slices of 128 x 128 pixels, with pixel dimensions
of 0.4 x 0.4 cm? for the dose cube of the thorax phantom. Calculated dose cubes can be viewed
in the program module VIRTUOS. The dose cube resolution was identical for Monte Carlo
and pencil beam calculations.

For the calculation of dose distributions with EGS4, between 150 and 250 million single
events were simulated. The statistical accuracy of the simulations was about 0.5—1% near the
isocentre of the calculated treatment plan. The electron and photon cutoffs ECUT and PCUT
were set to 611 keV and 100 keV, the electron and photon production thresholds AE and AP
were set to 521 keV and 10 keV. The value of the parameter ESTEPE (maximum fractional
energy a charged particle can lose per step) was settled to 4%. These parameters were found
by Lovelock et al (1995) to be those of the fastest trial. Simulations were run on a DEC Alpha
dual processor machine (533 MHz) with calculation times between 10 h and 20 h.

2.3. Verification measurements

To produce the intensity profiles that resulted from the optimization in KonRad for
measurements at the Elekta SL 20 linear accelerator, compensators were manufactured with
a CNC machine. The compensator thickness was calculated for each element of the intensity
profile by using the average attenuation coefficient of the photon energy spectrum that resulted
from the phase-space file calculated with BEAM. As a result of IMRT optimizations, very high
fluence values sometimes occur for single elements. For the IMRT plan used in this study the
high fluence values were always situated at the edges of the field, so they did not affect dose
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values in the high dose region. These element values were set in order to limit the compensator
thickness to a maximum of 6 cm. In building each compensator, parallel holes were drilled
into a square MCP 96 block. Afterwards, tracks were milled in one direction. Residual islands
between the tracks were finally broken off. It was not possible to account for the divergence
of the 6 MV photon beam by drilling diverging holes into the blocks.

In order to confirm the accuracy of the intensity modulation produced by the compensators,
two dose measuring methods were used. First, water phantom measurements were performed
with a diamond detector. Profiles with different offsets and perpendicular to the central
beam axis were measured with each compensator as beam modifier. The diamond detector
was placed at dose maximum dy,x = 1.3 cm and at 5 cm, 10 cm and 20 cm surface
distance with a SSD of 100 cm. Second, CEA TVS EP films were positioned in a water
equivalent solid state phantom perpendicular to the central beam axis and at dose maximum.
Measured profiles for each beam were compared with the input fluence profiles from KonRad
because it was not possible to calculate the dose distribution of a given intensity modulated
beam in a water phantom. The comparison of calculated fluence values with measured
dose values gives an approximate estimate of the accuracy of manufactured compensators.
Additionally, EGS4 dose calculations were performed in a water phantom and compared to
dose measurements.

Finally, CEA films and thermoluminescence dosimeters (TL-100, Harshaw) were used to
measure the dose distribution produced by the five intensity modulated beams of the treatment
plan in the thorax phantom. Measurements were compared to the dose distribution calculated
with EGS4 and with the finite-size pencil beam algorithm of KonRad.

3. Results and discussion

3.1. Measurements and Monte Carlo calculations in homogeneous phantoms

Above the minimum level of measured dose values, input fluence values from KonRad show
good agreement with all measurements performed in a water phantom or in a homogeneous
solid state phantom (figure 1). However, deviations can be noticed at regions of low fluence.
In part, this is due to the fact that the scientific version of KonRad used does not account
for transmission through the compensators. In addition, the primary fluence is compared
to measured dose at depth in a water phantom. The dose in the water phantom will include
contributions from photons scattered in water and secondary electrons produced in the medium
from regions of high intensities. The scientific version of KonRad used in this study did not
allow specification of a minimum value for fluence profile elements of a rectangular field. For
the presented treatment plan the effect of transmission through compensators on the final dose
distribution will be discussed.

Film and diamond detector measurements agree to within £3%, and at regions of high
dose gradients profiles are displaced by less than +£2 mm (figure 1). Consequently, film
measurements, which are much easier to perform, would be sufficient to check the quality of
compensators. Independent checks would be required for absolute doses. Measurements and
dose profiles calculated with EGS4 in a water phantom also agree. The maximum deviation is
about 5% or about £2 mm at regions of high dose gradients but is well within +3% for most
points. A value for the minimal transmission of photons through the compensators was set and
accounted for in the presented MC simulation. Compared to the measured transmission the
value set in the MC simulation is low and therefore was increased slightly for further EGS4
simulations. The underestimation of the transmission in the MC simulation does not effect
dose values above 25%.
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Figure 1. (a) Fluence matrix of beam 1 as resulting from the optimization process in KonRad for
a five beam IMRT treatment plan (left) and dose values of beam 1 as calculated at dose maximum
in a water phantom with EGS4 (right). The white line in the EGS4 calculation shows the position
of the profile displayed in figure 1(b). (b) Profile of beam 1 at dose maximum and at central beam
axis as calculated with EGS4 and measured with film and a diamond detector in a water phantom.
The fluence values given by KonRad are displayed for comparison. It can be noticed that KonRad
postulates fluence values within the field of almost zero (here at position x = 15 mm). The shown
EGS4 simulation accounts for a transmission of the compensator of beam 1 which is a little too
low compared to the measured transmission. This was corrected for further EGS4 simulations.

In spite of the non-divergent quality of the compensators, the agreement between
measurements and dose profiles calculated with EGS4 is independent of the offset and the
surface distance of the viewed profiles (figure 2). Most deviations caused by inaccuracies of
the manufacturing were found to result from MCP 96 islands that were not completely removed
and remained between milled tracks. Because of the good agreement between MC simulations
and measurements it can be asserted that this compensator manufacturing method is suitable for
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Figure 2. Profile of beam 1 at dose maximum depth and at 5, 10 and 20 cm surface distance with
an offset of 9.1 mm as calculated with EGS4 and measured with a diamond detector. Differences
between calculated and measured dose values are displayed for the dose maximum depth and for
10 cm and 20 cm surface distance.

producing given intensity profiles. The reasonably good agreement between fluence values
from KonRad and measurements also confirms this assertion. Moreover, it is found that the
method to account for intensity modulation during the MC calculations, by setting the number
of histories in an element proportional to the fluence calculated from KonRad, does not lead
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to recognizable errors, despite the omission of scatter as well as beam hardening from the
compensators.

3.2. Measurements and Monte Carlo calculations in a thorax phantom

After all manufactured compensators were checked in a homogeneous phantom, verification
was performed of the dose distribution in a thorax phantom as calculated by the KonRad
pencil beam algorithm. For the experimental verification TLDs as well as CEA films were
used. Both dosimetric methods were found to be time consuming and expensive. Calibration
measurements were necessary in both cases. Films were cut to the exact shape of phantom
slices and positioned between phantom slices. For the TLD measurements many TLDs had
to be numbered and placed into holes of phantom slices. For comparison with calculated
dose values, measured dose values were matched with the phantom anatomy. Moreover, the
positioning and irradiation of the thorax phantom took about 2 h. This effort was rewarded
by good agreement between film and TLD measurements; at least if the approximately 1% of
TLDs with anomalous readings are neglected. TLD measurements were rejected if they were
more than 50% higher than expected.

There is also good agreement between the EGS4 calculation of the dose distribution and the
dose measurements (figure 3). Therefore, to verify the KonRad pencil beam calculations, the
EGS4 calculation can be considered a substitute for measurements. In the following paragraphs
the dose distributions of the EGS4 calculation and the pencil beam calculation are compared.

Our comparison of Monte Carlo and pencil beam calculations shows no significant
deviations of dose values in lung or near the interface between the PTV and lung. The
deviations found in figure 3 for x” &~ 60 to 80 mm are not situated in lung and are due to
the transmission through the compensators that was accounted for in the MC calculation, but
not in the pencil beam calculation. Accounting for the transmission through the compensators
would increase dose values of the pencil beam calculation in this region and would therefore
improve the agreement between MC and pencil beam calculation. An increase of fluence due
to transmission for x’ &~ —60 to —80 mm would potentially lead to higher dose values in lung
in the pencil beam calculation than in the MC simulation. It is difficult to estimate the effect
of an increase of fluence due to transmission on dose values in the high dose region. However,
from figures 3 and 4, we believe that in our example, the lack of transmission in the pencil
beam calculation has not greatly affected the high dose region.

For a CT slice at the isocentre, figure 4 displays the IMRT dose distributions as calculated
with the KonRad pencil beam algorithm (left) and with EGS4 (right). The 95%, 80%, 60%,
30% and 10% isodose contours are displayed. In agreement with figure 3, the dose distributions
show only slight differences in the PTV and in lung. Because the differences between the two
dose distributions are small the dose—volume histograms are also similar (figure 5).

Some differences in dose distributions could be caused by the use of two different
accelerator head models. Pencil beam algorithms use analytical functions to account for
scattered photons and for electron contamination, while a full phase-space file from BEAM
simulations was used in this investigation to start MC histories. However, differences caused by
the use of two different accelerator head models should not be significant. Another explanation
for the slight differences found are small humps in the KonRad profiles (figure 3), which result
from the discrete grid of the finite-sized pencil beam kernels. As a consequence of these
humps, the isodose lines of the pencil beam calculation are less smooth than the isodose lines
of the MC simulation. Statistical inaccuracies of the presented MC calculation must only be
considered for low dose values. In these regions, dose contributions are made by only one or
two of all five beams, which results in fewer interactions per voxel than in high dose regions
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Figure 3. Profile of the dose distribution as calculated for a five-beam IMRT treatment plan with
EGS4 and measured with film and TLDs in a thorax phantom. The profile of the dose distribution as
calculated by a finite-size pencil beam algorithm in KonRad is displayed for comparison. The small
humps that can be noticed result from the discrete grid of the finite-sized pencil beam kernels. The

upper plot shows the position of the profile, the position of the holes used for TLD measurements
and the dose distribution as measured with film.

and therefore in an decrease of the statistical accuracy. Fewer interactions per voxel also occur
in low density regions like lung. However, the number of simulated histories was very high so
that the statistical accuracy is better than 2% for all voxels. As discussed before, differences
in the low dose region of lung are caused by the transmission that was accounted for in the
MC simulation, but not in the pencil beam calculation. In addition, the MC simulation of
secondary photon and electron transport leads to a broader penumbra in low density regions

like lung as compared to the pencil beam calculation. Differences between the MC and pencil
beam calculations arise in the 10% and 30% isodose lines of figure 4 and in the DVHs of lung
for dose values below 30% due to a combination of these two effects (figure 5).
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Figure 4. Dose distribution of an IMRT treatment plan in the thorax region of a phantom as
calculated with a pencil beam algorithm in KonRad (left) and with the EGS4 code (right).

The initially surprising agreement between pencil beam calculation and MC simulation is
explained by three observations. First, the phantom lung volume has a homogeneous density.
This is not true for real patients, where one finds voxels with lung tissue adjacent to voxels
containing mostly air. As a consequence, there is no electron equilibrium in most regions of
real human lung, which makes dose calculations more difficult and therefore decreases the
accuracy of pencil beam calculations. Second, the selected beam directions were chosen to
avoid dose in lung, which is a typical treatment planning objective. Some beams barely pass
through lung and consequently dose calculation errors in lung and at the interface between
lung and PTV are reduced. Third, with intensity modulation a further reduction of dose in
lung and therefore of absolute dose calculation errors is attained. In other words, the increase
of dose conformity in IMRT has the potential to suppress errors of pencil beam calculations
in the presence of low density regions such as lung.

4. Summary and conclusion

The present study investigates the application of compensators for the intensity modulated
irradiation of a thorax phantom. The comparison of measured dose distributions with dose
distributions calculated with the EGS4 code in the VOXELPLAN treatment-planning system
and with a pencil beam algorithm in the KonRad IMRT treatment planning system is presented.

A method to produce compensators is described. It is demonstrated that this method is
suitable to create given intensity profiles. Monte Carlo simulations in a water phantom also
show that the simple accelerator head model used for simulations is sufficient.

Differences between Monte Carlo and pencil beam calculations have been reported
recently by Lu et al (1998) in the clinical example of a mediastinum treatment. The patient
was irradiated with three coplanar beams. In the MC calculation the mean lung dose was
lower by about 5-10% as compared to the pencil beam calculation. Because of the re-buildup
effect, dose was also overestimated by the pencil beam algorithm near the interface between
the PTV and lung. Consequently, the dose volume histograms of both dose distributions were
very different.
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Figure 5. Dose—volume histogram of an IMRT treatment plan in the thorax region of a phantom.
Lines number 7 and number 8 show the dose—volume histogram of lung as calculated with EGS4;
line number 9 the one of the myelon; lines number 10 and number 11 show the dose—volume
histogram of the target volumes. For comparison lines number 1 and number 2 show the dose—
volume histogram of lung, line number 3 the one of the myelon and lines number 4 and number 5
show the dose—volume histograms of the target volumes of the pencil beam calculation in KonRad.

Contrary to the findings of Lu et al no significant overestimations of dose values inside
the target volume by the pencil beam algorithm were found in the thorax phantom used in this
study, in which the target volume was situated adjacent to low density inhomogeneities. An
overestimation of dose values in lung by the pencil beam algorithm also was not found. It
should be noted that a direct comparison can not be made because of major differences in the
treatment planning approach. In this study a phantom was used compared to a patient dataset
inLu et al . Additionally, the expected errors of pencil beam calculations in the presence of low
density regions can potentially be suppressed by the use of non-coplanar beam arrangements
and/or intensity modulation, because these techniques have the ability to reduce the dose in
organs at risk such as lung.

However, in this specific example the observation can be made that the pencil beam
calculation proved to compare reasonably well with Monte Carlo calculations. Nevertheless,
it should not be concluded that in IMRT the accuracy of pencil beam calculations is always
sufficient and that the clinical relevance of Monte Carlo dose calculations is always smaller
than in conventional treatment planning. It is difficult to draw any general conclusions from
the pencil beam calculations in this study because of lack of transmission, because we are
dealing with a phantom in our study, not with a patient dataset, and because efforts have been
made with beam orientation to avoid the lung. As demonstrated by Laub ez al (2000) there
are still some clinical situations in IMRT in which it is possible that the inaccuracies of pencil
beam algorithms are of clinical relevance. Inaccuracies of pencil beam algorithms can be of
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clinical relevance in the head and neck region for example, where PTVs are in general small
and where the treatment geometry is highly reproducible. In such situations the compensation
of secondary electron disequilibrium, e.g. the loss of dose in the re-buildup areas, is possible by
primary fluence (Laub et al 2000). Therefore, in some situations an accurate dose calculation
can be of much more importance in IMRT than in conventional treatment planning, where
losses of dose near low density volumes must be tolerated.

In the thorax region both Monte Carlo and pencil beam calculation accuracies are limited
due to errors caused by intra-fraction variation of lung volume (Stromberg et al 2000).
Treatment setup errors of real mediastinal patients are clinically more significant than the
differences found in this study between the pencil beam and the MC dose calculation (Yan
et al 1997). To minimize these errors some effort has been made already. A device for active
breathing control was developed for example (Wong et al 1999). The approximations and
simplifications made by the pencil beam calculation can therefore be justified by the advantage
of shorter calculation times, which is an important issue of IMRT optimizations. However,
the dose distribution of the optimized IMRT treatment plan should be verified with a more
sophisticated dose calculation method to ensure that the clinical objectives are achieved. The
influence of transmission depends on the shape of the calculated intensity profiles and could
be more significant for treatment plans other than that presented. A possibility to set minimum
fluence values for optimizations in IMRT treatment planning systems would therefore be
desirable.
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Untersuchungen zur Positionierungsgenauigkeit
bei Prostatakonformationsbestrahlungen mittels
Portal-Imaging

Annemarie Bakai', Frank Paulsen?, Ludwig Plasswilm?, Michael Bamberg?, Fridtjof Nisslin'

Hintergrund: Konformationstechniken, wie sie heutzutage routinemaRig fiir Patienten mit Prostatakarzinom angewandt werden,
erlauben, durch Adaption der Bestrahlungsfelder an das Planungszielvolumen (PTV) umliegendes Normalgewebe zu schonen. Um
die Vorteile dieser Techniken jedoch vollstdndig nutzen zu kdnnen, ist die korrekte Patientenpositionierung eine wichtige Vor-
aussetzung. In dieser Studie wurde mittels Portal-Imaging (EPID) untersucht, welche Positionierungsgenauigkeiten im Becken-
bereich unter Verwendung unterschiedlicher Lagerungshilfen mdglich sind.

Patienten und Methode: Fiir die Studie wurden 15 Patienten mit Prostatakarzinom ausgewdhlt, die teils mit, teils ohne Rek-
tumballon bzw. Beckenmaske an einem Linearbeschleuniger mit Viellamellenblenden (MLC) bestrahlt wurden. Von jedem Patien-
ten wurden mehrfach aus orthogonalen Richtungen mittels eines Portal-Imaging-Systems Aufnahmen angefertigt und anschlie-
Rend mit den Planungs-DRRs (Digitally Reconstructed Radiographs) sowie den Simulationsaufnahmen verglichen.

Ergebnisse: Trotz unterschiedlicher Lagerungshilfen konnten fiir simtliche Patientengruppen Gesamtpositionierungsungenauig-
keiten von durchschnittlich 4,0 mm (lateral), 4,5 mm (kraniokaudal) sowie 1,7 mm (dorsoventral) festgestellt werden. Mit Be-
ckenmaske war der laterale Positionierungsfehler zwar reduziert, gleichzeitig jedoch der kraniokaudale Positionierungsfehler ver-
starkt. Der Gesamtpositionierungsfehler teilte sich dabei in einen systematischen und einen statistischen Anteil auf, fiir deren
verldssliche Abschatzung sechs bis acht EPID-Aufnahmen erforderlich waren.

Schlussfolgerungen: Mittels Portal-Imaging ist es moglich, aus einer geringen Anzahl von Verifikationsaufnahmen fiir jeden Pa-
tienten den systematischen und statistischen Positionierungsfehler zu ermitteln. Der erfolgreiche Einsatz von Lagerungshilfen zur
Patientenpositionierung erfordert jedoch - insbesondere im Hinblick auf IMRT - eine weitere Optimierung.

Schliisselworter: Portal-Imaging - Prostata - Positionierungsgenauigkeit

Strahlenther Onkol 2002;178:84-90
DOI 10.1007/s00066-002-0844-8

Investigations on Uncertainties in Patient Positioning for Prostate Treatment with EPID

Background: Conformal radiotherapy techniques as used in prostate treatment allow to spare normal tissue by conforming the
radiation fields to the shape of the planning target volume (PTV). To be able to fully utilize the advantages of these techniques
correct patient positioning is an important prerequisite. This study employing an electronic portal imaging device (EPID) inves-
tigated the positioning uncertainties that occur in the pelvic region for different patient positioning devices.

Patients and Methods: 15 patients with prostate cancer were irradiated with or without rectal balloon/pelvic mask at a linear
accelerator with multileaf collimator (MLC). For each patient multiple portal images were taken from different directions and com-
pared to the digitally reconstructed radiographs (DRRs) of the treatment planning system and to simulation films (Table 1, Fig-
ure 1).

Results: In spite of different positioning devices, all patients showed comparable total positioning uncertainties of 4.0 mm (lat-
eral), 4.5 mm (cranio-caudal) and 1.7 mm (dorso-ventral). The lateral positioning error was reduced for the pelvic mask patients
while the cranio-caudal error increased (Table 2, Figure 2). A systematic and a random component sum up to the total position-
ing error, and a good estimate of the magnitudes of the two is possible from six to eight portal images (Figure 3).

Conclusions: With a small number of portal images it is possible to find out the systematic and random positioning error of a pa-
tient. Knowledge of the random error can be used to resize the treatment margin which is clinically relevant since this error dif-
fers greatly for different patients (Figure 4). Image analysis with EPID is convenient, yet has some problems. For example, one
only gets indirect information on the movement of the ventral rectum wall (Figure 5). The successful operation of positioning de-
vices, although, needs further improvement - especially if one focuses on IMRT.

Key Words: Portal imaging - Prostate treatment - Patient positioning uncertainties
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Einleitung
Konformationstechniken, wie sie heutzutage routineméafig in
der perkutanen Radiotherapie fiir Patienten mit Prostata-
karzinom angewandt werden, erlauben, durch Adaption der
Bestrahlungsfelder an das Planungszielvolumen (PTV) umlie-
gendes Normalgewebe zu schonen und ggf. Dosiseskalationen
im PTV durchzufiihren. Die Konformation der Bestrahlungs-
felder wird dabei durch den Einsatz von Viellamellenblen-
den (MLC) oder individuell gefertigten Absorberblocken er-
reicht, welche im Strahlengang positioniert werden [15, 19].
Die verbesserte Ausblockung besonders der Risikoorgane
fithrt dazu, dass die Wahrscheinlichkeit fiir Nebenwirkungen
im Zusammenhang mit einer Behandlung reduziert wird, wo-
durch sich gleichzeitig die Heilungswahrscheinlichkeit erh6ht
[3]. Dosiseskalationen im PTV lassen einen zusétzlichen An-
stieg der Heilungswahrscheinlichkeit erwarten [8, 10].

Um die Vorteile solcher konformierender Techniken voll-
standig nutzen zu konnen, muss allerdings eine Reihe von
Voraussetzungen erfiillt sein. Diese sind beispielsweise eine
giinstige Lagerung des Patienten bereits bei der diagnosti-
schen Bildgebung oder die exakte Konturierung von PTV und
Risikoorganen. Zu den entscheidenden Voraussetzungen ge-
horen jedoch die reproduzierbar korrekte Patientenpositio-
nierung sowie eine moglichst gute Organimmobilisierung, und
zwar nicht nur wihrend der einzelnen Bestrahlungsfraktio-
nen, sondern auch bezogen auf die Situation wiahrend der dia-
gnostischen Bildgebung [5, 6, 13, 14]. Organimmobilisierung
bedeutet eine Minimierung der Organeigenbeweglichkeiten
und gleichzeitig eine Minimierung der Beeinflussung von
Organlagen durch benachbarte mobile Strukturen [7].

In der vorliegenden Studie wurde mittels eines Electronic
Portal Imaging Devices (EPID) untersucht, welche Positionie-
rungsgenauigkeiten im Beckenbereich unter Verwendung un-
terschiedlicher Lagerungshilfen moglich sind. Bei den betrach-
teten Lagerungshilfen handelte es sich um Beckenmasken
sowie Rektumballonkatheter. Die Untersuchungen wurden
zum einen in Hinblick auf Radiotherapie mit intensitdtsmo-
dulierten Feldern (IMRT) durchgefiihrt, zum anderen um zu
priifen, inwieweit sich elektronische Feldkontrollaufnahmen
als Ersatz fiir konventionelle Verifikationsfilme eignen. Fer-
ner wurde untersucht, inwieweit diese Aufnahmen Aussagen
iiber interfraktionelle Organverschiebungen, insbesondere
iiber die von Risikoorganen, zulassen [1].

Patienten und Methode
Fiir die Studie, welche von April bis August 2000 in der Abtei-
lung fiir Strahlentherapie der Radiologischen Universitéts-
klinik Tiibingen durchgefiihrt wurde, wurden 15 konsekutiv
behandelte Patienten mit Prostatakarzinom ausgewihlt. Die-
se Patienten wurden teilweise mit, teilweise ohne Applikation
eines Rektumballonkatheters an einem mit MLC ausgestat-
teten Elekta SLil5 Linearbeschleuniger (Elekta Oncology
Systems Ltd.) bestrahlt. Solange der Patient dies tolerierte,
wurde bei jeder Bestrahlung ein Rektumballon eingefiihrt,

Strahlenther Onkol 2002 - No. 2 © UrRBAN & VOGEL

der mit 40 ml Luft gefiillt wurde. Der Ballonkatheter sollte die
Eigenbeweglichkeit der Prostata minimieren [8]. Beim Auf-
treten proktitischer Beschwerden (Schmerzen, Blutungen)
wurde die Radiotherapie ohne Ballon fortgesetzt. Bei einer
Gruppe der Patienten dienten individuell angefertigte Be-
ckenmasken aus thermoplastischem Material als zusétzliche
externe Lagerungshilfe (Tabelle 1).

Die strahlentherapeutische Behandlung erfolgte in allen
Fillen in Riickenlage mittels Vier-Felder-Box-Technik mit
15-MV-Photonenstrahlung. Die Akquirierung der EPID-Auf-
nahmen erfolgte jeweils wihrend der Bestrahlung und damit
ebenfalls bei hohen Photonenenergien. Auf diese Weise war
es nicht erforderlich, die Patienten zusitzlichen Monitorein-
heiten auszusetzen. Die Patienten wurden fiir jede Sitzung an-
hand ihrer Hautmarkierungen bzw. der Markierungen auf der
Beckenmaske positioniert, welche dort wéahrend der Bestrah-
lungssimulation im Vorfeld der Therapie angebracht wurden.

Von jedem Patienten wurden iiber durchschnittlich 16
Fraktionen aus orthogonalen Richtungen (0°, 270°) mit Hilfe
des Portal-Imaging-Systems iView (Elekta Oncology Systems
Ltd.) Aufnahmen angefertigt und mit den entsprechenden Pla-
nungs-DRRs (Digitally Reconstructed Radiographs) vergli-
chen. Auflerdem erfolgte ein Vergleich der EPID-Aufnahmen
mit den zugehorigen Simulationsaufnahmen (Abbildung 1).
Wihrend die Planungs-DRRs bereits digitalisiert vorlagen und
lediglich aus dem Bestrahlungsplanungssystem HELAX TMS

Tabelle 1. Ubersicht (iber die Lagerungshilfen, welche bei den hier un-
tersuchten Patienten eingesetzt wurden, sowie liber die Anzahl der
EPID-Aufnahmen, die pro Patient fiir die Studie herangezogen wur-
den (Patienten 1-9: schlanke Statur, ohne Maske; Patienten 10-12:
kraftige Statur, ohne Maske; Patienten 13-15: mit Maske).

Table 1. Overview over the positioning devices used in this study and
the number of portal images that were analyzed for the different pa-
tients (patients 1—9: slim stature, no mask; patients 10-12: corpulent
stature, no mask; patients 13—15: with mask).

Patient  Rektumballon = Beckenmaske Anzahl EPID-Aufnahmen
1 Ja Nein 19
2 Ja Nein 16
3 Teilweise Nein 23
4 Ja Nein 16
5 Ja Nein 12
6 Nein Nein 17
7 Ja Nein 17
8 Ja Nein 17
9 Teilweise Nein 16

10 Nein Nein 17

11 Ja Nein 11

12 Ja Nein 25

13 Ja Ja 20

14 Ja Ja 5

15 Nein Ja 9
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Abweichungen konnten sdmtliche Auf-
nahmen herangezogen werden. Bei der
Analyse wurde zwischen Gesamtposi-
tionierungsfehlern sowie systematischen
und statistischen Fehlern unterschieden.
Der Gesamtpositionierungsfehler wurde
durch Betragsbildung aus den einzelnen
Messwerten ermittelt, der systematische
Positionierungsfehler wurde aus den
Fehlern, die pro Fraktion bei der Positio-
nierung auftraten, durch Mittelwertbil-
dung bestimmt, der statistische Fehler

Abbildung 1. Planungs-DRR (links) sowie EPID-Aufnahme (rechts) eines der in dieser Studie un-

tersuchten Patienten.

Figure 1. DRR originating from the treatment planning system (left) in comparison with portal

image (right).

(MDS-Nordion)indieiView-Software importiert werden muss-
ten, waren die Simulationsaufnahmen zunéchst zu digitalisieren.
Dies wurde mit Hilfe eines TANGO-Scanners (Heidelberger
Druckmaschinen) und einer Auflésung von 150 dpi erreicht.

Die Aufnahmen wurden auf die Lage der Feldkontur so-
wie — sofern vorhanden — auf die des Rektumballons relativ
zur Knochenstruktur hin analysiert. Der Symphysenspalt bzw.
die kraniokaudalen Rénder sowie der dorsale Rand der Sym-
physe dienten als Referenz fiir die Messungen. Die Lage des
Rektumballons wurde anhand der Scheitelpunkte des ellip-
soidformigen Ballons bestimmt.

Zur Ermittlung des Patientenpositionierungsfehlers dien-
te in erster Linie der Vergleich der EPID-Aufnahmen mit den
DRRs, da die vom Bestrahlungsplanungssystem berechneten
DRRs alle auf den Planungscomputertomographien (Pla-
nungs-CTs) der Patienten basieren, welche vor Therapiebe-
ginn durchgefiihrt wurden. Die Lage der Feldkontur relativ
zur knochernen Referenzstruktur auf den DRRs wurde somit
als Sollposition festgelegt. Da die Akquirierung der Simulati-
onsaufnahmen mit Hilfe der DRRs geschah, wurden die Si-
mulationsaufnahmen bei der vergleichenden Auswertung mit
den DRRs wie EPID-Aufnahmen gewertet. Zwischen den Si-
mulations- und EPID-Aufnahmen erfolgte lediglich ein ten-
denzieller Vergleich.

Da der Rektumballon auf den DRRs aufgrund der gerin-
gen Dichteunterschiede nicht sichtbar war, konnten die EPID-
Aufnahmen beziiglich der Ballonposition lediglich mit den
Simulationsaufnahmen verglichen werden. Es wurde dabei
angenommen, dass die Position des Rektumballons wéhrend
der Simulation die Ballonsollposition darstellte.

Die Analyse der EPID-Aufnahmen erfolgte ausschlief3-
lich mittels der iView-Software. Die translatorischen Abwei-
chungen in den drei Raumrichtungen wurden festgestellt. La-
terale Abweichungen lie3en sich mit Hilfe der 0°-Aufnahmen
quantifizieren, dorsoventrale Abweichungen mittels der 270°-
Aufnahmen. Fiir die quantitative Analyse der kraniokaudalen
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| ergab sich aus den gemessenen Standard-
abweichungen o [4]. Es wurde ferner ver-
sucht, die festgestellten Ergebnisse mit
der Statur des jeweiligen Patienten in
Zusammenhang zu bringen.

Ergebnisse

Hilfsmittel zur Patientenlagerung
Fiir samtliche Patienten konnte trotz unterschiedlicher Lage-
rungshilfen ein nahezu einheitlicher Gesamtpositionierungs-
fehler von im Mittel 4,0 mm (lateral), 4,5 mm (kraniokaudal)
sowie 1,7 mm (dorsoventral) festgestellt werden. Dieses Er-
gebnis lieferte die Analyse der einzelnen EPID-Aufnahmen
sowie die der Simulationsaufnahmen beziiglich der Lage der
Feldkontur relativ zur Knochenstruktur verglichen mit den
Verhiltnissen wihrend der Akquirierung der Referenz-
DRRs. Dabei konnten zwischen der Patientengruppe ohne
Beckenmaske und der Gruppe mit Beckenmaske z.T. be-
trachtliche Unterschiede beziiglich des individuellen maxima-
len Positionierungsfehlers beobachtet werden. Eine Zusam-
menstellung der festgestellten maximalen Positionierungsfeh-
ler ist in Tabelle 2 gegeben.

Es zeigte sich, dass durch die Verwendung einer Becken-
maske zwar in den meisten Fillen der laterale Positionie-
rungsfehler reduziert werden konnte, gleichzeitig traten je-
doch verstdrkt in kraniokaudaler Richtung Abweichungen
auf. In Abbildung 2 wird dies dadurch verdeutlicht, dass die
groflen Halbachsen der hier dargestellten Ellipsen fiir Patien-
ten mit Beckenmaske in kraniokaudaler Richtung verlaufen,
fiir Patienten ohne Beckenmaske hingegen in laterale Rich-

Tabelle 2. Maximale Positionierungsfehler, beobachtet fiir Patienten
ohne und mit Beckenmaske.

Table 2. Maximum positioning errors, as observed for patients with
and without pelvic mask.

Ohne Mit

Beckenmaske Beckenmaske
Lateral 8,3 mm 7,8 mm
Kraniokaudal 9,0 mm 20,8 mm
Dorsoventral 4,5 mm 5,6 mm
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Abbildung 2. Gemessene Positionierungsfehler eines Patienten ohne
Beckenmaske (oben) und eines Patienten mit Beckenmaske (unten) in
lateraler bzw. kraniokaudaler Richtung. Der systematische Fehleran-
teil wird jeweils durch die graue Linie, der statistische Fehleranteil
durch die Ellipse reprasentiert. Die Ldnge der Ellipsenhalbachsen ist
1,96 o, bzw. 1,96 o, wobei o, bzw. o dem lateralen bzw. kranio-
kaudalen statistischen Positionierungsfehler entspricht.

Figure 2. Measured positioning errors of a patient without/with pelvic
mask (top/bottom) in lateral and cranio-caudal direction. The gray
lines represent the systematic errors. The ellipses characterize the
random positioning errors and enclose the areas that include 95% of
the measured points. Therefore the lengths of the half center lines of
theellipsesare1.96 0,,and1.96 o with o, asthe lateraland o as the
cranio-caudal random positioning error.

tung zeigen. Die Ellipsen kennzeichnen jeweils den Bereich,
innerhalb dessen 95% aller Messwerte liegen. Das verstirk-
te Auftreten von kraniokaudalen Positionierungsfehlern bei
Verwendung einer Beckenmaske ist darauf zuriickzufiihren,
dass das wiederholte Anlegen von Beckenmasken mit grof3en
Unsicherheiten verbunden ist, da diese Masken verhiltnisma-
Big viel Spielraum in Richtung der Korperldngsachse besitzen.

Strahlenther Onkol 2002 - No. 2 © UrRBAN & VOGEL

Vergleicht man fiir die beiden in Abbildung 2 dargestell-
ten Patienten jeweils die systematischen sowie die statisti-
schen Positionierungsfehler, so stellt man fest, dass ohne Mas-
ke in lateraler Richtung sowohl ein groBerer systematischer
als auch ein groBerer statistischer Positionierungsfehler als in
kraniokaudaler Richtung auftritt. Mit Beckenmaske ergibt
sich in beiden Richtungen ein dhnlich grofler systematischer
Fehler, hingegen ist in lateraler Richtung der statistische An-
teil am Gesamtpositionierungsfehler im Vergleich zur kra-
niokaudalen Richtung reduziert. Ahnliche Beobachtungen
ergaben sich auch fiir die anderen Patienten.

Abschatzung des Positionierungsfehlers
Die Untersuchungen ergaben ferner, dass je nach Adipositas
des Patienten sechs bis acht EPID-Aufnahmen fiir eine aussa-
gekriftige Abschétzung des systematischen bzw. statistischen
Positionierungsfehlers ausreichen (Abbildung 3). Dabei ist
es nicht von Bedeutung, ob der Patient mit Beckenmaske
(Patient 13) oder ohne Beckenmaske (Patienten 2 und 10)
gelagert wird. Bei korpulenten Patienten (Patient 10) sind
tendenziell mehr EPID-Aufnahmen erforderlich, um den sys-
tematischen sowie den statistischen Positionierungsfehler
zuverlassig abschidtzen zu konnen, als dies bei schlanken Pa-
tienten (Patient 2) der Fall ist. Eine Tendenz fiir den Betrag
des systematischen Positionierungsfehlers ldsst sich bereits
aus den Abweichungen zwischen Simulationsaufnahmen und
Planungs-DRRs herauslesen.

Wie in Abbildung 4 zu sehen ist, zeigen die statistischen
Fehler zwischen den einzelnen Patienten relativ grof3e indivi-
duelle Unterschiede.

Elektronische kontra konventionelle Verifikations-

aufnahmen
Die EPID-Aufnahmen, welche im Rahmen dieser Studie auf-
gezeichnet und analysiert wurden, erwiesen sich als qualitativ
nur bedingt vergleichbar mit konventionellen Verifikations-
aufnahmen auf Filmbasis. Dies folgte aus einem einfachen op-
tischen Qualitédtsvergleich der elektronischen Aufnahmen mit
Filmverifikationsaufnahmen, welche im selben Zeitraum rou-
tinemafBig von Patienten mit Prostatakarzinom angefertigt
wurden, die nicht an der Studie teilnahmen. Die elektroni-
schen Aufnahmen waren z.T. relativ stark verrauscht, das
Rauschen nahm mit der Betriebsdauer des Systems zu. Zu-
dem war es oftmals schwierig, besonders bei den lateralen
Aufnahmen und bedingt durch die anatomischen Verhiltnis-
se, die keine groBlen Kontrastunterschiede erzeugten, in den
kleinen Bildausschnitten (typische maximale Feldausdehnun-
gen: 7-15 cm) Referenzstrukturen zu markieren.

Mittels der EPID-Aufnahmen war es jedoch schnell und
bequem moglich, online die einzelnen Feldformen visuell zu
analysieren. Dadurch konnten in zwei Fillen einzelne ,,hén-
gende“ Lamellen oder in einem Fall ein falsch eingestellter
Kollimatorwinkel mit wenigen Monitoreinheiten festgestellt
und korrigiert werden.
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Abbildung 3. Anderung des Betrags des lateralen bzw. kraniokaudalen systematischen (oben)
sowie statistischen (unten) Positionierungsfehlers mit der Anzahl der ausgewerteten EPID-

Aufnahmen fiir verschiedene Patienten.

Figure 3. Change of the magnitudes of the lateral/cranio-caudal systematic (top) and random
(bottom) positioning errors with increasing number of evaluated portal images.

Interfraktionelle Organverschiebungen
Um Riickschliisse auf interne Organverschiebungen ziehen
zu konnen, wurde in den EPID- sowie Simulationsaufnah-
men der Patienten, die mit Rektumballon bestrahlt wurden,

Tlat, g ||

8
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19 3 - Patient
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Abbildung 4. Statistische Positionierungsfehler o, bzw. o__ fiir die in
dieser Studie untersuchten Patienten.

Figure 4. Random positioning errors o, and o__ for the patients ana-
lyzed in this study.

=¢ cran.-caudal

EPID-Aufnahmen

EPID-Aufnahmen

jeweils die genaue Lage des Ballons re-
lativ zur Knochenstruktur bestimmt.
Auf diese Weise konnten im Rahmen
der vorliegenden Arbeit dorsoventrale
Verschiebungen des Rektumballons von
durchschnittlich 2,4 mm festgestellt wer-
den (Abbildung 5). Die kraniokauda-
le Position des Rektumballons wurde
nicht analysiert, da sie keine Riickschliis-
se auf Organverschiebungen in dieser
Richtung erlaubt.

Diskussion
In der Literatur findet sich eine Vielzahl
von Untersuchungen, die sich mit dem
Thema Lagerungshilfen fiir die Patien-
tenpositionierung bei Prostatabestrah-
lung sowie mit den erreichbaren Posi-
tionierungsgenauigkeiten befassen. Bei-
spielsweise wurden von Fiorino et al. [5]
verschiedene sog. Alpha Cradle Casts
miteinander verglichen. Die Gruppe um
Fiorino stellte fest, dass sich fiir Patienten
in Riickenlage eine Fixierung der Beine
sowohl vorteilhaft auf die Positionierungs-
genauigkeit im Beckenbereich auswirkt
als auch besser reproduzierbar ist. Die aus
Filmverifikationsaufnahmen ermittelten
Standardabweichungen der Positionie-
rungsfehler lagen in lateraler Richtung
im Bereich 2,4-3,6 mm, in kraniokauda-
ler Richtung im Bereich 2,7-3,3 mm und
in dorsoventraler Richtung im Bereich
2,64,4 mm. Malone et al. [12] analysierten Kniekissen, Alpha-
Cradle-Liegen und thermoplastische Beckenmasken. Sie beob-
achteten, dass die Beckenmasken den anderen Systemen signi-
fikant tiberlegen waren, und stellten fiir diese Masken einen

Verschiebung [mm]
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Abbildung s. Interfraktionelle Verschiebung des Rektumballons rela-
tiv zu seiner Position wahrend der Aufnahme des Simulationsbildes.

Ln

Figure 5. Interfractional displacement of the rectum balloon relative
to its position during acquisition of the simulation image.
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mittleren absoluten Positionierungsfehler von 1,9-2,6 mm in
den drei Raumrichtungen fest. Ferner berichteten sie, dass
Positionierungsungenauigkeiten > 10 mm durch den Einsatz
einer Beckenmaske nahezu eliminiert werden konnten. Alle
Patienten mit Beckenmaske waren in der zitierten Studie auf
dem Bauch gelagert. Weber et al. [20] stellten in einer Stu die,
die ohne Positionierungshilfsmittel durchgefiihrt wurde, fest,
dass Bauch- wie Riickenlage dhnliche Gesamtpositionierungs-
fehler verursachten, wobei sich fiir Riickenlage ein grofe-
rer systematischer Fehler zeigte. Kraniokaudal lag dieser bei
4,1 mm vs. 2,2 mm in Bauchlage. Der statistische Fehler betrug
in dieser Richtung fiir Riickenlage etwa 3,6 mm. In der Arbeit
wurden jedoch keine Abweichungen in lateraler Richtung
quantifiziert; sie konnen daher nicht mit unseren Beobachtun-
gen verglichen werden. Die vorliegende eigene Studie zeigt,
dass ohne Beckenmaske besonders mit grof3en lateralen Posi-
tionierungsfehlern zu rechnen ist.

Es gibt noch eine Vielzahl weiterer interessanter Unter-
suchungen zum Thema Positionierungsgenauigkeit, z.B. [10,
14, 17]. Zwar dhneln sich die Untersuchungen alle, doch sind
sie und insbesondere ihre Ergebnisse meistens nur unter Vor-
behalt vergleichbar, bedingt durch die unterschiedliche Me-
thodik. GroBenordnungsmifig stimmen die festgestellten
Genauigkeiten jedoch meist recht gut iiberein.

Die vorliegende Arbeit zeigte, dass fiir die Abschédtzung
des systematischen sowie des statistischen Anteils am Gesamt-
positionierungsfehler je nach Adipositas des Patienten die An-
zahl der benétigten Verifikationsaufnahmen leicht schwankt.
Dieslasstsich dadurch begriinden, dass beischlanken Patienten
(Patient 2 in Abbildung 3) die Repositionierung verhiltnisma-
Big einfach funktioniert, da sich hier kleinere Ungenauigkeiten
beim Versuch, die Laser mit den Markierungen auf der Haut des
Patienten deckungsgleich zur Uberlagerung zu bringen, kaum
auswirken. Bei korpulenten Patienten (Patient 10 in Abbil-
dung 3) hingegen verursachen bereits die geringsten Ungenau-
igkeiten deutlich unterschiedliche Positionierungsergebnisse.

Ahnliche Ergebnisse bezogen auf die Zahl der benétigten
Verifikationsaufnahmen zeigen auch die Untersuchungen von
Denham et al. [4] und Yan et al. [22]. Denham et al. berichten
beispielsweise, dass sechs bis sieben Verifikationsaufnahmen
erforderlich sind, um den systematischen Fehler verldsslich
detektieren und quantifizieren zu konnen, wenn statistische
Fehler von etwa 10 mm moglich sind. Statistische Fehler in
dieser Grolenordnung konnten auch in der vorliegenden Stu-
die festgestellt werden.

Wihrend der systematische Positionierungsfehler korri-
giert werden kann, ist es moglich, aus dem statistischen Fehler
fiir jeden Patienten individuell einen Sicherheitssaum um das
klinische Zielvolumen zu bestimmen, dadurch ein individuel-
les PTV festzulegen und dieses dann in den Planungsprozess
einflieBen zu lassen [9, 10, 21]. Die festgestellten groBen indi-
viduellen Unterschiede in den statistischen Fehlern zeigen,
dass dieses Vorgehen in der Tat klinisch relevant ist, mochte
man optimale Behandlungsergebnisse erzielen.
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Die Verwendung eines elektronischen Feldkontrollsys-
tems fiir die vorliegende Untersuchung erwies sich als praktisch,
wenn auch gleichzeitig als recht gewohnungsbediirftig. Es zeig-
ten sich die bereits vielfach diskutierten Vorteile [11, 18] von
EPID, wie Zeitersparnis aufgrund der wegfallenden Filment-
wicklung und der Tatsache, dass EPID-Aufnahmen bereits digi-
talisiert vorliegen und daher relativ einfach weiterverarbeitet
werden konnen, oder die Moglichkeit einer schnellen und be-
quemen visuellen Analyse der Feldform durch routineméBig
durchgefiihrte Aufnahmen. Die Analyse der Aufnahmen wurde
allerdings durch ihre eingeschréinkte Qualitét (Rauschen, gerin-
ge Kontrastunterschiede) sowie durch die geringe GroBe der
Bildausschnitte erschwert. Aufnahmen bei niedrigeren Photo-
nenenergien sowie mit vergrof3erten Feldern, wie man sie bei-
spielsweise im Doppelbelichtungsmodus erhélt, konnten die
Analyse erleichtern und sind daher wiinschenswert. Allerdings
darf man dabei nicht vergessen, dass solche Aufnahmen mit zu-
sétzlichen Monitoreinheiten fiir den Patienten verbunden sind
und zu einer erhohten Dosisbelastung des Normalgewebes und
bestimmter Risikoorgane, hier z.B. des Rektums, fiithren konnen.

In verschiedenen Studien wurde untersucht, inwieweit
sich EPID als Offline-Verifikationsmittel eignet und Filmauf-
nahmen ersetzen kann. Lavertu et al. [11] stellten z.B. fest,
dass EPID fiir die Prostataregion durchaus geeignet ist. Aller-
dings verwendeten sie ein anderes als das hier eingesetzte
EPID-System und bearbeiteten ihre Aufnahmen digital nach.
Vigneault et al. [18], die ein drittes System einsetzten, berich-
ten ebenfalls von einer guten Qualitdt der Aufnahmen sogar
bei 23-MV-Photonenstrahlung.

Die Lage des Rektumballons erlaubt, Riickschliisse auf
interfraktionelle Lageverdnderungen der Rektumwand zu
ziehen [16]. Interessant sind hierbei besonders Variationen
der Ballonposition in dorsoventraler Richtung, da man die
verschiedenen Positionen als grobe Anhaltspunkte fiir die La-
ge der vorderen Rektumwand ansehen kann, welche das der
Prostata am néchsten liegende Risikoorgan darstellt. Diese
Verschiebungen sind entkoppelt von den translatorischen
Verschiebungen, welche durch die endliche Genauigkeit bei
der externen Patientenpositionierung verursacht werden,
iiberlagern sich diesen und sollten ebenfalls wihrend des Pla-
nungsprozesses bertiicksichtigt werden [2, 17].

In der vorliegenden Arbeit war es mittels Rektumballon
nur indirekt moglich, die Lage der vorderen Rektumwand und
damit in gewissem MaBe die der Prostata in dorsoventraler
Richtung zu bestimmen. Mittels Kontrastmittelzugabe bzw. Im-
plantation von internen Markern ist es jedoch moglich, inter-
fraktionelle wie auch intrafraktionelle Organbewegungen im
Beckenbereich direkt aufzuzeichnen, wie verschiedene Arbeits-
gruppen untersucht haben. Balter et al. [2] haben z.B. anhand
von Verifikationsfilmen und implantierten Markern herausge-
funden, dass translatorische Verschiebungen der Prostata typi-
scherweise in der GroBenordnung 0—4 mm liegen; dabei treten
bevorzugt Verschiebungen in kraniokaudaler sowie dorsoven-
traler Richtung auf. Auch die im Rahmen der eigenen Arbeit
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festgestellten dorsoventralen Verschiebungen des Rektumbal-
lons bewegen sich betragsméBig in diesem Bereich.

Gerne wird auch auf CT-Simulationsserien zuriickgegrif-
fen, um interne Organverschiebungen zu ermitteln oder um
das Zielvolumen zu identifizieren (z.B. [21]). CT-Verlaufsse-
rien unter Strahlentherapie mit wie ohne Rektumballon, wie
von Gerstner et al. [7] durchgefiihrt, zeigen des Weiteren, dass
durch die Anwendung eines Rektumballons eine Reduzie-
rung der Prostataeigenbeweglichkeit besonders in dorsaler
Richtung moglich ist. AuBerdem wird durch den Ballonkathe-
ter der Abstand zwischen Rektumhinterwand und Prostata
vergrofert, an der Prostatabasis im Mittel bis zu 8§ mm. Die
Lage der Prostata in lateraler und kraniokaudaler Richtung
wird, so wurde festgestellt, durch den Ballon nicht beeinflusst.

Schlussfolgerungen
Mittels EPID ist es mdglich, aus einer geringen Anzahl von
Verifikationsaufnahmen fiir jeden Patienten den individuel-
len systematischen Positionierungsfehler zu ermitteln, der
dann korrigiert werden kann. Gleichzeitig lassen sich auch die
von Patient zu Patient stark variierenden statistischen Positio-
nierungsfehler quantifizieren. Aus Letzterem kann individuell
fiir jeden einzelnen Patienten der erforderliche Sicherheits-
saum um das klinische Zielvolumen bestimmt werden. Die
Bestimmung dieser beiden Anteile am Gesamtpositionie-
rungsfehler ist mittels Portal-Imaging bequem moglich, sie
wird jedoch durch die im Vergleich zu herkommlichen Veri-
fikationsaufnahmen verrauschteren Bilder erschwert. Wih-
rend routineméBig durchgefiihrte EPID-Aufnahmen eine
schnelle Qualitdtskontrolle der Bestrahlungsfelder ermogli-
chen, sollten daher bei Aufnahmen der Patientenanatomie
vergroflerte Bestrahlungsfelder verwendet werden.

Der erfolgreiche Einsatz von Lagerungshilfen zur Patien-
tenpositionierung erfordert jedoch — insbesondere in Hinblick
auf IMRT - eine weitere Optimierung. Hier gilt besonders fiir
Beckenmasken, dass der Spielraum, den diese in Richtung der
Korperldangsachse aufweisen, erheblich reduziert werden muss.

Um zudem auch Organbewegungen wihrend der Bestrah-
lung mittels Portal-Imaging addquat aufzeichnen und beriick-
sichtigen zu konnen, erscheint eine Kombination von EPID mit
internen Markern bzw. Kontrastmittelzugabe sinnvoll.
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Abstract

In general, the deposition of a given target dose requires a longer radiation
time for intensity-modulated photon beams (IMBs) than for unmodulated
beams. Hence, the routine use of intensity-modulated radiotherapy (IMRT)
has repercussions both on the exposure of the patient to scatter and institutional
radiation safety. A rule of thumb is presented to assess the maximum
prolongation of radiation time for a case class in an idealized setting using
static superimposed field segments. The method considers only the degree to
which risk structures have to be blocked to meet specified dose restrictions.

1. Introduction

Intensity-modulated radiotherapy (IMRT) is rapidly being implemented for clinical routine in
many hospitals. The price to be paid for its promise of better sparing of organs at risk (OARs)
is prolonged irradiation times and an even greater dependence on treatment planning software.

The purpose of this note is to present a simple formula to assess the maximum prolongation
of beam-on time for a case class in an idealized setting. This rule of thumb can provide
a plausibility check for intensity-modulated treatment plans which may comprise several
times as many monitor units (MUs) as conventional treatment plans and hence evade clinical
experience.

It can also aid in estimating the whole-body dose originating from leakage and scatter
which is proportional to the total number of MUs for a generic class of cases. Further, it can be
used to estimate the increased demands on the shielding design for treatment rooms. Similar,
yet less detailed, considerations based on practical experience with IMRT were made by the
Intensity Modulated Radiation Therapy Collaborative Working Group (2001) and Mutic e? a/
(2001). In contrast, the rule presented here allows the making of predictions about the expected
radiation time prolongation factor (RTPF) based solely on the dose prescription characteristics
for a class of treatment cases.
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2. Method

The delivery of conventional 3D-conformal radiation therapy is typically accomplished with
a set of beams shaped using the projection of the planning target volume (PTV). Every point
in the PTV is therefore irradiated by approximately the same primary fluence, if we discount
differences in radiological depth.

Starting from this premise, consider IMRT as a re-distribution of primary fluence to a
number of field segments: from certain beam areas fluence is removed by partial blocking
of OARs and applied from other beam incidences in the shape of additional fill-in segments
in order to maintain approximately constant primary fluence in every point of the PTV. In
other words, we assume that the total photon flux of a given treatment is equivalent for
unmodulated and intensity-modulated beams (IMBs). Since any multileaf collimator based
application requires the fragmentation of IMBs into multiple segments of smaller area, the
integral radiation time has to increase for IMRT.

Let RTPF be the radiation time prolongation factor, defined as the ratio of the number of
MUs required for an IMRT treatment divided by the number of MUs required for a conventional

treatment:

MU
RTPF = — KT, (1)

conv
Here, as well as below, any MU or dose specification given corresponds to a single fraction.
The value of RTPF depends on the degree of fluence modulation of a given treatment plan.

Assume that a given OAR should receive no more than the maximum dose Dy,,x, wWhich
means the structure should be spared to a degree of
Dinax
D presc ’

Dpyesc in the above equation corresponds to the prescribed target dose.

Figure 1 depicts the situation for a concave PTV and a single OAR located in the path
of a conventional beam and an IMB. The fluence distributions of the beams are illustrated as
relative MU distributions (rel MU¢qpy, rel MUpyrr) along lines perpendicular to the central
beam axis. In the schematic display of the modulated beam, we already assume that on average
(over all IMBs), the OAR will be shielded by a factor s. The geometrical configuration, an
OAR surrounded on two sides by a PTV, corresponds to the geometrical worst-case situation.
In the following, we will assume such a configuration for all beams contributing to an IMRT
treatment to arrive at an estimate of the maximum RTPF as a function of the shielding s.

The modulated fluence distribution rel MUpyrr of figure 1 has to be applied as a
hypothetical sequence of 3 + n field segments. Segment I, irradiating both PTV and OAR,
contributes a fraction (1 — s) to the RTPF and segments II und III, irradiating only the PTV,
contribute a factor s each. The missing flux of segment IV has to be contributed by other
beams, hence another fraction s has to be added to the total RTPF of this beam. Likewise,
this beam compensates for shielding in other beams so that additional # segments would have
to be applied from this direction, which are not displayed in figure 1 for the sake of simplicity.
However, their contribution has already been taken into account together with those beams
from which flux had been taken away.

Hence, the RTPF for a single beam shielding a single OAR is given as

s=1-—

RTPFpeam =~ (1 —s)+s+s+s~ 1+2s.

If we assume an identical worst-case geometry for each IMB of a complete set, it follows for
the total RTPF for the case that a single OAR is considered during planning:

RTPF ~ 1 + 2s.
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Figure 1. Relative MU distribution for an unmodulated beam and an IMRT beam with identical
incidence direction. The IMB is partially blocking a single OAR.
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Figure 2. Relative MU distribution of an IMRT beam with two OARs partially blocked.

From figure 2, the approximate RTPF for an arrangement with two OARs and a PTV,
aligned in the worst possible way, can be deduced. If the geometrical worst-case situation
continues for all beams of an IMRT treatment plan where n OARs are considered, the total
RTPF can be obtained as

RTPF = 1+2) s )
k=1
where
Dm X.
s = 1 — Dmack 3)
Dpresc

is the degree to which the kth OAR is blocked.
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Table 1. Estimated and observed RTPFs for two indications. Further, dose, MU and segment
number data are presented. The prostate data are averaged over the treatment plans of ten patients,
the H&N data correspond to a single IMRT plan.

Dprese/ OAR Dpax/ IMRT segment
fraction (Gy) fraction (Gy) RTPFpredict  RTPFobserv  MUmMmrT_# number (beams)
Prostate 2.1 Rectum 19 12 1.2£0.16 2444 £31.9 209 (5)
Spinal cord 0
H&EN 2.0 pina’ cor 5.0 5.0 1004.1 94 (7)

Parotid glands 0

The extension to dose—volume constraints for OARs can be made if it is possible to
interpret this as a maximum dose constraint for a partial volume of the OAR. This will often
be the case if the OAR is small relative to the target volume and in close vicinity to it, e.g.
for the parotids. In case multiple dose—volume constraints are used, or the OAR is of the size
of the target volume (e.g. lungs), it is generally hard to predict the shielding requirements.
Application of the formula using the lowest dose constraint of the respective OAR will often
lead to an overestimation of the RTPF.

Equation (2) is related to the estimate of total treatment time given by Stein et al (1994).
While the present equation applies to a case class in a setting using static field segments, the
estimate of Stein et al refers to dynamic multileaf collimation of a single beam.

So far, all considerations were based on a longitudinal symmetry of the treatment situation.
If the treatment situation deviates from this symmetry, both a greater or lesser degree of fluence
modulation may result, which is difficult to assess in general. Also, limitations of the treatment
planning software and delivery equipment may cause a further fragmentation of the fields into
segments, hence also leading to an increased RTPF. However, by the assumption of a worst-
case geometry, the estimates on the RTPF are rather conservative, so that often solutions with
smaller than predicted RTPFs can be encountered.

3. Results

Table 1 summarizes RTPFs for treatments of patients with prostate or H&N tumour. The
MUs shown, MUjpvrr g, are the results of the planning software Hyperion, an inverse IMRT
treatment planning system developed at our department (Alber et al 2000). The examples
serve the purpose of illustration rather than justification of formula (2), because we cannot
claim that the MUs obtained from our treatment planning system are anywhere near the ideal
minimum. Hence for prostate, all listed data were averaged over a group of ten patients. Mean
values 1 standard deviation are listed in the table. In a simple setting such as this, the RTPF
estimate is rather accurate.

In contrast, the shielding requirements for this particular H&N treatment resulted in a very
complex treatment plan with ~1004 MUs per fraction, a result that can also be made plausible
by the consideration made above. The extreme shielding requirements (D, /fraction = 0 Gy)
for the spinal cord and the parotids in this plan are due to the fact that the patient had undergone
prior conventional radiation treatment which had exhausted normal tissue tolerance. Dose
volume (DVH) constraints (0 Gy to 50% volume) for the parotids were used to allow the
planning system to meet the prescription for the target volume.

4. Discussion

For both indications tested, the RTPF calculated by this heuristic rule gives good order-of-
magnitude estimates of the actually observed RTPFE. In practice, the overestimation of the
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RTPF caused by the assumption of a worst-case geometry for all treatment beams
approximately balances the effects of variations of patient geometry and constraints of delivery
that lead to an increase of the RTPF beyond the ideal limit. An important role in reducing
the practical RTPF is played by the treatment planning software, where inclusion of the
segmentation into the optimization proves crucial for inverse (Alber et al 2001) and forward
(De Gersem et al 2001) approaches alike.

The rule cannot estimate the total delivery time because it does not make predictions about
the number of segments necessary to deliver a treatment. In fact, predictions of this kind are
very case dependent and difficult. Note that the number of segments and the number of MUs
are not strictly related. Only this fact makes it possible to formulate such a general rule of
thumb for the RTPF at all.

The intention of the presented rule is to provide a comprehensive tool for simple
plausibility checks of RTPFs in IMRT while considering the characteristics of the individual
dose prescriptions. Since the rule predicts radiation time for an arbitrary treatment setup,
it could aid in estimating scatter dose exposure to patients. It is also of interest in facility
planning considerations.
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Abstract

A method for the quantitative four-dimensional (4D) evaluation of discrete dose
data based on gradient-dependent local acceptance thresholds is presented. The
method takes into account the local dose gradients of a reference distribution
for critical appraisal of misalignment and collimation errors. These contribute
to the maximum tolerable dose error at each evaluation point to which the
local dose differences between comparison and reference data are compared.
As shown, the presented concept is analogous to the y-concept of Low
et al (1998a Med. Phys. 25 656-61) if extended to (3+1) dimensions. The
pointwise dose comparisons of the reformulated concept are easier to perform
and speed up the evaluation process considerably, especially for fine-grid
evaluations of 3D dose distributions. The occurrences of false negative
indications due to the discrete nature of the data are reduced with the method.
The presented method was applied to film-measured, clinical data and compared
with y-evaluations. 4D and 3D evaluations were performed. Comparisons
prove that 4D evaluations have to be given priority, especially if complex
treatment situations are verified, e.g., non-coplanar beam configurations.

(Some figures in this article are in colour only in the electronic version)

1. Introduction

With the clinical implementation of new radiation therapy techniques, dosimetric verification
of the dose computation algorithms involved becomes a key issue. This is definitely the case
for intensity modulated radiotherapy (IMRT).

An advanced approach for IMRT treatment planning is to use Monte Carlo based dose
calculations (Ma er al 2000, Leal er al 2003, Fippel et al 2003). To ensure high accuracy of
the calculations, the employed head models in particular need explicit verification.
Radiographic films, ionization chambers and arrays or portal imaging devices produce
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measured data suitable for comparisons (Low et al 1998b, Van Esch et al 2002, Depuydt et al
2002, Pasma et al 1999). Even if the calculation methods prove to be accurate, measurements
cannot be abandoned because data transfer and the delivery process still need to be checked.

If the correspondence between two IMRT dose distributions, a measured comparison and
a reference distribution, is to be tested, a global dose difference acceptance criterion is not
sufficient. Often, no point in the target volume (TV) exists which is irradiated by all beams or
individual segments of an IMRT step-and-shoot treatment and high dose gradients even inside
the TV will be observed for individual beams. For a homogeneous total dose within the TV,
the correct matching of these gradients is essential.

Van Dyk et al (1993) described the large effects of small spatial shifts on observed dose
differences for high dose gradients and introduced the concept of a distance-to-agreement
(DTA) based on them. The DTA for a given reference dose point defines the maximum spatial
distance within which a point in the comparison data set has to be found that receives the same
dose. Van Dyk suggested to use a fixed dose criterion for the analysis of low-gradient regions
and, complementary, perform a DTA-based analysis for high-gradient regions.

Instead of employing a DTA criterion, alternatively, one could enlarge the dose tolerances
for points in such regions. Venselaar et al (2001) tabulated in their publication fixed tolerance
values for application in different test configurations. For example, they proposed to use a
10% local dose criterion in high-gradient regions if a simple geometry is tested, while for a
more complex geometry a 15% local dose criterion should be used.

An analysis based on such multiple criteria allows us to identify pass and fail regions
within a data set but gives no quantitative index of the accuracy.

This paper takes up the theoretical concept of the y-evaluation method of Low et al
(1998a). Based on Van Dyk’s proposal of complementary acceptance criteria for high and
low dose gradients, Low et al developed a technique for the quantitative comparison of
two-dimensional dose distributions in (2+1)-dimensional dose-distance space with proper
Euclidean metric. Straightforward modification allows us to apply this technique also on one-
and three-dimensional cases.

To perform quantitative dose comparisons, Low suggested drawing acceptance ellipsoids
around each dose point D, (¥,) of a two-dimensional reference data set with the major axes of
the ellipsoids scaled by the chosen, fixed acceptance criteria. A Dp,,y, the maximum acceptable
dose difference if two dose points are directly compared, defines the scale of the dose axis;
the major axes in the two Cartesian directions, x and y, are both defined by the maximum
acceptable DTA, Ady.x. For each point D, (7,), the dose points within the planar comparison
data set D.(7.) have to be searched for the point with the minimum distance. The distance of
this point, intrinsically scaled to a fraction of the acceptance criteria, gives the local y-value,
the accuracy index.

Expressed in formulae, this concept reads

y (5 yr) = min{L (%, ye, Do) (D
with
L (e e, Do) = \/ At _AD7
Adpmax A D pax
where
Ar = Fe = Fpl = (xe = x)7 + (e — ¥1)° 2
and

AD = Dc(;c) - Dr(Fr)
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AD is an absolute dose difference if A Dy, is also expressed in Gray. Otherwise, AD is a
relative dose difference if D,., D, are scaled to the maximum of D,.

If for a certain reference point D, (7,), y is found to be <1, the nearest D.(7.) is located
in the ellipsoid of acceptance. If the nearest D.(7.) is outside the ellipsoid, the acceptance
criteria cannot be met and the corresponding y > 1 is a quantitative measure for the observed
disagreement.

With the y-evaluation method two main problems exist. First, if evaluations are extended
to (3+1)D, many points need to be searched in the comparison data set, see equation (1). An
extension to 4D is desirable for the critical appraisal of misalignment and collimation errors
with realistic beam configurations and also for non-coplanar cases. Second, if the reference or
measurement data are coarsely spaced, interpolations are required to give a better resolution
and to avoid misinterpretations of the agreement. This causes even more evaluation points
which might become critical. Alternatively, with a coarser comparison grid a multiple-level
strategy could be used to reduce the occurrence of false negative indications allowing correct
evaluation. This has been addressed by Depuydt et al (2002).

These problems give motivation to find an equivalent criterion that avoids the search as
in equation (1).

Looking at Low’s concept from a different perspective, an alternative quantitative measure,
the acceptable local dose error, can be derived which can easily be interpreted from the laws
of error propagation. With this new measure, reliable dose comparisons, even for fine-grid
data sets, become feasible.

In this paper, the presented methodology is applied to film-measured, clinical IMRT data
and compared to the results of y-calculations.

2. Materials and methods

For simplicity, the new method is first developed in (1+1)D dose-distance space. Imagine
a continuous profile of a reference dose distribution with acceptance ellipses drawn around
each dose point. The envelope of all these ellipses forms a tube around the reference profile.
Imagine further a second data set, a comparison dose profile. For those reference points where
y-values <1 are observed, the comparison profile will run inside the tube, otherwise it will
extend outside.

This situation is sketched in figure 1. The shaded area in this graph corresponds to the
region where y-values larger than 1 are found. Note that in the figure the dose distributions
D, and D, are scaled by

Ad,
¢ = max (3)
ADIHBX
to yield the functions xp, (labelled as ‘comp’) and xp, (labelled as ‘ref’). This simple

transformation deforms the ellipses to circles. The circles’ radius is Adpax.

2.1. Acceptance intervals

Instead of determining the minimum distance of a point in D, (7,) to D.(¥.), we are going to
perform the dose data analysis with respect to the acceptance tube enveloping D, (7,). To be
more precise, the intervals defined by the vertical thicknesses of the tube are interpreted as
the maximum acceptable local dose differences. We propose that for each point 7 with
reference value xp (F) effective and reliable comparisons are possible if it is tested whether
the value xp_(7) is located inside the acceptance interval for that point. If reference and
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Figure 1. Two continuous dose profiles (ref: reference profile, comp: comparison profile). The
vertical dose axis was scaled to xp = AAg‘K - D and has physical unit ‘mm’. The acceptance
ellipses of Low et al (1998a) that can be drawn around each reference point become circular due

to the scaling and are enveloped by an acceptance tube.

XD
A

» X

Figure 2. Reference and comparison x p-profiles defined by discrete data points. The acceptance
tube is indicated, as are a few acceptance circles. y-analysis and dose-tube test give different
results for reference points a and b in high-gradient region 1.

comparison data are defined on different grids, the comparison data set needs to be interpolated
for this test.

Figure 2 shows a reference profile (ref) with its enveloping acceptance tube and a
comparison profile (comp). In this case, both distributions are defined by discrete data
points equally spaced along the x-axis as indicated by the point-marking dots and thin impulse
lines. For illustration purposes, some acceptance circles are drawn. Inregion 3, all comparison
points xp, (7) are located within the acceptance tube and within the acceptance circle of at least
one reference point xp_(F) as indicated by two sample circles. Both methods, the y-method
and the acceptance interval test identify these points as being in agreement. The findings
of both methods also correspond with the points in region 2, where disagreement between
comparison and reference data is observed.

For region 1, being a typical example for a high-gradient region, the results of the
two methods differ. While for both reference points in this region the acceptance tube-test
detects agreement, the y-method identifies agreement only for reference point b. Such local
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> X

Figure 3. Schematic representation of the proposed method for the determination of the vertical
acceptance tube thickness 2 - T/ at a certain point x. T’ can be calculated based on the local tangent
and normal vectors,  and 77, and on the acceptance sphere radius t. At point x, the comparison
and reference value differ by [xp. — xp,|.

differences in the findings of the two evaluation methods strongly depend on the ratio of
the grid spacing and Adpax, which defines the radius of the acceptance circles. The smaller
the ratio g”i;ﬂ, the better both methods will correspond. To avoid these discretization
artefacts, the search for a minimum (see equation (1)) have to be performed on an interpolated
profile.

2.2. The evaluation factor x

For computing the thickness of the acceptance tube in dose direction, the situation is sketched
in figure 3. One side of the highlighted triangle in the figure runs parallel to the local tangent

vector
- 1
t = dx Dy
dx

the second side extends along the reference distribution normal vector

1 — oo
n= dx
te(g)

and has length 7. The length of the vertical side of the triangle, t’, follows from the vector

equation
- -, (0
T-n+a-t=rt - 1

where a is a multiplicative factor. Then

den \2
=1 l+< D’).
dx

With the transformation factor c, as introduced in (3), t’ is obtained as
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or, expressed in doses instead of Cartesian coordinates,

.VD,>. 4

max

T = \/ADgnax + Ad?

This equation can readily be extended to 3D:

t’=\/AD2 +Ad2 - |V D, |2 5)

max max

In case the second derivative of the reference dose distribution is relatively small, 2 - t’ is a
good measure for the vertical thickness of the acceptance tube or the acceptance interval at
any profile point. Depending on the absolute value and the signature of the curvature, the real
value will be slightly over- or underestimated.

Equations (4) and (5) can be easily interpreted with respect to error propagation. The
equations show that in addition to the measurement error A Dy« the misalignment error(s)
|Admax - Vi Dy|, |Admax - Vy D, | and |Adpax - VD, | contribute(s) to the total local dose error
or, respectively, to the maximum acceptable local dose difference 7'.

We introduce the new evaluation factor x as

DL(F) - Dr('_:)
T/

D.(F) — D,(7)
= S— (©6)
\/AD2 +Ad2, - ||VD,|?

max max

The value of | x| (y) provides a quantitative measure for the agreement of two dose points.
If |x| < 1, their difference in dose is acceptable. Note that the evaluation of each pair of
measurement and reference data points takes place at the same grid point 7, no search is
necessary.

2.3. Clinical test case

At the University Hospital Tiibingen, IMRT planning is performed with the inverse treatment
planning system HYPERION which utilizes the fast Monte Carlo code XVMC for the dose
calculations (Alber et al 2000, Fippel et al 2003).

Multi-leaf collimated step-and-shoot segments for a 6 MV IMRT head-and-neck (H&N)
treatment with gantry angles of 0°, 30°, 75°, 160°, 200°, 225° and 324° were optimized
based on patient CT data. For verification purposes, the resulting treatment plan was applied
without modifications to a cubic 30 cm solid water phantom. The iso-centre was transferred to
the midpoint of the phantom whose outer contours were aligned with the right-left, anterior-
posterior and superior-inferior directions. Monte Carlo doses were calculated on a 4 mm x
4 mm x 4 mm dose grid covering the whole phantom.

Kodak EDR2 verification film (Eastman Kodak Co., Rochester, NY, USA) was inserted
into the middle of a corresponding slab phantom and the 2D dose was recorded for the coronal
iso-centric plane. The verification measurement was performed at an Elekta SLil5 linear
accelerator (Elekta Ltd, Crawley, UK) according to the simulation calculations. Absolute film
doses were calculated from the digitized film transmission values employing a transmission
value-to-dose calibration curve which was derived from film measurements immediately before
the actual measurements. The films were digitized using a Vidar VXR-12 scanner (Vidar
Systems Corporation, VA, USA). The scanned data had a resolution of ~0.8 mm per pixel.

To allow the comparison of the two data sets based on the presented x -methodology, both
distributions were interpolated onto a 1 mm grid. This grid size is small compared to the
maximum accepted misalignment errors of 3 mm and is a compromise between the original
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Figure 4. Film-measured dose distribution of a H&N treatment plan consisting of seven beams.
The measurement was performed in the coronal, iso-centric plane of a cubic phantom.

resolutions of the two data sets. The Monte Carlo doses, which were taken as reference values,
were polynomially interpolated in 3D. The interpolation yielded 301 x 301 equidistant dose
points for the coronal iso-centric plane and the same number of dose points at the same
(x, ¥)-grid points for the neighbouring anterior and posterior dose planes.

Employing a value of 3% (compared to plane maximum dose Dy,,x) for the measurement
error ADp,x and Adp,x = 3 mm, y-ratios were calculated for each grid point. For the
same sets of discrete data and also based on 3%/3 mm acceptance criteria, y-indices were
calculated so as to be compared with the results of the y-analyses. With both methods,
(2+1)D and (3+1)D evaluations of the data were performed. For the (3+1)D evaluation cases,
it was assumed that the comparison dose plane could have been measured anywhere within
the phantom cube.

For 4D evaluations with the y-method, (x, — x,) + (y. — yr)2 + (20 — z»)? has to be used
for Ar instead of (x, — x,)> + (y. — ¥,)? in equation (2). To speed up the calculation process
of the y-indices, the search areas for the minimum I'-values were restricted to 7 x 7 x 7 pixel
large sub-grids around each dose point in question.

3. Results and discussion

Figure 4 shows the dose distribution obtained from film measurement for the investigated
H&N IMRT plan.

In figure 5, a graphical comparison of the x- and y-calculation results for that plan is
given. The upper two graphs in the figure represent | x |-distributions and the lower two graphs
represent y-distributions. While the graphs in the left column are results of full (3+1)D
evaluations, the graphs in the right column are results of (2+1)D evaluations and do not
consider misalignment in the anterior-posterior z-direction. In all four graphs, function values
between 0 and 3 are colour coded. Pixels with values <1 have the same colour shade to assist
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Figure 5. Results of the |x |- (upper row) and y- (lower row) evaluations for the film-measured
dose distribution in figure 4. For the comparisons, the Monte Carlo dose distribution was taken
as reference. In the left column, the results of 4D evaluations are shown, in the right column, the
results of the 3D analyses. All pixels with |x |- and y-values < 1 are displayed in the same shade
of green.

in the evaluation. Function values >3 are not resolved. A total of 241 x 241 points was
analysed.

In all four graphs, function values <1 dominate. |x |- and y-values larger than 1 can be
observed in the upper half of each graph. In these regions leaf transmission highly contributes
to the film dose causing over-response of the film.

Both graphs of the 4D evaluations and, likewise, both of the 3D comparisons correspond
with each other very well. This was expected because of the equivalent nature of the two
evaluation methods. The few differences that can be observed are due to the discrete nature
of the data.

While with the y -method, each reference point was compared with 7> = 343 points which,
altogether, took around 25 s (220 x 10° calculations), the x-evaluation was approximately a
factor 120 faster. Computations were performed using a computer with a 1 GHz processor.

The histograms in figure 6 provide an overview of the relative quantitative distribution of
the indices |x| and y based on the 241 x 241 analysed points. The width of the histogram
bins is 0.5. The similar histogram shapes in the left (4D evaluation) and right (3D evaluation)
panel once more confirm the analogy of the evaluation strategies. The observed differences
between the |x | and y data are mainly due to the coarse binning. The fact that the histogram
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Figure 6. Histograms showing the | x |- and y-value relative distributions for the graphs in figure 5
(left: 4D evaluation, right: 3D evaluation). Histogram bin width is 0.5. The vertical lines indicate
the mean || and y.
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Figure 7. Results of 4D evaluations if film and Monte Carlo distributions are shifted 6 mm against
each other in right-left direction. The right graph follows from the y -analysis, the left is the result
of a x-analysis. The x-analysis considers regions of under- and overdosage separately.

bars and the mean values in the left panel are shifted to smaller |x |- and y-values proves that
it is important for a correct data analysis not only to consider possible 2D misalignments but
also 3D misalignment errors. This is especially important if oblique or even non-coplanar
beams are applied or if antropomorphic phantoms which are difficult to position are used for
the measurements.

In table 1 the mean values of |x| and y for the presented 3D and 4D cases and the
percentages of the identified points with | x| < 1 or, respectively, y < 1 are collected. As the
data show, the full 4D analyses result in lower mean quantitative measures, while at the same
time also the number of accepted data points grows. Such data and histograms (see figure 6)
might assist dose evaluations.

If x -ratios are calculated according to equation (6), positive and negative results may result
depending on the dose values D, and D,. A graph with x-values ranging from [—3---3] is
presented in figure 7. The graph is the result of a 4D analysis of the sample case if film and
Monte Carlo data are shifted by 6 mm against each other. This graph allows easy interpretation
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Table 1. Resulting mean |x | and y values and percentages of the analysed points that have a |x|
or y < 1 for the different evaluations presented in figures 5 and 6.

Percentage of analysed points
Evaluation method | x|means Ymean  With || ory < 1 (%)

Ix| (3D) 0.64 83.6
y (3D) 0.68 84.2
Ix| (4D) 0.60 87.1
y (4D) 0.64 86.8

concerning the shifts of the data sets. For comparison, the result of the corresponding 4D
y-analysis is plotted in the left panel of the figure.

The comparisons in this work were based on a global A Dy,.x value (3% of Dyax) since film
measurements were performed. If equipment with reduced systematic measurement errors is
used, such as an ion chamber, array evaluations can be based on local Dy, values. This may
have a higher clinical relevance.

4. Conclusions

In this paper, a local dose error based method for the quantitative evaluation of dose
distributions is presented. The formalism of the new method can be derived from the
y-evaluation concept if the acceptance regions on which the y-analysis is based are abstracted
to an acceptance tube with spatially different vertical thicknesses. This different formalism
allows quantitative evaluation of dose distributions simply by the comparison of the locally
observed dose differences and the maximum accepted local dose error for a pair of dose points.
This works not only well for discrete data sets as a sample analysis based on film and Monte
Carlo dose data shows, but is much faster than searching the minimum I" of a whole set of
points. The accepted dose errors that are given by the sum of the squared measurement and
misalignment errors can be calculated in advance since they are independent of the measured
comparison data. In general, it is recommended to consider misalignment errors in all three
spatial directions, because it corresponds to the three-dimensional character of irradiations.

A possible extension of the presented concept could be anisotropic acceptance criteria.
This might be desirable if treatment plans are to be verified where highly dose-sensitive healthy
structures are in the direct neighbourhood of the high dose regions of the TV and where an
alignment error of Adp,x appears unacceptable. Considering spatially variant DTA acceptance
criteria Ad(F) = (Ad, (7), Ad,(F), Ad,(r)), equation (5) changes to

T = \/ADfm +||Ad(F) - VD, 2. (7
An example of use of equation (7) could be the shielding of the myelon in H&N treatments.
Verification should prove the exact position of the gradient regions. It might, therefore,
be desirable to apply acceptance criteria Ad(7¥) where misalignment errors in the anterior-
posterior z-direction could be more highly penalized for the myelon-facing parts of the dose
distribution.

Finding proper mathematical expressions for Ad (¥) will be the subject of future research.
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Study on the Tongue and Groove Effect of the Elekta
Multileaf Collimator Using Monte Carlo Simulation

and Film Dosimetry
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Background: Nowadays, multileaf collimation of the treatment fields from medical linear accelerators is a common option. Due
to the design of the leaf sides, the tongue and groove effect occurs for certain multileaf collimator applications such as the abut-
ment of fields where the beam edges are defined by the sides of the leaves.

Material and Methods: In this study, the tongue and groove effect was measured for two pairs of irregular multileaf collimator
fields that were matched along leaf sides in two steps. Measurements were made at 10 cm depth in a polystyrene phantom using
Kodak EDR? films for a photon beam energy of 6 MV on an Elekta Sli-plus accelerator. To verify the measurements, full Monte Car-
lo simulations were done. In the simulations, the design of the leaf sides was taken into account and one component module of
BEAM code was modified to correctly simulate the Elekta multileaf collimator.

Results and Conclusion: The results of measurements and simulations are in good agreement and within the tolerance of film

dosimetry.

Key Words: Tongue and groove effect - Multileaf collimator - Monte Carlo simulation
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Untersuchung des Nut- und Feder-Effekts des Elekta-Lamellenkollimators mittels Monte-Carlo-Simulation

und Filmdosimetrie

Hintergrund: Heutzutage werden zunehmend Lamellenkollimatoren fiir die Kollimierung von Strahlenfeldern eingesetzt. Zwar er-
reicht man mit Lamellenkollimatoren eine bessere Anpassung der Dosisverteilung an die Form des Zielvolumens, jedoch ist ihre
Verwendung auch mit einigen Problemen bei der Dosisberechnung verbunden. Eines dieser Probleme, der Nut-und-Feder-Effekt,
wird in dieser Arbeit untersucht. Dieser Effekt ist besonders bedeutsam, wenn Feldanschliisse zweier Felder bei einer Bestrahlung

vorgesehen sind.

Material und Methodik: Zur Untersuchung dieses Effekts wurden zwei Konfigurationen mit unregelmaRigen Paarfeldern einge-
setzt. Die Messungen erfolgten in einem Polystyrol-Phantom mit Kodak-EDR2-Filmen bei 6-MV-Photonenstrahlung an einem Elek-
ta-Linearbeschleuniger (Sli-plus). Um die Messungen zu verifizieren, wurde der Beschleunigerkopf mit Hilfe des BEAM-Programms
modelliert. Zur Beriicksichtigung des Nut-und-Feder-Effekts wurde das BEAM-Programm entsprechend der Bauart des Elekta-Kolli-

mators modifiziert.

Ergebnisse und Schlussfolgerung: Messungen und Dosisberechnungen der Monte-Carlo-Simulation ergaben eine gute Uberein-

stimmung.

Schliisselworter: Nut-und-Feder-Effekt - Lamellenkollimatoren - Monte-Carlo-Simulation

Introduction
For several years, the computer-controlled multileaf collima-
tor has replaced compensators for conformal radiation thera-
py. Step-and-shoot and the dynamic multileaf collimator are
two well-known techniques based on the multileaf collima-

tor and are used to deliver intensity-modulated radiotherapy
[3, 12]. At the Tiibingen University Hospital, Germany, the
former of these techniques (step-and-shoot) is used with an
Elekta Sli-plus Linac equipped with the Elekta multileaf colli-
mator. Many researchers have investigated the aspects of

! Department of Medical Physics, Radiooncologic University Clinic, Tiibingen, Germany.

Received: December 12, 2002; accepted: September 29, 2003

Strahlenther Onkol 2004 - No.1 © UrRBAN & VOGEL

57



Haryanto F, et al. Tongue and Groove Effect of the Elekta Multileaf Collimator

dosimetric characteristic of a multileaf collimator [1, 2, 6, 7,
15]. One of these aspects, the tongue and groove effect, may
become a significant issue when underdosage occurs in the re-
gion of overlap of two leaf pairs of a multileaf collimator [10,
13, 16]. The results of several investigations show that syn-
chronization of the leaves can avoid the tongue and groove ef-
fect [11, 14], but increases the total number of monitor units
needed to deliver the required dose. In this study, we concen-
trate on a comparison of measurements of the tongue and
groove effect and Monte Carlo simulations.

Dose calculation distributions influenced by the tongue
and groove effect can only be predicted accurately using the
Monte Carlo method. With this method a detailed design of
the multileaf collimator can be taken into account for the dose
calculation. For this investigation, the BEAM packages [9]
were used to simulate the accelerator head. In the new ver-
sion of the BEAM packages, only the component module
VARMLC is available to model the multileaf collimator based
on the design for Varian multileaf collimator. Therefore, this
component module was modified, so that it can be used to
simulate the Elekta multileaf collimator.

Material and Methods

The Elekta Multileaf Collimator
The Elekta multileaf collimator consists of 80 independent
leaves which are divided into two banks. The material of the
leaves is tungsten alloy with a density of 18.0 g/cm?. The Elek-
ta multileaf collimator has curved leaf ends and a stepped de-
sign for the leaf sides. The projection of the leaf pitch in the
isocentric plane is 1.0 cm, but the projection of an individual
leafis 1.1 cm. The Elekta multileaf collimator is placed 29.8 cm
below the target and has a thickness of 7.5 cm. More detailed
information of the Elekta multileaf collimator can be found in
the papers by Jordan & Williams [7] and Sykes & Williams
[10].

The modified component module that was used to model
the Elekta multileaf collimator is based on the component
module VARMLC. Some modifications have been made re-
garding the stepped design of the leaf sides. The parameters
required to describe the leaf are: the width of leaves (LW), the
dimensions of the leaf gap (LG), and the tongue and groove
mechanism (WG and WT; Figure 1). All parameters are given
at the top surface of the multileaf collimator (ZMIN), and the
leaf sides are focused to the target.

Monte Carlo Simulation
The 6-MV photon beam of the Elekta Sli-plus was modeled
using the BEAM program. A detailed model of this beam can
be found in previous papers [4, 5]. Basic modification was
made to the multileaf collimator geometry, since the stepped
design of the leaf sides was taken into account for the simula-
tions. The treatment head was divided into two stages. The
first stage consists of the target, primary collimator, low sec-
ondary filter, monitor chamber, mirror, and anti-backscatter-
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ing plate. The setting of these components is independent of
the field size. The components of the second stage that are de-
pendent on the setting of field include the multileaf collima-
tor, the backup jaws, and the lower jaws. The multileaf colli-
mator and the backup jaws can move along the y-axis and the
lower jaws along the x-axis according to the Elekta conven-
tion. In this convention, the coordinate system is based on the
collimator’s coordinate system.

In a first stage, the electron beam was modeled as a point
source with 2 mm diameter at the surface of the target, and its
energy has a spectrum with normal distribution. This spec-
trum has a mean energy of 6.8 MeV and a full-width at half-
maximum of 1 MeV. A trial-and-error method was used to
obtain the mean energy, until good agreement between calcu-
lated and measured depth dose was achieved. To increase the
speed of the simulation, bremsstrahlung splitting and range
rejection were enabled in this stage. Each bremsstrahlung
photon was split into 25 photons with reduced weight. The
phase space file was scored in the region below the mirror and
was employed as a particle source for the second stage. This
phase space file contains information of about 1.0 X 107 parti-
cles. From the second stage, a second phase space file was gen-
erated at the front surface of phantom (90 cm below the tar-
get). The number of particles in this file depends on the field
shape.

The DOSXYZ [8] code was employed to simulate the
measurements which were done in a polystyrene phantom.
The second phase space file was used as input for this simu-

------ =7 = ZMIN

- = = ==
LG WG

Figure1. Design of the Elekta multileaf collimator, described by the pa-
rameters: tongue width (WT), groove width (WG), leaf gap (LG), and
leaf width (LW).

Abbildung 1. Aufbau der Elekta-Multilamellenkollimatoren und ihre
Eigenschaften: Nutbreite (WT), Federbreite (WG), Luftspaltbreite (LG)
und Lamellenbreite (LW).
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lation. The voxel size was 0.2 cm perpendicular to the leaf
motion direction for overlap regions and 0.5 cm for other
regions, 1 cm in direction of the leaf motions, and 1 cm high.
The medium of voxels was set to the medium of polystyrene
phantom.

Measurement of the Tongue and Groove Effect
To reproduce the tongue and groove effect, two pairs of irreg-
ular fields were generated. All irregular fields were created by
the multileaf collimator only. Figure 2 shows the leaf prescrip-
tions of the first pair of irregular fields. The first irregular field
of this pair is the half of a 20 X 20 cm area that was blocked
with the leaves of the left leaf bank, with the leaf ends at over-
travel position of 10 cm. The leaf ends of the leaves of the right
leaf bank were set at 11 cm from the central axis. In the second
field, only the leaf positions of the left leaf bank were changed.
All leaves of the left leaf bank which were opened in the first
field are closed in the second field and vice versa. Therefore,
the tongue and groove effect was measured for only one over-
lap region between leaves 20 and 21. Another pair of irregu-
lar fields can be seen in Figure 3. The size of the open area
for these fields was similar to the fields of the first pair. In the

Field 1 Field 2

40
Figure 2. Leaf prescription for the first pair of irregular fields.

Abbildung 2. Konfiguration der Multilamellenkollimatoren beim ers-
ten Paar unregelmaRiger Felder.

Field 1 Field 2

T

Figure 3. Leaf prescription for the second pair of irregular fields.

Abbildung 3. Konfiguration der Multilamellenkollimatoren beim
zweiten Paar unregelmaRiger Felder.

Strahlenther Onkol 2004 - No.1 © UrRBAN & VOGEL

first field, every alternate group of two leaves from the left
bank was set to cross the central axis by 10 cm and the other
leaves were set 11 cm from the central axis. The second field
is the complement of the leaf configuration of the first field.
Using this pair of irregular fields, the tongue and groove effect
was investigated for nine overlap regions between leaves
12-13, 14-15, 16-17, 18-19, 20-21, 22-23, 24-25, 26-27, and
28-29.

The tongue and groove effect was investigated by meas-
urements with Kodak EDR?2 films in a polystyrene phantom.
Measurements were performed at an Elekta Sli-plus with a 6-
MYV photon beam. The films were placed at a depth of 10 cm
below the phantom surface with a source-to-phantom-surface
distance of 90 cm. All films were exposed to the same number
of monitor units for each irregular subfield of the pair leaf con-
figurations. The films were developed with a PROTEC M45
film processor and scanned using the Vidar VXR-12 film digi-
tizer with a pixel size of approximately 0.339 mm.

Results and Discussion

Figure 4 shows a comparison of measured and simulated pro-
files for the first pair of irregular subfields. The measured and
simulated profiles were normalized to the maximum dose. In
this comparison, an agreement within 1% was found. The sta-
tistical uncertainties of the simulated profile were kept within
1%. At the overlap region by both profiles, a large deficit in
dose was seen. A peak deficit of the measured profile of 27.4%
with a full-width at half-maximum of 3.9 mm appeared. The
peak deficit of the simulated profile happened to be 28.0%
with a full-width at half-maximum of 4.6 mm. The difference
between the pixel size and the voxel size causes the difference
between measured and simulated peak deficit and its full-
width at half-maximum.
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Figure 4. Comparison of the measured (solid line) and simulated (dot-
ted line) profile for the first pair of irregular field.

Abbildung 4. Gemessene (durchgezogene Linie) und simulierte (punk-
tierte Linie) Querprofile fir die erste Feldkonfiguration.
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Figure 5. Comparison of the measured (solid line) and simulated (dot-
ted line) profile for the second pair of irregular field.

Abbildung 5. Gemessene (durchgezogene Linie) und simulierte (punk-
tierte Linie) Querprofile fiir die zweite Feldkonfiguration.

The measured and simulated profiles from the second
pair of the irregular subfields can be seen in Figure 5, where
variation of the peak deficits at the nine overlap regions for
both profiles appeared. As for the first pair of the irregular
fields, the measured and simulated profiles of the second pair
were normalized to the maximum dose. In Figure 5, a good
agreement between measured and simulated profiles was
found. Yet, there are still differences at the overlap region
near the edge of profile. The largest difference between meas-
ured and simulated profile is still < 5%, while the statistical
uncertainties of the Monte Carlo simulation are in the order
of 1%.

Table 1 gives more detailed information on these varia-
tions. For the measured profile, the peak deficits vary from

Table 1. Results of measured and simulated underdoses for the second
pair of the irregular fields. FWHM: full-width at half-maximum.

Tabelle 1. Ergebnisse der gemessenen und simulierten Dosiseinbrii-
che beim zweiten Paar unregelmafiger Felder. FWHM: Halbwerts-
breite.

Position of Measurement Simulation

overlap Peak deficit FWHM Peak deficit  FWHM
region (%) (mm) (%) (mm)
1 34.0 4.4 33.3 4.5

2 27.3 3.9 30.5 4.0

3 21.9 3.3 26.8 4.0

4 28.1 4.1 29.2 4.0

5 27.6 4.1 30.1 4.5

6 25.0 3.8 28.2 4.0

7 25.0 3.9 29.6 4.0

8 26.5 4.1 29.2 4.5

9 28.5 4.6 30.8 4.5
60

21.9% to 34.0% and their full-width at half-maximum from
3.3 to 4.6 mm. Table 1 shows that the variation of the peak
deficits for the measurement is independent of the position of
the overlap regions. This variation may be caused by small
deviations of the dimension of the leaf parameters within
machining tolerance. For simulation, the variation of the
peak deficits shows a pattern of underdosage which depends
on the location of the overlap region. The peak deficit in-
creases with the increment of the distance of the leaves from
the central axis. The peak deficit of the overlap region at the
central beam axis is lower than the peak at the edge of the
profile.

There are no obvious differences in measurements and
simulations of the peak deficit and its full-width at half-maxi-
mum at the same overlap region between the two pairs of
the irregular fields. This proves that the tongue and groove ef-
fect is independent of the configuration of the leaf position,
but only depends on the location of the overlap region. The
measurements and simulations have shown that the full-width
at half-maximum is wider than that expected using an ideal-
ized model. This means that the focal spot has a finite size and
the leaf edge may not be perfectly aligned. There will also be
photon scattering and electron effects within the irradiated
medium.

Conclusion

In this study, the Monte Carlo simulation accurately repro-
duces the measured underdosage at overlap regions due to
tongue and groove effect, if detailed information of the leaf
side design is taken into account. The differences between
measured and simulated underdosage were found to be still
below the maximum allowed discrepancy of measurements
with film dosimetry.
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