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Einleitung

1 Einleitung

1.1 Medizinische Anwendung von Leichtionenstrahlen

In den Staaten der westlichen Welt steht die Krebserkrankung an zweiter Stelle der
Todesursachen. Allein im wiedervereinten Deutschland erkranken jihrlich etwa 400.000
Menschen an Krebs [BIJFFG89]. Sechzig Prozent aller Tumoren weisen zum Zeitpunkt der
ersten Behandlung noch ein als heilbar angesehenes Stadium auf [Devi83]. In diesem
Stadium liegen oft lokal begrenzte und kompakte Primirtumoren vor [Eber94]. Durch
MaBnahmen der Fritherkennung kann dieser Prozentsatz der lokalisierten Tumoren noch
erh6ht werden. Zu einer erfolgreichen Krebstherapie (5-Jahres-Uberlebensrate) trigt die
alleinige Chirurgie 22 %, die alleinige Strahlentherapie 12 % und die Kombination beider
Therapieformen weitere 6 % bei. Der Beitrag der Chemotherapie ist mit nur wenigen Pro-
zent duflerst gering [Devi83]. Bei etwa 20 % aller Patienten, bei denen noch keine generali-
sierte Krebserkrankung vorliegt, versagen allerdings die einsetzbaren lokalen Behandlungs-
methoden [Brady90]. Die chirurgischen Methoden sind nahezu bis an die Grenzen ihrer
Moglichkeiten entwickelt [Eber91]. Bei konventioneller Bestrahlungstechnik mit Photonen
und Elektronen konnen strahlensensible benachbarte Organe oft nicht geniigend vor der
Strahlenwirkung geschiitzt werden, so daf eine Schidigung am gesunden Gewebe oder eine
zu geringe Dosis im Tumorvolumen in Kauf genommen werden mu8.

Einen guten Losungsweg fiir eine verbesserte Strahlentherapie stellt die Bestrahlung mit
schweren geladenen Teilchen (Protonen, Alphateilchen, leichte Ionen) dar. Die Vorteile
dieser Teilchenstrahlen fiir die Therapie kompakter Tumoren folgen unmittelbar aus dem
grundsitzlich anderen physikalischen Verhalten bei der Bremsung in Materie, verglichen
mit den konventionellen Therapiestrahlen. Schwere geladene Teilchen iibertragen den
groBten Teil ihrer Energie kurz vor jhrem Ruhepunkt und erzeugen ein ausgepriigtes
Dosismaximum (Bragg-Peak), dessen Position durch die Energie der Teilchen genau
festgelegt werden kann. Mit zunehmender Teilchenmasse verringert sich die Seiten- und
Reichweitestreuung des Teilchenstrahls, und die Energie wird auf kleinerem Raum
abgegeben. Gleichzeitig nimmt aber auch die Wahrscheinlichkeit unerwiinschter nuklearer
Reaktionen (Fragmentierung) zu, bei denen hauptséchlich leichte Bruchstiicke mit groeren
Reichweiten im Gewebe erzeugt werden. Dies fithrt zu einer Unschirfe des steilen
Dosisabfalls am Ende der Reichweite. Ein Optimum in der Gesamtdosisverteilung ist fiir
Teilchen mit einer Kernladungszahl Z=2 bis Z=8 gegeben [Blak80]. Verglichen mit den
konventionellen Therapiestrahlen, aber auch mit Protonen-, Alphastrahlung und schweren
Tonen (Z>18), fithrt im Fall von leichten Ionen (Z=6 bis Z=18) die hohe lokale Energie-
tibertragung im Bragg-Peak-Bereich zu einer htheren relativen biologischen Wirksamkeit
(RBW) als auBerhalb des Bragg-Peak-Bereiches [Blak80]. Leichte Ionen sind daher aus
strahlenphysikalischer Sicht am besten fiir eine hochselektive, tumorkonforme Bestrahlung
von tiefsitzenden Tumoren geeignet [Tobi79]. Technische Schwierigkeiten und die immen-
sen Kosten fiir die Beschleunigeranlagen standen jedoch einer groBeren Verbreitung bisher
entgegen.

Der Ansatz, schwere geladene Teilchen in der Strahlentherapie von Krebserkrankungen
einzusetzen, wird seit den 50er Jahren an mehreren, urspriinglich kernphysikalischen
Forschungseinrichtungen (z.B. Berkeley seit 1957 bzw. 1975 [Fab85], [Cast87], Boston seit
1961 [Munz87] und Moskau seit 1969 [Brov86]) verfolgt. Im Jahre 1990 begann die erste
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kommerzielle, in eine Klinik integrierte Protonenanlage in Loma Linda ihre Arbeit [Slat88].
Am National Institute of Radiological Sciences (NIRS) in Chiba, Japan, wird der weltweit
erste fiir medizinische Anwendungen entwickelte Ionenbeschleuniger (HIMAC) aufgebaut
[Tsun87], [Hirao90], [Kawa91]. Am 21.6.1994 wurde dort der erste Patient mit leichten
Tonen (C, E = 290 MeV/u) bestrahlt [Sih94]. Etwa 14.000 Patienten wurden bislang mit
schweren geladenen Teilchen behandelt, davon nur etwa 470 mit Teilchen schwerer als
Helium [Sist93]. Trotz teilweise unvollkommener Bestrahlungsverfahren ist fiir einige
Tumorarten die Strahlentherapie mit schweren geladenen Teilchen inzwischen als Therapie
der Wahl anerkannt [Cast87].

Auf der Basis bereits akzeptierter Indikationen konnten etwa 2500 Patienten pro Jahr in
Deutschland einer Leichtionentherapie und etwa 5000 einer Protonentherapie zugewiesen
werden [Gade91], [Drum93]. Dazu wird am Forschungszentrum Jiilich die Errichtung einer
Protonenstrahlentherapie am neuen Synchrotron COSY konzipiert [Linz91]. Im Jahre 1989
reichten die Radiologische Universitétsklinik Heidelberg, die Gesellschaft fiir Schwerionen-
forschung (GSI) Darmstadt und das Deutsche Krebsforschungszentrum (DKFZ) Heidelberg
beim Bundesministerium fiir Forschung und Technologie (BMFT) einen Vorschlag zur
Errichtung einer Tumortherapie mit leichten Ionen in Deutschland ein [Gade89a]. Zur
Untermauerung dieses Projektes wurden in einer Vorphase in der Folgezeit umfangreiche
wissenschaftlich-technische Untersuchungen durchgefiihrt [Gade89b]. Deren Ergebnisse
miindeten in einen modifizierten, inzwischen bewilligten Projektantrag zur Errichtung einer
experimentellen Strahlentherapie bei der GSI Darmstadt [GSI93]. Die vorliegende Arbeit
beschreibt einen Teil der physikalisch-technischen Forschungen dieses Vorphasenprojektes
und beschiiftigt sich mit dem Einsatz der Positronen-Emissions-Tomographie (PET) in der
Leichtionen-Tumortherapie.

1.2 Moglichkeiten des Einsatzes der Positronen-Emissions-Tomographie in
der Leichtionen-Tumortherapie

Eine optimale therapeutische Nutzung der bereits genannten physikalischen Eigenschaften
von Leichtionenstrahlen erfordert eine exakte Positionierung des Bragg-Peaks im Tumorvo-
lumen. Prinzipiell sind dazu zwei Wege moglich. Ein erster Weg ist die Berechnung der Io-
nenreichweite aus der mit Rontgen-Computertomographie (R6ntgen-CT) gewonnenen Elek-
tronendichteverteilung. Der dabei auftretende Reichweitefehler liegt besonders fiir tieflie-
gende Tumoren in K&rperbereichen groBer Gewebeinhomogenitit iiber dem geforderten von
maximal 1 mm. So wurden bis zu 13 mm Abweichung zwischen den aus Rontgen-CT-Daten
berechneten und den gemessenen mittleren Reichweiten von *Ne-Ionen bei der Tumorthe-
rapie bestimmt [Chat89a]. Zwischen Rontgen-CT-Aufnahme und Therapie liegt meist eine
Zeitspanne von mehreren Tagen, in der sich die Patientensituation (z.B. physiologischer Zu-
stand des Patienten) dndert. Ferner schrinkt die Organbewegung eine prizise Patientenposi-
tionierung am Bestrahlungsplatz ein, und eine Absicherung gegeniiber Fehlern bei der
Reichweiteberechnung und Patientenpositionierung ist erforderlich. Es ist deshalb wiin-
schenswert, als zusitzlichen Weg direkt den Endpunkt der Leichtionenstrahlen im Korper
zu messen. Ein naheliegendes Verfahren ist, unmittelbar vor der Therapiebestrahlung mit
stabilen Leichtionen (z.B. *°Ne) einen Strahl eines positronen-radioaktiven (B*-) Isotops des
gleichen Elementes (z.B. Ne) geringer Intensitit einzuschieBen und dessen Reichweite mit
der Technik der PET zu messen. Nach Berechnung der zugehtrigen Reichweite des stabilen
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Therapiestrahls (der Fehler dieser Rechnung ist sehr gering, da radioaktive und stabile Ionen
die gleiche Kernladungszahl besitzen und sich in der Massenzahl nur um eine oder zwei
Einheiten unterscheiden [Chat81]) und Vergleich von auf diese Art errechneter mit der in
der Bestrahlungsplanung geforderten Strahlposition kénnen die Parameter des Therapie-
strahls modifiziert werden. Die Methode der Verifikation der Bestrahlungsplanung durch
PET-Messungen der Reichweite radioaktiver Leichtionenstrahlen wurde seit Ende der 70er
Jahre am Lawrence Berkeley Laboratory (LBL) fiir die dort am BEVALAC durchgefiihrte
Leichtionentherapie entwickelt [Llac84]. Die dafiir aufgebaute Doppelkopf-Positronen-
kamera PEBA II auf der Basis von Bismutgermanat-Szintillatoren (BGO) wurde jedoch in
der Therapie kaum eingesetzt, da der sehr hohe Strahlungsuntergrund am Bestrahlungsplatz
zu einem inakzeptablen Signal-Rausch-Verhiltnis fiihrte [Llac88], [Llac91]. Die am LBL
verwendete [Cast92a] und fiir die Bestrahlungseinrichtung am NIRS geplante [Hiraoc90] Be-
strahlungsfeldformierung nutzt wegen deren Einfachheit passive Strahlformungstechniken.
Diese konventionellen Techniken beruhen auf einer Strahlaufweitung durch Streuung oder
magnetische Ablenkung, einer Energieverbreiterung und der Modulation der Eindringtiefe
in das Korpergewebe durch passive Absorber [Blatt92]. Damit ist jedoch eine vollstindig
tumorkonforme Bestrahlung nicht méglich. Ein maximaler Erfolg einer Leichtionentherapie
kann aber nur erwartet werden, wenn die Bestrahlung tumorkonform erfolgt und die Dosis
aufierhalb des Tumors minimiert wird [Cast92b].

Fiir eine streng tumorkonforme Bestrahlung mit leichten Ionen wird erstmalig in der Welt
an der GSI Darmstadt ein aktives Strahlfiihrungssystem auf der Basis eines intensitétsge-
steuerten Rasterscanverfahrens aufgebaut, wobei ein bleistiftformiger Ionenstrahl durch ma-
gnetische Ablenkung und aktive Energievariation des Beschleunigers das Tumorvolumen
sukzessive abrastert [Hab94]. Dieses Verfahren erlaubt gegeniiber der passiven Strahlfor-
mung die Verwendung fokussierter Strahlen und die prizise Bestrahlung vorgegebener Vo-
lumina beliebiger Form mit einer Genauigkeit von +0,5 mm. Dies stellt prinzipiell neue
Anforderungen an eine Positronenkamera zur Reichweitemessung, die mit der Kamera
PEBA 1I nicht erfiillt werden. Insbesondere das zweidimensionale Ortsauflosungsvermogen
dieser Kamera ist nicht ausreichend, um das korrekte Bestrahlen des Tumorvolumens mit
dem Leichtionenstrahl anhand einiger Extremalpunkte auf dem Tumorrand kontrollieren zu
kénnen. Dazu muf} die Positronenkamera durch einen Positronen-Emissions-Tomographen
ersetzt werden, der eine 3D-Ortsaufldsung erlaubt, und dessen Geometrie und Mefiregime
der Funktionsweise der Beschleunigereinrichtung angepafit sind. Wiinschenswert wiire eine
Verifikation der Bestrahlungsplanung unter Verzicht auf die aufwendige Herstellung radio-
aktiver Ionenstrahlen und eine on-line Dosiskontrolle wihrend der Therapiebestrahlung
mittels PET. Einen Ansatzpunkt hierfiir bietet die Erzeugung von Positronenemittern infolge
nuklearer Fragmentierungsreaktionen beim EinschieBen stabiler Ionen in Materie. Die durch
Projektilfragmentation erzeugten Sekundirteilchen weisen Reichweiten im Bereich der
Reichweite des Primirstrahls auf [Tobi71], [Chat76], [Tobi77], [Ben78].

Weitere Arbeiten zur PET-Anwendung bei der Teilchentherapie sind von Gruppen an der
Michigan State University, am TRIUMF in Vancouver und an den Universitiiten Briissel
und Groningen bekannt. Diese Gruppen studierten bisher ausschlieBlich off-line mit kon-
ventionellen PET-Scannern die Verteilung lingerlebiger (Halbwertszeiten von mehreren
Minuten) Positronenemitter nach der Bestrahlung [Smith91], [Good86], [0el93], {Vyn91],
[Paa93]. Schon aus geometrischen Griinden konnen diese fiir die Nuklearmedizin entwickel-
ten ringformigen Tomographen nicht fiir on-line und in-vivo Reichweitemessungen am
Strahl eingesetzt werden.
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1.3 Aufgabenstellung

Ziel der vorliegenden Arbeit ist es, neue Konzepte fiir den Einsatz der PET in der
Leichtionen-Tumortherapie zu entwickeln, diese Konzepte anhand experimenteller Daten zu
verifizieren und eine detaillierte Empfehlung fiir den Aufbau eines Positronen-Emissions-
Tomographen an einem Leichtionenstrahl zu erarbeiten.

Als erste Aufgabe galt es, die am Zentralinstitut fiir Kernforschung in Rossendorf fiir tierex-
perimentelle Studien entwickelte groBflichige, planare, aus zwei Gasdetektoren bestehende
HIDAC-Positronenkamera [Manf88] auf ihre Tauglichkeit zur Reichweitemessung von B*-
radioaktiven Leichtionen am Strahl des Fragmentseparators (FRS) der GSI Darmstadt zu te-
sten. Hierzu mufite die Datenerfassung und MeBdatenverarbeitung erarbeitet und dem Be-
triebsregime der Beschleunigereinrichtung angepaBt werden, um eine Datensammlung in
den Pausen der Teilchenextraktion des Schwerionensynchrotrons (SIS) der GSI Darmstadt
zum effektiven Nachweis kurzlebiger Nuklide (z.B. UNe, 'F, 4o, 10C) zu ermdglichen. Bei
erfolgreichem Test sollte sich dann das Studium der Kamera-Abbildungseigenschaften in
der Umgebung eines durch hochenergetische Ionenstrahlen erzeugten Strahlungsuntergrun-
des anschliefen. Wenn eine Lokalisierungsgenauigkeit von +0,5 mm erreicht wiirde, sollte
ein Kameraeinsatz zum Test der Qualitit der mit dem FRS erzeugten Strahlung B*-
radioaktiver Teilchen erfolgen. Insbesondere der EinfluB der verschiedenen Abbremserfor-
men auf das Reichweiteprofil konnte dann direkt sichtbar gemacht werden. Daran anschlie-
Bende Reichweitemessungen von radioaktiven Teilchenstrahlen unterschiedlicher Energie
und Ionenart in verschiedenen Phantomen sollten die Untersuchung der Grenzen des MeB-
prinzips zur Verifikation der Bestrahlungsplanung (z.B. die Auflosung von Dichtevariatio-
nen) zum Ziel haben. Eine weitere Aufgabe bestand in der Bestimmung der rdumlichen Ver-
teilung von Positronenstrahlern, die durch nichtradioaktive Leichtionenstrahlen in Kunst-
stoff induziert wird, mittels PET.

Parallel zum Einsatz der HIDAC-Kamera am Leichtionenstrahl der GSI Darmstadt bestand
die Notwendigkeit, eine Positronenkamera mit verbesserten Detektoreigenschaften auf der
Basis von Szintillationsdetektoren fiir den Einsatz am Strahl leichter Ionen zu entwickeln.
Szintillationsdetektoren sind in der PET derzeit die Detektoren der Wahl und verglichen mit
den HIDAC-Detektoren weisen sie eine bedeutend grofere Nachweiswahrscheinlichkeit von
Annihilationsstrahlung auf. Diese PET-Kamera sollte eine gute Ortsaufldsung besitzen und
moglichst modular, unter Riickgriff auf kommerziell angebotene Komponenten, aufgebaut
werden, um eine geometrische Optimierung der Detektoranordnung zu erleichtern und einen
effektiven Aufbau zu erreichen. Im Rahmen dieser Arbeit sollte hierzu zeiteffektiv und ko-
stengiinstig eine kleine Doppelkopf-Testkamera zum experimentellen Studium zu erwarten-
der Kameraeigenschaften aufgebaut werden. In einem ersten Schritt muBiten durch Literatur-
studium die Eigenschaften vorhandener PET-Detektoren beim Einsatz zur Reichweitemes-
sung am Strahl leichter Ionen analysiert werden. Die favorisierte Detektorlosung sollte
dann auf der Basis von Simulationsberechnungen der Wechselwirkung von 511 keV
v-Strahlung mit dem Detektormaterial optimiert werden. Am BEVALAC in Berkeley wurde
die Anwendung von BGO-Szintillationsdetektoren eingeschrinkt, weil die Kiristalle durch
den vorhandenen hohen Strahlungsuntergrund infolge der passiven Bestrahlungsfeldformie-
rung selbst aktiviert wurden. Deshalb war die Untersuchung der Untergrundverhiltnisse und
einer moglichen Aktivierung des gewihlten Szintillatormaterials am Strahl des SIS der GSI
Darmstadt erforderlich. Aufbauend auf den Ergebnissen der Simulationsrechnungen und der
Strablungsuntergrundmessungen muBten in einem weiteren Schritt kleine Detektormodule
aufgebaut, die zugehorige Datenerfassung geschaffen und die Detektoreigenschaften im La-
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bor bestimmt werden. Zum Studium tomographischer Eigenschaften am Strahl mit kleinen
Detektormodulen war dann die Simulation eines Ringtomographen durch den Einsatz eines
Roboters mit vier Freiheitsgraden, der eine unabhiingige Bewegung zweier Detektormodule
auf einer Zylinderoberfldche erméglicht, erforderlich. Hierzu muBte der Roboter entwickelt,
aufgebaut und getestet und die entsprechende Steuerung einschlieBlich Software geschaffen
werden. Des weiteren muflite vorhandene Software zur Bildrekonstruktion der neuen Detek-
torgeometrie angepalit werden. ,
Breiteren Raum sollte dann die Messung von Positronenemitterverteilungen bei Implanta-
tion von B*-radioaktiven und stabilen Leichtionenstrahlen in verschiedene Phantome unter
Einsatz des Roboters einnehmen. Die Schaffung einer umfangreichen experimentellen Da-
tenbasis von durch stabile Leichtionenstrahlen in Phantomen erzeugten Positronenemitter-
verteilungen soll dabei als Grundlage fiir weitergehende Arbeiten dienen mit dem Ziel, bei
der Verifikation der Bestrahlungsplanung auf [3+-radioaktive Strahlen zu verzichten und
PET zur on-line Therapiekontrolle zu nutzen.

AbschlieBend sollte durch Vergleich der verschiedenen Detektoren und ihrer tomographi-
schen Eigenschaften am Strahl unter Einbeziehung weiterer Analysemethoden oder Simula-
tionsrechnungen eine Empfehlung fiir den Aufbau eines PET-Tomographen am Strahl einer
kiinftigen Leichtionen-Therapieeinrichtung erarbeitet werden.
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2 Grundlagen

2.1 Eigenschaften von Leichtionen fiir die Tumortherapie

Jede Strahlentherapie setzt voraus, daB Tumorzellen durch die angewendete Strahlung stir-
ker geschédigt werden als die Zellen des gesunden Gewebes. Eine Wirkungssteigerung kann
dann erreicht werden, wenn die Tumordosis oder deren biologische Wirksamkeit erhSht
werden kann, ohne die Toleranz des gesunden Gewebes zu iiberschreiten. Bereits vor fast 50
Jahren wurde erstmals der Einsatz von Strahlen schwerer geladener Teilchen vorgeschlagen
[Wil46], da diese im Vergleich zu konventionell genutzten Therapiestrahlen, wie Rontgen-,
Gamma-, Elektronen- und Neutronenstrahlung, beide Kriterien erfiillen.

Geladene Teilchen sind durch eine grundsitzlich andere Art der Energieabgabe als elektro-
magnetische Strahlung charakterisiert. Die Wechselwirkungsprozesse elektromagnetischer
Strahlung (Anhang B), d.h. Photoeffekt, Comptoneffekt und Paarbildung, sind rein stocha-
stische Prozesse und unkorreliert. Die Strahlschwichung durch diese Prozesse folgt deshalb
einem Exponentialgesetz, und auch die Dosis féllt niherungsweise exponentiell als Funktion
der Eindringtiefe ab. Elektromagnetische Strahlung ist durch eine unbegrenzte Reichweite
und, infolge Comptonstreuung und Streuung der Sekundirelektronen, groBe Seitenstreuung
charakterisiert. Der Energieabgabeprozel schwerer geladener Teilchen (beschrieben in An-
hang A) ist durch ein scharfes Dosismaximum (Bragg-Maximum) kurz vor dem Ruhepunkt
der Ionen charakterisiert. In Abb. 1 wird die Energiedeposition (Dosis) als Funktion der Ein-
dringtiefe (Tiefendosisverteilung) fiir verschiedene Strahlenarten verglichen.
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Abb. 1: Dosis als Funktion der Eindringtiefe in Wasser fiir *°Co-Gammastrahlen, Neu-
tronen, negative Pionen (65 MeV) und Stickstoffionen (310 MeV/u) nach [Kraft91].
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Fiir Photonen fillt die Dosis nach einem Maximum bei kleinen Eindringtiefen nahezu expo-
nentiell ab. Ahnliches gilt fiir Neutronen. Dadurch ist bei einer Bestrahlung eines tiefliegen-
den Tumors die das gesunde Gewebe belastende integrale Dosis immer groéBer als die Tu-
mordosis. Fiir schwere geladene Teilchen liegt das umgekehrte Verhalten vor: Durch den
steilen Anstieg zum Bragg-Maximum ist die Tumordosis hdher als die Dosis im gesunden
Gewebe. Eine Sonderstellung unter den schweren geladenen Teilchen nehmen die Pionen
ein. Diese weisen zwar den fiir schwere geladene Teilchen typischen Energieverlustmecha-
nismus auf, jedoch werden die negativ geladenen Pionen als stark wechselwirkende Teil-
chen am Ende ihrer Reichweite von den Atomkernen angezogen. Dabei kann ein Pion in
den Kern eindringen und dessen Zerplatzen bewirken. Die auseinanderfliegenden geladenen
Bruchstiicke deponieren eine zusitzliche Dosis im Gewebe, was zu einer Verbreiterung des
Bragg-Maximums fiihrt. Elektronen werden aufgrund ihrer kleinen Masse beim Durchque-
ren von Materie stark gestreut. Sie sind ungeeignet bei tiefliegenden Tumoren, da eine Lo-
kalisierung der Dosis im Tumor nicht mehr méglich ist.

Mit zunehmender Teilchenmasse verringert sich die Seitenstreuung. Aufgrund des groBen
Unterschiedes zwischen der Masse des Jons und der Elektronenmasse ist die Seitenstreuung
fiir Strahlen schwerer geladener Teilchen sehr klein. In [Kawa89], [Kraft90] ist fiir einige
Ionen wie Protonen, Helium-, Kohlenstoff- und Neon-Ionen die seitliche Aufstreuung als
Funktion der Eindringtiefe in Wasser dargestellt. Die Seitenstreuung nimmt dabei von Pro-
tonen iiber Helium zu Neon deutlich ab. Eine weitere Verringerung der Seitenstreuung er-
reicht man durch noch schwerere Ionen, jedoch nimmt fiir schwere Elemente die Wahr-
scheinlichkeit der Kernfragmentierung zu [Sih92], [Sih93]. Durch Projektilfragmentation
werden Sekundirteilchen erzeugt, die bei annihernd gleicher Geschwindigkeit eine geringe-
re Masse und teilweise auch eine geringere Ladung als die einfallenden Primérteilchen auf-
weisen. Dadurch ist die seitliche Streuung dieser Sekundiirteilchen grofer als die der Pri-
mirteilchen. Der lineare Energieverlust der Projektilfragmente dagegen ist oft geringer als
der der Primérteilchen (sieche Gl A.2) und fiihrt dann zu einer grofleren Reichweite der
Fragmente. Es entsteht damit in der Tiefendosisverteilung ein Bereich nichtverschwindender
Dosis hinter dem Bragg-Peak, der mit zunehmender Jonenmasse des Primérstrahls an-
wiichst. Da eine Fragmentation auf der gesamten Weglidnge im Target moglich und der line-
are Energieverlust von Priméir- und Fragmentteilchen im Target unterschiedlich ist, kommt
es zu einer Energieverbreiterung im Sekundérstrahl gegeniiber dem Primérstrahl.

Die endliche Reichweite des Strahls, die geringe seitliche Strahlaufweitung und das Maxi-
mum des Energieverlustes zum Ende der Teilchenreichweite ermdéglichen es, mit schweren
geladenen Teilchen extrem hohe Dosen in ein Tumorvolumen in der Nihe empfindlicher
Organe oder nichterneuerbaren Gewebes zu applizieren. Um jedoch einen ausgedehnten Tu-
morbereich mit einer hohen Bragg-Dosis zu belegen, ist es notig, die Energie und damit die
Reichweite der Teilchen zu variieren. Durch die Uberlagerung der einzelnen Bragg-Kurven
wird zwar das Verhilinis zwischen der Dosis im Eingangskanal und im Tumorbereich ver-
schlechtert, im allgemeinen sind aber bis zu dreimal hohere Tumordosen auch fiir ausge-
dehnte Tumoren erreichbar [Kraft90].

Der Erfolg einer Strahlentherapie hingt jedoch nicht nur von der Dosisverteilung, sondern
auch von der damit erreichbaren biologischen Schidigung der Tumorzellen ab. Bei gleicher
Dosis kann die biologische Wirkung verschiedener Strahlungsarten auf die Zelle unter-
schiedlich sein. Als VergleichsgroBe bei der Untersuchung von Strahlenschiden dient die
relative biologische Wirksamkeit (RBW). Die RBW einer Strahlenart X ist definiert als das
Verhiiltnis der Dosis von Standardstrahlung (Rontgen- bzw. ¥-Strahlung) zur Dosis der
Strahlung X, die jeweils zur Erzielung des gleichen biologischen Effektes, z.B. einer Zellin-
aktivierung, notig ist. Mit zunehmender Ordnungszahl der Ionen steigt die lokale Energie-
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abgabe (linearer Energietransfer LET) in der Zelle stark an. Der LET ist auBerdem eine
Funktion der Eindringtiefe der Ionen (siche Anhang A). Im Bereich sehr hoher lokaler Ener-
gieabgabe #ndern sich biologische Wirkungsmechanismen, was zu einer Anderung der bio-
logischen Wirksamkeit fiihrt. Der LET-Bereich fiir verschiedene Strahlungsarten ist in
[Kawa89], [Gueu92] angegeben. Im allgemeinen erfolgt eine Unterscheidung in Hoch-LET-
Strahlung (Neutronen, leichte Ionen) und Niedrig-LET-Strahlung (Rontgen-, Gammastrah-
lung, Elektronen und Protonen). Die RBW ist eine Funktion des LET, die fiir kleine LET-
Werte bis zu einem Maximum bei etwa 100 bis 200 keV/um ansteigt und dann fiir hohere
Werte wieder abfillt [Tobi79], [Blak80], [Kawa89], [Gueu92]. Bei leichten Tonen findet
eine Erhohung der RBW im Bragg-Maximum statt, also am Ende der Teilchenspur, wih-
rend auflerhalb des Bragg-Peak-Bereiches der LET niedrig bleibt und dadurch nur eine nied-
rige RBW vorhanden ist [B1ak80], [Kraft94]. Aufgrund ihrer geringeren biologischen Effek-
tivitdt und wegen der bereits erwihnten hoheren Fragmentierungswahrscheinlichkeit schei-
den schwere Ionen fiir eine strahlentherapeutische Anwendung aus.

Neben der hohen lokalen Energieabgabe im Bragg-Maximum und der dadurch erhéhten
RBW leichter Ionen treten weitere spezifische Hoch-LET-Effekte auf:

1.) Werden oxische und anoxische Zellen mit Niedrig-LET (diinnionisierender) Strahlung
bestrahlt, dann sind anoxische Zellen in der Regel zwei- bis dreimal strahlenresistenter.
Dieser Sauerstoffeffekt ist fiir die Strahlentherapie anoxischer Tumoren von Bedeutung.
Der Sauerstoffverstirkungsfaktor (OER) ist definiert als das Verhiltnis der Dosen, die
zur Erzielung des gleichen biologischen Effektes in anoxischen und oxischen Zellen
notwendig sind und ist fiir Hoch-LET-Strahlung reduziert. Bei der Bestrahlung tiefsit-
zender Tumoren erreicht man mit Ionen schwerer als Kohlenstoff einen OER nahe bei 1
im Bragg-Maximum [Blak80][Chat89b].

2.) Bei therapeutischen Dosen diinnionisierender Strahlung wird ein groBer Teil der erzeug-
ten Schidden (z.B. Einfachstrangbriiche am DNA-Molekiil) in der Zeit zwischen zwei
Fraktionen repariert. Bei Leichtionenbestrahlung sind diese Reparaturprozesse durch un-
terschiedliche Struktur der Schiiden (insbesondere vermehrtes Auftreten irreversibler
Doppelstrangbriiche) weitgehend unterdriickt [Blak80], [Her90], [Kraft90], [Scholz92].

3.) In den verschiedenen Phasen eines Zellzyklus weist eine Zelle unterschiedliche Fihig-
keiten zur Reparatur von Strahlenschéden auf. Besonders strahlenunempfindlich gegen-
iiber diinnionisierender Strahlung sind Zellen in der DNA-Synthesephase aufgrund einer
hohen Reparaturkapazitiit. Durch Hoch-LET-Strahlung wird die Strahlenunempfindlich-
keit eingeschriinkt, und der Inaktivierungseffekt einer Zelle ist weitgehend unabhiingig
von den einzelnen Zellzyklusphasen [Her90], [Kraft90], [Scholz92].

Zusammenfassend sind in Abb. 2 die strahlenbiologischen Eigenschaften eines Leichtionen-
strahls exemplarisch fiir einen Kohlenstoffstrahl dargestellt [Blak80], [Kraft90]. Fiir den un-
modifizierten Strahl steigt die Dosis mit wachsender Reichweite bis zum Bragg-Maximum
an und fillt dann steil ab. Gleichzeitig nimmt im Bragg-Maximum die biologische Effektivi-
tit zu und der Sauerstoffeffekt als typischer Indikator eines Hoch-LET-Effektes fiillt auf
Werte nahe bei 1 ab. Wird der Kohlenstoffstrahl durch Energievariation iiber einen grofieren
Tumorbereich verschmiert, hiingen die erreichbaren Werte fiir den Anstieg der biologischen
Wirksamkeit und den OER-Abfall von der benétigten Eindringtiefe und der Tumorbreite ab.
Allgemein gilt: je gréBer der Tumor ist und je tiefer er sitzt, desto geringer sind die Vorteile
der Leichtionenstrahlung. Trotzdem bleibt selbst fiir groe Tumorvolumina ein Vorteil der
Therapie mit leichten Ionen, verglichen mit konventionellen Therapiestrahlen, bestehen.
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Abb. 2: Relative Ionisation, biologische Wirksamkeit und Sauerstoffeffekt als Funktion der
Reichweite eines monoenergetischen (links), eines im Bragg-Peak auf 10 cm  (Mit-
te) bzw. auf 4 cm (rechts) aufgeweiteten Kohlenstoffstrahls der Energie von
400 MeV/u (monoenergetischer und auf 10 cm aufgeweiteter Strahl) bzw.
308 MeV/u (auf 4 cm aufgeweiteter Strahl) nach [Kraft90].

In [Blak80] werden verschiedene Strahlenarten anhand des Quotienten aus dem Produkt von
Dosis und RBW im Tumor und dem Produkt von Dosis und RBW im gesunden Gewebe
und anhand des OER verglichen. Fiir einen Tumor (Querschnittsfléiche 10+10 cm? ), der in
einer Tiefe von 10-14 cm liegt, bietet Kohlenstoff die weitaus beste Dosisverteilung bei ei-
nem deutlichen Hoch-LET-Effekt. Bei groSeren Tumortiefen (14-24 cm) ist der Vorteil
einer hohen biologisch wirksamen Dosis fiir alle geladenen Teilchen (Pion bis Neon) fast
gleich groB, wobei der Hoch-LET-Effekt bei Neon und Silicium am ausgeprigtesten ist.

Der biologisch hochaktive Bragg-Peak sollte moglichst nicht im gesunden Gewebe liegen.
Ein weiterer Vorteil von Leichtionen in der Tumortherapie ist die Moglichkeit, beim Einsatz
B*-radioaktiver Teilchenstrahlen mit einer Positronenkamera die Teilchenreichweiten und

damit die Lage des Bragg-Peaks in-vivo zu bestimmen. Dies erméglicht eine Verifikation
der Bestrahlungsplanung (Kap. 2.3).

Zusammenfassend ist festzustellen, dal Strahlen schwerer geladener Teilchen eine weit bes-
sere Dosisverteilung als alle anderen Strahlenarten verursachen. Fiir einen Teil der schweren
geladenen Teilchen, die Leichtionen, sind die an einen Tumor applizierbaren sehr hohen
physikalischen Dosen mit einer erhShten biologischen Wirksamkeit verbunden. Damit kann
ein Tumor sehr wirksam bei gleichzeitiger Schonung des umgebenden Gewebes bestrahlt
werden. Eine Kontrolle der Lage des Bragg-Peaks mittels PET ist moglich.

Die vorteilhaften Eigenschaften von Leichtionenstrahlen sind schon seit lingerer Zeit be-
kannt und wurden in einer experimentellen Therapie iiber 15 Jahre genutzt. Offene Proble-
me und ungeloste technische Prozeduren (z.B. Strahlfiihrungssystem, schnelles Strahlmoni-
toring, Patientensicherheit wihrend der Bestrahlung) verhinderten zusammen mit den hohen
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Kosten, die sich aus dem Bau der Beschleuniger zur Erzeugung ausreichend hochenergeti-
scher (mehrere Hundert MeV/u) Leichtionenstrahlen ergeben, bisher einen breiten Einsatz.
Auch ist die Frage der optimalen Kernladungszahl des Ions, die stark von den Unterschieden
in der biologischen Response im gesunden Gewebe und im Tumorgewebe abhiingt, noch
nicht endgiiltig geklirt. Trotz vieler Experimente zur Bestimmung aller wichtigen strahlen-
biologischen Parameter (wie z.B. OER, RBW, Fraktionierung) fehlt es derzeit an einer uni-
versellen Theorie, mit der diese Daten auf alle fiir die Therapie in Frage kommenden Ener-
gien und Ionen erweitert werden kénnen. Wie weit es spezielle Hoch-LET-Vorteile im klini-
schen Bereich gibt, mufl die weitere Forschung zeigen. Fiir einzelne Tumorarten konnte
trotz unzureichender Bestrahlungstechniken eine klinische Verbesserung von lokalen Tu-
morbehandlungen beim Einsatz von leichten Ionen aufgezeigt werden [Cast87], [Gade90].

2.2 Positronen-Emissions-Tomographie (PET)

Etwa die Hilfte der instabilen Isotope weist einen Protoneniiberschuf auf, wodurch es zur
Umwandlung von Protonen in Neutronen innerhalb der Kerne kommt [KfK81]. Eine Mog-
lichkeit hierfiir ist der bei leichten Elementen dominierende Zerfall eines Protons (B -
ProzeB), bei dem ein Positron (B+-Teilchen) und ein Neutrino emittiert werden. Die Positro-
nen besitzen ein kontinuierliches Energiespektrum mit einer Maximalenergie (E ) und
einer wahrscheinlichsten Energie bei etwa 1/3 E, . Wihrend das praktisch masselose und
elektrisch neutrale Neutrino ungehindert davonﬂlegt tritt das elektrisch positiv geladene Po-
sitron mit der umgebenden Materie in Wechselwirkung und wird in ungefihr 10™° s abge-
bremst. Dies geschieht durch eine Reihe von EinzelsttBen mit den umgebenden Elektronen,
bei denen das Positron immer wieder seine Richtung dndert. Deshalb ist die Strecke zwi-
schen dem Entstehungsort und dem Ruheort des Positrons wesentlich kleiner als die Strec-
ke, die zur Abbremsung auf einer geradlinigen Bahn nétig wire. Wurde ein Positron im um-
gebenden Material fast vollstidndig abgebremst (Restenergie ungefihr 10 eV), annihiliert es
mit einem Elektron, und es werden zwei Quanten von je 511 keV unter 180° emittiert.
Diese Vernichtungsstrahlung kann mit zwei gegeniiberliegenden Gammadetektoren in zeitli-
cher Koinzidenz nachgewiesen werden. Wegen der gleichzeitigen Entstehung der beiden
Photonen und ihrer entgegengesetzten Flugrichtung muf der Ort der Positronenvernichtung
auf der Verbindungslinie der beiden Detektoren liegen.

In der Positronen-Emissions-Tomographie werden lokale B*-Aktivititsverteilungen quanti-
tativ bestimmt. Dazu markiert man chemische Verbindungen, indem stabile Atome durch
ihre B*-radioaktiven Isotope ersetzt werden. Im Gegensatz zu anderen nuklearmedizinischen
Methoden bleiben die chemischen Eigenschaften der Verbindungen durch die radioaktive
Markierung nahezu unveriindert. Diese markierten Substanzen werden dem Patienten in ge-
ringen Mengen intravents injiziert oder mit der Atemluft verabreicht. Eine PET-Messung
beinhaltet die Registrierung der auf einer Vielzahl von Verbindungslinien zwischen jeweils
zwei Detektoren stattfindenden Annihilationen. Unter Verwendung von Bildrekonstruk-
tionsverfahren werden die gemessenen Koinzidenzen dann zu tomographischen Bildern, d.h.
Schnittbildern, der Substanzverteilung umgerechnet. Durch eine Folge von mehreren PET-
Messungen kann die zeitliche Anderung der Aktivititsdichte und damit der Umsatz der be-
treffenden Substanz gemessen werden, der iiber kinetische Modelle auf physiologische und
pathophysiologische Parameter bezogen wird. Die Geometrie der Vernichtungsstrahlung er-
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laubt eine exakte Beriicksichtigung der Schwiichung im Korper, so daB die Aktivitédtskon-
zentrationen absolut bestimmt werden konnen. Diese Moglichkeit der absoluten Quantifizie-
rung ist der entscheidende meBtechnische Vorteil von PET gegeniiber anderen nuklearmedi-
zinischen Verfahren, mit denen lediglich qualitative Aufzeichnungen durchgefiihrt und
normierte Umsatzraten ohne absolute Konzentration gemessen werden konnen. PET bietet
damit die Mdglichkeit, physiologische und pathophysiologische Vorgédnge in Organen oder
Korpergeweben von aulen und in-vivo quantitativ zu verfolgen.
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Abb. 3: Ausschnitt aus der Nuklidkarte [KfK81] mit den stabilen Elementen (grau) der
Kernladungszahl 5<7<10 und deren B+—radioaktiven Isotopen. Angegeben sind
die Halbwertszeit T\, und die maximale Positronenenergie E; . in MeV.

Biologisch wichtige leichte Elemente des menschlichen K&rpers wie auch die fiir eine

Leichtionen-Tumortherapie in Frage kommenden Ionen bes1tzen B*-radioaktive Isotope.

Eine Zusammenstellung dieser leichten Elemente und deren B*-radioaktiver Isotope ist in

Abb. 3 enthalten. Einen Uberblick iiber die klinische Relevanz der PET und einen Vergleich

mit anderen bildgebenden Verfahren enthilt [H6r91]. Praktische klinische Anwendung fin-

det die PET unter anderem bei Untersuchungen des Gehirns (z.B. Bestimmung des Hirn-
stoffwechsels und seiner Verinderungen bei psychiatrischen Erkrankungen, Epilepsie, beim

Altern und bei Parkinsonscher Erkrankung [Heiss851), des Herzens (z.B. Bestimmung des

Herzmuskelstoffwechsels und seiner Veriinderung bei Mangeldurchblutungs-Zustinden)

und der Lunge (z.B. Lungenfunktionsstudien), aber auch bei Tumortherapieplanung und -

kontrolle [Wien89], [Ost92].
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Grundlage der Wirkungsweise eines PET-Detektors ist der koinzidente und ortsempfindli-
che Nachweis der beiden unter 180° emittierten Annihilationsquanten. Neben den ge-
wiinschten, echten Koinzidenzen treten jedoch auch Effekte auf, die zu einer Verfilschung
in der abgebildeten Aktivititsverteilung fiihren und deshalb korrigiert werden miissen (Abb.
36 in Anhang C). Aus den auftretenden MeBeffekten und den MeBaufgaben lassen sich die
folgenden Anforderungen an einen PET-Detektor ableiten:

— Nachweis von Einzelphotonen mit hoher Wahrscheinlichkeit bei moglichst kleinem
Detektorvolumen

— Messung der im Detektor deponierten Energie

— gute Koinzidenzzeitauflosung

— Verarbeitung hoher Zihlraten

— gleichférmige Abbildungseigenschaften iiber das gesamte Gesichtsfeld des Tomographen

— praxisfreundliche, robuste und dauerhafte Detektorgestaltung.

Die Wabhrscheinlichkeit fiir das Auftreten von MeBfehlern héngt sehr von der Aktivititsver-
teilung, dem eingesetzten Detektortyp und der Geometrie des Tomographen ab. Eine voll-
stindig fehlerfreie Messung ist schon aus Griinden einer endlichen Energie- und Zeitaufls-
sung nicht moglich. Hinzu kommt, dal die Detektorparameter einerseits sehr unterschied-
lich auf die Abbildungseigenschaften eines Tomographen wirken und andererseits sehr
komplex voneinander abhéngen. Dies erfordert in der Regel eine Optimierung der verschie-
denen Parameter. Hierzu wurde das Beispiel des Einsatzes von Zwischenschichtkollimato-
ren (Septen) ausfiihrlich untersucht [Thom90]. Kollimatoren aus Material mit einer hohen
Photonen-Absorptionswahrscheinlichkeit werden zwischen die Detektorebenen eingefiigt
und dienen der Abschirmung von gestreuten y-Quanten. Beim Einsatz der Septen erfolgt
praktisch nur eine 2D-Detektion in mehreren Schichten, d.h. es werden nur Koinzidenzli-
nien in zueinander parallelen Ebenen registriert. Entfernt man die Septen, werden auch
schrig zur tomographischen Achse liegende Koinzidenzlinien registriert (3D-Detektion
bzw. Volumenabbildung). Die Folge ist ein starkes Ansteigen der echten Koinzidenzzihlra-
te. Dies kann zur Verbesserung der Statistik, der Reduzierung der Mefzeit oder der appli-
zierten Dosis benutzt werden. Gleichzeitig erhht sich jedoch auch der Anteil der Streukoin-
zidenzen (Koinzidenzen, bei denen mindestens einer der beiden Annihilationsquanten aufer-
halb des Detektors gestreut wurde) und zufilligen Koinzidenzen. Wihrend eine Erhhung
nur der Anzahl der echten Koinzidenzen (T) zu einer verbesserten Bildqualitit fithrt, ver-
schlechtert die VergroBerung des Anteils der Streukoinzidenzen (S) und zufilligen Koinzi-
denzen (R) an den gemessenen Koinzidenzen die Abbildung einer Positronenemittervertei-
lung. Beide Faktoren werden in der fiir die Bildqualitit entscheidenden effektiven Zihlrate
7. beriicksichtigt, die durch die Anzahl der Koinzidenzen entsprechend

T
Zg=T 2.1
of (T+S+R) @b

definiert ist [Der80]. Der Quotient aus echten Koinzidenzen und der Summe aus echten
Koinzidenzen, Streukoinzidenzen und zufilligen Koinzidenzen wird auch als Bildkontrast
und die Wurze] aus Z g als Signal-Rausch-Verhiltnis (SNR) bezeichnet. In Abhiingigkeit
von der GroBe und Konzentration der Aktivitiitsverteilung, der GroBe des Streumediums
und der Geometrie des Tomographen ist sowohl eine Verschlechterung als auch eine Ver-
besserung der effektiven Zihlrate durch Entfernen der Septen moglich. Verbesserte Abbil-
dungseigenschaften durch 3D-Datensammlung wurden besonders fiir Studien an kleinen
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Tieren (Durchmesser kleiner 10 cm) [Lec92], aber auch fiir einige Ganzk&rper-PET-Studien
am Menschen [Cher92] nachgewiesen. Deshalb werden verstirkt Anstrengungen unternom-
men, die 3D-Datensammlung als praktischen Bestandteil der PET zu installieren.

Neben den bereits erwihnten, eine PET-Messung verschlechternden Effekten soll auf zwei
physikalische Details hingewiesen werden, die die Ortsauflosung in der PET prinzipiell be-
schrinken:

1.) Die Entfernung zwischen dem eigentlich gesuchten Ort des zerfallenden radioaktiven
Nuklids und dem gemessenen Vernichtungsort des emittierten Positrons hiingt von der
Energie des Positrons und der Dichte der abbremsenden Materie ab. Die maximale
Reichweite von Positronen mit einer Energie von 1 MeV betrigt in Wasser 4,4 mm, in
Luft 410,5 mm und in kompakten Knochen (ICRU-Standard) 1 mm [ICRUS84]. Bei Pri-
zisionsmessungen von Positronenendpunktverteilungen fiir Bp_ Ue., %Ga- und ¥Rb-
Punktquellen in Wasser (die maximalen Positronenenergien sind 0,64 MeV, 0,96 MeV,
1,90 MeV und 3,35 MeV) lagen jeweils 50 % der Endpunkte in einem Kreis um die
Punktquelle mit einem Radius von 0,31 mm, 0,6 mm, 1,6 mm und 3,8 mm [Der82]. Fiir
die daraus folgende Auflosungsverschlechterung im rekonstruierten Bild von PET-
Messungen wird in [Wien89] als Faustregel 1 mm Halbwertsbreite (FWHM) pro MeV
maximale Positronenenergie abgeschitzt.

2.) Aufgrund der Positronenrestenergie bei der Annhilation kommt es bei der Emission der
beiden Vernichtungsquanten zu kleinen Winkelschwankungen. Fiir die Annihilation in
Wasser wurde eine gauBférmig verteilte Winkelabweichung mit einer Halbwertsbreite
von 0,3° um 180° gemessen [Col65]. Die daraus folgende Aufldsungsverschlechterung
im rekonstruierten Bild betrigt je nach Detektorkonfiguration 1-2 mm FWHM [Ost92].

Die physikalische Grenze der mit PET erreichbaren rdumlichen Auflésung liegt damit bei
2-3 mm [Wien89]. Diese wurde mit dem Einschichttomographen DONNER 600, der eine
Ortsauflosung in der rekonstruierten Aktivitdtsverteilung von 2,6 mm FWHM in der Mitte
des Gesichtsfeldes des Tomographen aufweist, erreicht [Der88]. Einen Uberblick iiber die
Entwicklungsgeschichte der Positronen-Emissions-Tomographen und die in ihnen verwen-
deten Detektoren enthalten z.B. die Arbeiten [Bro81], [Der82], [Tan87], [Mue88] und
[Bud90]. Neueste, kommerziell verfiigbare PET-Scanner [Siem93], [GE93] sind ringftrmi-
ge Mehrschichttomographen, die mehrere tausend kleine Szintillatorkristalle aus Bismutger-
manat (BGO), iiber eine Lichtleitschicht an Photomultiplier (PMT) gekoppelt, verwenden.
Das Verhiltnis aus der Anzahl der Kristalle zur Anzahl der PMT betriigt bis zu 16, und
wahlweise konnen diese Tomographen mit oder ohne Septen betrieben werden. Typische
Systemparameter dieser Geriitegeneration sind: Ortsauflgsung im rekonstruierten Bild trans-
axial 4 mm und axial 5 mm FWHM in der Mitte des Gesichtsfeldes des Tomographen,
Energieauflosung 20 %, Koinzidenzeffektivitiat (Verhiltnis von registrierten Koinzidenzen
zu Annihilationsereignissen) bei Verwendung der Septen 200 kcps bei einer Aktivitit von
37 kBq pro ml (kcps steht fiir 1000 registrierte Koinzidenzereignisse pro Sekunde), Erho-
hung der Koinzidenzeffektivitit um den Faktor 5 beim Entfernen der Septen, Koinzidenz-
zeitauflosung 6 ns, maximale Systemzihlrate 5000 kcps. Anfang der 80er Jahre begann die
Entwicklung einer weiteren Gruppe von Tomographen. Diese TOF-PET (time-of-flight-
PET) bestimmen die Flugzeit der beiden Annihilationsquanten, um damit den Vernichtungs-
ort der Positronen auch auf der Ereignisgeraden zwischen zwei Detektoren zu lokalisieren.
Eine derzeit bestimmbare Zeitdifferenz von ca. 300 ps in der Ankunft der zwei Annihila-
tionsquanten am Detektor entspricht einer Wegstrecke von 9 cm bei Lichtgeschwindigkeit
und fithrt zu einer Ortsauflésung von 4,5 cm FWHM.
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2.3 Prinzip der Reichweitemessung von leichten Ionen mittels PET

Um die Vorteile der Leichtionen-Tumortherapie optimal zu nutzen, ist die exakte Bestim-
mung der Lage des biologisch hochwirksamen Bragg-Peaks im zu behandelnden Gewebe
notwendig. Der Bragg-Peak kann durch Ermittlung der Reichweite lokalisiert werden, da
Bragg-Peak und Reichweite von Leichtionen bis auf wenige zehntel Millimeter zusammen-
fallen. In [Schwa90] ist dieser Zusammenhang z.B. fiir einen 500 MeV/u *°Ne-Strahl darge-
stellt und in [Chat89a] wird fiir einen *Ne-Strahl der Unterschied mit kleiner als 1 mm an-
gegeben. Um den Bragg-Peak eines stabilen Ionenstrahls in Wasser in einer Tiefe von
30 cm zu positionieren, ist eine Einschuenergie von 850 MeV/u fiir Argon, 600 MeV/u fiir
Neon, 440 MeV/u fiir Kohlenstoff, 220 MeV/u fiir Helium und Wasserstoff erforderlich.
Durchqueren die leichten Ionen zwischen dem Eintrittspunkt an der Oberfliche des Patien-
ten und dem Tumor verschiedene Substanzen (z.B. Knochen, Muskel, Blut, Fett, Luft), so
ist die genaue Berechnung der Reichweite schwierig, da die Informationen iiber das zu
durchquerende Gewebe aus Rontgen-CT-Aufnahmen stammen, die nur Aussagen tiber die
Absorption von Rontgenstrahlen machen und fehlerbehaftet sind [Jes93]. AuBerdem kann es
zur Anderung des physiologischen Zustandes des Patienten kommen, da zwischen Rntgen-
CT-Aufnahme und Therapie meist eine Zeitspanne von mehreren Tagen liegt. Fiir die so be-
rechneten Reichweiten wurden deshalb besonders fiir tiefliegende Tumoren im Thoraxbe-
reich Fehler von grofer als 10 mm bestimmt [Chat89a]. Deshalb ist eine direkte Messung
der Reichweite wiinschenswert. In Berkeley wurde fiir die dortige Leichtionen-
Tumortherapie ein Verfahren entwickelt, bei dem die Reichweite bis auf etwa einen Milli-
meter genau bestimmt werden kann. Dazu wird vor der Behandlung in einer Diagnosebe-
strahlung der Therapiestrahl (z.B. ’Ne) durch einen B*-radioaktiven Strahl des Nachbariso-
tops desselben Elementes (z.B. Ne) ersetzt. Dessen Reichweite wird durch den B+—Zerfall
der abgebremsten Ionen mit der Technik der PET bestimmt (siche Abb. 4).

Positronen-
l l l I }I kamera

511 keV 7y-Strahlung

B*-radioaktiver Strahl

(z.B. *Ne)

FITT

Abb. 4: Prinzip der Reichweitemessung von leichten Ionen mittels PET nach [Llac84].
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Die im vorigen Abschnitt erlduterten Zusammenhénge und Anforderungen der PET (z.B.
Effekte, MeBeffektkorrektur) konnen prinzipiell auf den neuen Einsatzzweck iibertragen
werden. Jedoch gibt es wichtige Unterschiede zwischen dem Einsatz der PET in der Nu-
klearmedizin und dem Einsatz zur Reichweitemessung, die in Tab. 1 aufgefiihrt sind.

Tab. 1: Vergleich der Anforderungen beim Einsatz der PET in der Leichtionen-Tumorthera-
pie und in der Nuklearmedizin.

PET in der Leichtionen- nuklearmedizinisches PET
Tumortherapie
Einsatzzweck Reichweitemessung von quantitative Bestimmung von
B*-radioaktiven Ionen Tracer-Aktivitédtsverteilungen
cinsetzbare Isotope | '011C, 3N, 14150, M8 1819\ | 11, BN 150 185 88G, 77Ky, 2Rb
applizierte 0,1...10kBq 50...2000 MBq
Aktivitit (implantiert) (injiziert, inhaliert)
MeBzeit pro Studie $ ... min s..h
Quellverteilung punktformig grofe Ausdehnung,
komplexe Struktur
Untergrund- gering (auBerhalb der sehr unterschiedlich,
aktivitit Teilchenextraktion) oft sehr hoch
Koinzidenz- so groB wie moglich so groB wie bei gleichzeitig ho-
effektivitiit her Ortsauflosung moglich
Ortsauflosung besser als ca. 10 mm FWHM | so gut wie bei gleichzeitig hoher
Koinzidenzeffektivitit moglich
Koinzidenzzihlrate 10%..10° pro s 10*...10" pro s
Detektor- Plattendetektoren / Ringseg-
geometrie menttomograph (einge- Ringtomograph (2n-Detektion)
schriinkter Winkelbereich)

Wesentlich sind die unterschiedlichen Aktivitdtsverteilungen beider Einsatzgebiete. Auch
sind die in der Nuklearmedizin zum Einsatz kommenden Ringtomographen zur Reich-
weitemessung ungeeignet, da diese zu einer Kollision zwischen Strahlfiihrung, Patien-
tenpositionierung und PET-Scanner fiihren. Geht man von einer an einen Tumor pro Frak-
tion zu applizierenden Dosis von etwa 1 bis 5 Gy aus, dann kdnnen zur Kontrolle der Be-
strahlungsplanung 100 mGy als maximal akzeptable Dosis angesehen werden. Zum Ver-
gleich sei eine typische applizierte Dosis von 10 mGy in einer nuklearmedizinischen Unter-
suchung (z.B. Rontgen-CT-Aufnahme) genannt. Legt man eine maximale Patientendosis
von 100 mGy, ein Verhiltnis der Hohe des Bragg-Maximums zur Plateauhthe in der Tie-
fendosisverteilung von 3 [Tobi79], eine Ionenreichweite von 15 cm, eine konstante Fluf3-
dichte des Beschleunigers von 10° Teilchen pro cm® und s und einen Strahldurchmesser von
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5 mm zugrunde, ergibt eine Abschitzung der nach der Bestrahlung am Ende der Reichweite
von ''C-, PN-, 1*0O-, F- und "Ne-Strahlen injizierten Aktivitdt einen Wert von 0,1 bis
2,1 kBq (siehe auch [Llac84]). Die groBte Aktivitit wird mit °Ne- und die kleinste Aktivitiit
mit '!C-Strahlen erreicht. Die Beschleunigerparameter entsprechen den mit der Beschleu-
nigereinrichtung der GSI Darmstadt erreichbaren Werten. In einer einminiitigen Messung
unmittelbar nach der Bestrahlung werden dann auf der Grundlage der zuvor abgeschiitzten
injizierten Aktivititen ca. 4,7+%10* Gammapaare bei Implantation von Ne- und ca.
6,0#10° Gammapaare bei Implantation von 'C-Tonen emittiert.

Die in Berkeley entwickelte und in der dortigen Leichtionen-Tumortherapie zur Reichweite-
messung eingesetzte Doppelkopf-Positronenkamera PEBA II besteht aus zwei Detektoren,
die beide aus je 8+8 BGO-Kristallen mit der Abmessung von 1,25%1,25%3,00 cm? aufgebaut
sind. Jeder Kristall ist individuell an einen PMT gekoppelt und die Kamera mift stationdr,
d.h. es wird auf eine Bewegung der Kamera wihrend der Messung zur Verbesserung der
Ortsauflosung verzichtet. Damit wird eine Koinzidenzeffektivitit von 490 registrierten
Koinzidenzen pro Sekunde bei einer punktférmigen Quellaktivitit von 37 kBq, einem
Detektorabstand von 34 cm und einer unteren Energieschwelle von ca. 375 keV fiir jeden
Kristall erreicht [Llac84]. Dies entspricht einem Anteil der registrierten Koinzidenzen an
den Annihilationsereignissen von 1,32 %. Das rekonstruierte Gesichtsfeld (FOV) des Detek-
tors betriigt 9¥9 cm® und die zur Rekonstruktion einer Aktivititsverteilung bendtigte Zeit be-
trigt etwa eine Minute. Eine Rekonstruktion der implantierten Aktivititsverteilung ist nur in
der zu den Detektoren parallelen Mittelebene gegeben. Die 2D-Ortsauflésung im rekon-
struierten Bild in der Mitte des Gesichtsfeldes der Kamera betrug 7,5 mm FWHM und
konnte durch den Einsatz eines geeigneteren Bildrekonstruktionsalgorithmus auf 6,5 mm
FWHM verbessert werden. Diese Ortsauflssung erlaubte eine Genauigkeit der aus dem
Schwerpunkt der Aktivititsverteilung bestimmten Reichweite der Ionen von +1 mm bei ei-
ner Aktivitit der implantierten Ionen von 3,7 kBq. Eine Messung wihrend der Strahlimplan-
tation erfolgte nicht.

Zur Anpassung der Dosisverteilung an das Tumorvolumen wurden bei der Bestrahlung mit
leichten Ionen in Berkeley hauptsichlich Absorbermaterialien verwendet. Die Absorber
weiten jedoch den Strahl auf, begrenzen das Strahlungsfeld und reduzieren die Eindringtie-
fe. Vorteilhafter ist es, das Tumorvolumen in #quidistante Schichten gleicher Teilchenreich-
weiten (und damit gleicher Teilchenenergie) zu zerlegen und diese Schichten mit einem be-
wegten, fokussierten Strahl abzutasten. Schicht fiir Schicht wird mit unterschiedlicher
Teilchenenergie das Tumorvolumen vom Bragg-Peak des Strahls rasterformig bestrahlt.
Dieser Weg der tumorkonformen Bestrahlung wird an der GSI Darmstadt mit dem dort in-
stallierten Rasterscanner verfolgt [Hab94]. Die Strahlablenkung erfolgt durch schnelle Ma-
gnete und die Teilchenenergie kann von Puls zu Puls des Synchrotrons variiert werden.
Durch Anderung der Schreibgeschwindigkeit des Strahls erreicht man dann die gewiinschte
Dosisverteilung. Diese Art der Bestrahlung stellt neue Anforderungen an die einzusetzende
Positronenkamera, die mit PEBA II nicht erfiillt werden. Insbesondere ist die Bestimmung
der Reichweite der Ionen im Patienten nicht mehr ausreichend, sondern zur zusitzlichen
Kontrolle der Strahlauslenkung ist die Messung der Position der abgebremsten Ionen erfor-
derlich. Hierzu ist ein Koinzidenzdetektor mit méglichst guter Ortsauflosung und groBem
Raumwinkel die Voraussetzung, um die notwendige hohe 3D-Ortsauflésung in der rekon-
struierten Aktivititsverteilung zu erhalten.

Zustitzlich zu einer Kontrolle der Behandlungsplanung ist die Bestimmung der Dosisvertei-
lung des Therapiestrahls in den einzelnen Fraktionen wiinschenswert. Denkbar ist, diese
durch geeignete Algonthmen aus der mittels PET gemessenen und durch Fragmentation des
Therapiestrahls erzeugten B*-Verteilung abzuleiten. Eine Bestimmung der dabei von der Po-
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sitronenkamera zu verarbeitenden Zihlrate erfordert die Kenntnis des Fragmentierungspro-
zesses des Therapiestrahls. Bei der Bestrahlung von Polymethylmethacrylat [PMMA - Dich-
te: 1,18 g/em’, Summenformel: (C;0,H,) ] mit 2C-, 1N-, °0-, °F- und *’Ne-Strahlen, bei
der in einer Tiefe von 15 cm eine Dosis von 5 Gy in einem Volumen von 1 dm® appliziert
werden soll, erzeugen durch Fragmentation zwischen 6,3 % ('2C) und 11,3 % (**Ne) der
Primiérteilchen einen Positronenemitter im PMMA [Hasch94a), [Hasch94b]. Legt man die
bei der Bestrahlung erzeugte Positronenemitterverteilung, eine Teilchenextraktion des Be-
schleunigers von 5#10® Ionen pro Beschleunigerzyklus (Spill), eine idealisierte Dauer der
Teilchenextraktion (Spillextraktionsdauer) von O s und eine Spillextraktionsperiode von 2 s
zugrunde, so ergibt sich z.B. 1 s nach dem Ende der Bestrahlung eine Annihilationsrate im
PMMA zwischen 5%10° und 9+10° pro s. Die groBte Aktivitit wird dabei mit einem *°Ne-
und die kleinste Aktivitit mit einem '“N-Strahl erzeugt. Bei gepulsten Beschleunigern ist
eine Messung auch in den Pausen der Teilchenextraktion der Beschleunigerzyklen wiin-
schenswert, um besonders bei kurzlebigen Positronenemittern (Halbwertszeiten im Bereich
einiger Sekunden) die Nachweiseffektivitit zu erhohen.

Zusammengefallt ergeben sich gegeniiber dem Einsatz von PEBA II zusitzlich folgende An-
forderungen, die die Entwicklung einer verbesserten Positronenkamera bedingen:

— groBerer Raumwinkel des Detektors

— hohe 3D-Ortsaufldsung der rekonstruierten Aktivitdtsverteilung

— ein auf mindestens 10%10%10 cm® erweitertes FOV

— Detektorabstand von ca. 60 cm

— Messung der Aktivitétsverteilung auch in den Extraktionspausen der Beschleunigerzyk-
len

— bis zu ca. 100...1000-fach hohere zu verarbeitende Koinzidenzzihlraten.

Diese neu zu entwickelnde Kamera soll zeiteffektiv und flexibel, d.h. modular aus kommer-
ziell verfiigbaren Komponenten, aufgebaut werden. Der Aufbau dieser Kamera kann dabei
aus zwei planaren grofflichigen Detektoren erfolgen. Jedoch ist auch die Installation eines
Ringtomographen mit Liicken fiir die Strahifiihrung am Leichtionenstrahl einer Therapieein-
heit denkbar.
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3 Analyse von Positronenkamerasystemen

3.1 Analyse der Gammadetektionsprinzipien

Die physikalischen Prozesse, die es erméglichen, Teilchen nachzuweisen, unterscheiden
sich fiir neutrale und geladene Teilchen. Photonen kénnen durch Photoeffekt, Compton-
effekt oder Paarbildung mit Materie wechselwirken (sieche Anhang B) und erzeugen dort ge-
ladene Sekundirteilchen. Erst die geladenen Sekundirteilchen werden direkt durch die
Energielibertragung infolge Jonisationsbremsung im Detektormaterial registriert (siche An-
hang A). Fiir den Nachweis von Gammastrahlung existiert eine Vielzahl von Detektionssy-
stemen. Die beim Einsatz in der PET an ein Detektorsystem gestellte Anforderung eines
koinzidenten, ortsempfindlichen und energieabhingigen Nachweises einzelner Annihila-
tionsquanten schrinkt die einsetzbaren Gammadetektoren stark ein. Um eine moglichst gute
Orts- und Energieauflosung zu erreichen, ist eine grofe Photoeffektwahrscheinlichkeit bei
kleinstméglichem Anteil an erzeugter Streustrahlung und ein schnelles Abbremsen der er-
zeugten Sekundirelektronen erforderlich. Geeignet sind deshalb Materialien mit einer hohen
effektiven Kernladungszahl und Dichte (Gl. A.4 und B.4). Nach Absorption der Annihila-
tionsquanten im Detektormaterial kdnnen die dabei erzeugten Sekundérelektronen sofort in
der Detektorschicht den MeBeffekt hervorrufen (z.B. Ge(Li)-Halbleiterdetektor). Sie kénnen
aber auch direkt aus der Detektorschicht emittiert werden (Bleikonverter) oder zur Emission
von Szintillationslicht mit Energien von einigen eV (Szintillatoren) aus der Detektorschicht
fiihren. Zur Detektion dieser emittierten Sekundérstrahlung sind dann verschiedene Nach-
weisgerite geeignet.

Eine ortsempfindliche Detektion von Elektronen und Szintillationsquanten ist mit der im
Jahr 1968 entwickelten Vieldraht-Proportionalkammer (MWPC) [Char68] moglich. Haupt-
merkmal dieses Detektors ist die Anordnung einer aus #quidistanten Anodendrihten beste-
henden Ebene zwischen zwei Katodenebenen. Dabei wirkt jeder Anodendraht wie eine un-
abhingige Proportionalkammer und die Detektoreigenschaften entsprechen denen einer ein-
fachen Proportionalkammer. Inzwischen ist eine Vielzahl von MWPC-Konstruktionen fiir
die verschiedensten Einsatzzwecke bekannt. Aufgrund der extrem geringen Photoeffekt-
wahrscheinlichkeit in Gasen ist ein direkter Nachweis von Annihilationsquanten in einer
MWPC wenig erfolgversprechend. Deshalb kommen Festkorperkonverter, bestehend aus
Bleiverbindungen oder Szintillatormaterialien, zur Erzeugung von Sekundirelektronen bzw.
niederenergetischen Szintillationsquanten, die dann von der MWPC registriert werden kon-
nen, zum Einsatz. Der Aufbau eines PET-Detektors aus der Kombination von Bleikonverter
und MWPC ist eine sehr kostengiinstige Variante, mit der sich Ortsauflosungen von etwa
2 mm iiber sehr groBe Detektorflichen (bis zu einigen Quadratmetern) erreichen lassen.
Deshalb wurden von mehreren Gruppen solche PET-Detektoren als Alternative zu kommer-
ziell erhiltlichen Tomographen auf der Basis von Szintillatorkristallen aufgebaut und kli-
nisch eingesetzt [Jeav83], [McK88a], [Bat88], [Delgu88]. Eine Vielzahl an Konverterfor-
men und -verbindungen wurde inzwischen untersucht, wobei die erfolgversprechendsten
Varianten einer PET-Kamera fiir klinische MeBlaufgaben derzeit die Verwendung gefitzter
Bleikatoden [Bat84] oder mit kleinen Lochern versehener Konverterstacks aus alternieren-
den Blei- und Glasfiberschichten [Jeav83] sind. Letzterer Detektortyp wird auch als "high
density avalanche chamber”, kurz HIDAC, bezeichnet und kann als repriisentativer Vertreter
der Bleikonverter-MWPC-Detektoren angesehen werden. Ein Teil der durch die Annihila-
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tionsquanten infolge Comptonstreuung und Photoeffekt in der Bleiwand des Konverters er-
zeugten Elektronen gelangt in das Gasvolumen. Aufgrund der Abhingigkeit der Wahr-
scheinlichkeit fiir das Freisetzen der Elektronen aus dem Blei von deren Entstehungsort in
der Wand und von der Elektronenenergie ist eine explizite Energieauflosung mit HIDAC-
Detektoren nicht moglich. Einen Vergleich zwischen HIDAC und einem kommerziell ver-
fiigbaren BGO-Ring-Scanner enthilt die Arbeit [Town88]. Die Hauptmerkmale der Gasde-
tektoren sind hohe Ortsauflosung und 3D-Volumenabbildung bei geringer Koinzidenzeffek-
tivitét, potentiell hohem Untergrund infolge Streukoinzidenzen (keine explizite Energiemes-
sung) und zufilliger Koinzidenzen, sowie niedrige Kosten. Ein typisches Einsatzgebiet
dieses Detektortyps sind deshalb PET-Studien an kleinen Tieren. Fiir den Einsatz als PET-
Detektor in der Leichtionen-Tumortherapie sind HIDAC-Detektoren besonders wegen der
geringen Koinzidenzeffektivitit und der fehlenden expliziten Energieaufldsung weniger ge-
eignet. Die in der Arbeitsgruppe im Forschungszentrum Rossendorf fiir tierexperimentelle
Studien entwickelte und einsatzfihige HIDAC-Kamera [Manf88] kann jedoch fiir erste
Strahlexperimente unter anderem zur Erprobung des MeBregimes verwendet werden, wiih-
rend zeitgleich eine Positronenkamera mit insgesamt besseren Abbildungseigenschaften,
insbesondere einer hoheren Koinzidenzeffektivitt, aufgebaut wird.

Eine VergroBerung der Koinzidenzeffektivitit von HIDAC-Detektoren unter Beibehaltung
der guten Ortsauflosung kann durch Ersatz der Bleikonverter durch dichte anorganische
Szintillatorkristalle mit einer bedeutend groferen Photoeffektwahrscheinlichkeit und Regi-
strierung des erzeugten Szintillatorlichtes in einer MWPC erfolgen. Diesen Weg verfolgen
mehrere Gruppen [Mine88], [Schot88], [Char89], [Tav92]. Das Gas mit der niedrigsten be-
kannten Ionisationsenergie ist TMAE (tetrakis dimethylamine ethylene) mit einer Ionisa-
tionsschwelle von 5,4 eV (dies entspricht einer Wellenléinge 1 von 230 nm) [Dang90]. Der
Umgang mit TMAE ist kompliziert, da es chemisch extrem reaktiv ist. Der einzige anorga-
nische Szintillator mit hoher Dichte, der eine ausreichend hohe Szintillationslichtenergie fiir
eine erfolgreiche Auslese durch eine mit TMAE gefiillle MWPC aufweist, ist BaF, (Wellen-
linge des Maximums im Emissionsspektrum I bei 220 nm). Die mit dieser Detektoran-
ordnung erreichbare Anzahl an erzeugten Photoelektronen (typisch sind 10 Photoelektronen
pro absorbierten Annihilationsquant [Schot88]) fiihrt zu einer sehr schlechten Energieaufls-
sung (z.B. 80 % FWHM fiir E, = 662 keV [Mine88]). Einen Ansatzpunkt fiir eine mégliche
Kombination von Gaskonverter und MWPC bietet die Arbeit von [Dang90]. In ihr wird ein
PET-Detektor vorgeschlagen, bei dem die Annihilationsquanten in einem Szintillatorgas
(Xenon) Sekundirelektronen erzeugen, die ihrerseits dann zur Entstehung von Szintilla-
tionslicht fithren. Dieses Szintillationslicht wird iiber eine CsI-Photokatode in Elektronen
konvertiert, die in einer MWPC nachgewiesen werden. Dabei kann die Flugzeitdifferenz der
beiden Annihilationsquanten zur Ortsauflsung auf der Verbindungslinie zwischen zwei De-
tektoren genutzt werden (TOF-PET). Die abgeschitzte, zu geringe Zihlrate, die mit einem
solchen Detektor verarbeitet werden kann, und die niedrige Koinzidenzeffektivitit kdnnen
den Vorteil einer zu erwartenden guten 3D-Ortsaufldsung von 3-5 mm nicht kompensieren.
Der Einsatz einer Vielzahl anorganischer Szintillatoren ist mdglich, wenn die Szintillatoren
statt an MWPC an eine zweite Gruppe von photoempfindlichen Nachweisgeriten gekoppelt
werden. Diese Nachweisgeriite, zu denen Photomultiplier (PMT), Mikrokanalplatten (MCP)
und Festkorperphotodetektoren (FKPD) gehoren, erzeugen aus dem vom Szintillator emit-
tierten und eventuell iiber einen Lichtleiter weitergeleiteten Lichtimpuls in einer photoemp-
findlichen Schicht Elektronen. Diese das elektrische Signal darstellende Ladung wird nach-
folgend meist noch verstirkt.

Die meisten PET-Detektoren sind aus Szintillatoren, gekoppelt an PMT, aufgebaut. PMT
bestehen in der Regel aus Eingangsfenster einschlieBlich Photokatode, Dynodenstruktur und
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Anode. Die Dynoden dienen zur Beschleunigung der durch die Photokatode freigesetzten
Elektronen und zur Erzeugung von Sekundirelektronen auf ihren Oberflichen. Bei mehr-
kanaligen PMT konnen die Anoden verschiedene Bauformen aufweisen, z.B. diskrete
Anoden oder kontinuierliche Anoden in der Form von gekreuzten Anodendrihten, Wider-
standsanoden, Keil-und Streifenanoden. Photomultiplier weisen jedoch eine Reihe von
Nachteilen auf, die zur Suche nach alternativen Detektionsmoglichkeiten fijhren. Diese
Nachteile sind:

— geringe Quantenausbeute (Anteil der Lichtquanten, die in Elektronen konvertiert werden)
der Photokatode (typisch sind 20 %)

— relativ groBe Abmessungen (Durchmesser > 10 mm und Linge > 20 mm)

— Empfindlichkeit gegeniiber duBeren magnetischen Feldern

— Empfindlichkeit gegeniiber mechanischen Belastungen

— hobe elekirische Verlustleistung im Dynodenspannungsteiler (typisch 1W)

— erforderliche stabile Hochspannung Uy, da die Ladungsverstirkung exponentiell von Uy
abhingt.

Mikrokanalplatten bestehen aus Photokatode und einem Feld von parallelen Kaniilen, die als
Miniatur-Elektronen-Vervielfacher angesehen werden kénnen. Typische Durchmesser der
Kanile liegen bei 6...100 pm und das Verhiltnis Linge zu Durchmesser bei ca. 40...100.
Die Kanalwinde miissen Sekundirelektronen leicht emittieren kénnen und gleichzeitig
durch ihre Halbleitereigenschaften eine von auBen angelegte Spannung kontinuierlich teilen
(jeder Kanal ist also gleichzeitig eine kontinuierliche Dynode). Durch den Einsatz von Mi-
krokanalplatten anstelle des Dynodensystems der PMT kann die Empfindlichkeit gegeniiber
duBeren magnetischen Feldern herabgesetzt und die Zeitauflosung verbessert werden, je-
doch verbleiben solche Mingel wie geringe Quantenausbeute der Photokatode und mechani-
sche Empfindlichkeit. Mikrokanalplatten sind teurer als konventionelle Photomultiplier, ha-
ben eine viel kiirzere Lebensdauer und das Verhiltnis von empfindlicher Photokatodenfli-
che zur dufleren Stirnfliche ist mit etwa 0,1 viel schlechter als bei konventionellen Photo-
multipliern (0,5) [Ham90]. Verglichen mit dem Einsatz von PMT ist deshalb bei der Ausle-
se von Kiristallen durch Mikrokanalplatten in einer 2D-Detektoranordnung entweder der
Einsatz von Lichtleitern erforderlich oder es wird eine bedeutend kleinere Packungsdichte
(empfindliche Detektorfliche dividiert durch Detektorgesamtfléiche) aufgrund groBerer Kri-
stalliicken erreicht. Der Einsatz von Lichtleitern wiederum fiihrt zu nicht unerheblichen Ver-
lusten an Szintillationslicht und bewirkt eine Verschlechterung in der Energie- und Ortsauf-
l6sung. Aus diesen Griinden sind MCP fiir PET-Detektoren wenig geeignet.

Festkorperphotodetektoren kénnen Quantenausbeuten von 100 % aufweisen und bei Bedarf
klein und mechanisch robust hergestellt werden. Sie sind unempfindlich gegeniiber dufieren
magnetischen Feldern und bendtigen nur sehr geringe elektrische Verlustleistungen. In PET-
Detektoren einsetzbare Szintillatoren (Kap. 3.2) liefern einen relativ schwachen Lichtim-
puls, der nur mit Halbleiter-Photodioden (PD) nachweisbar ist. Abgesehen von Silicium-
Avalanche-Photodioden (Si-APD) erfordern sie wegen nicht vorhandener Ladungsverviel-
fachung ein wesentlich kleineres Rauschen des Vorverstiirkers als Photomultiplier. Vielfach
unternommene Versuche des Einsatzes von Photodioden in Verbindung mit Szintillations-
detektoren waren durch zu hohe Sperrstrdme und Kapazitiiten der Dioden und zu kleine er-
reichbare Diodenfléichen lange Zeit wenig erfolgreich oder auf einen Einsatz zur Detektion
hochenergetischer Strahlung begrenzt [Der83]. Erst in jiingster Zeit konnten im Labor groB-
flichige (einige cm® ) Si-PD, Si-APD und Quecksilberiodid (Hgl,)-PD hergestellt werden,
die im Fall von Si-PD auch kommerziell verfiigbar sind. Aufgrund innerer Ladungsverviel-
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fachung (Si-APD) bzw. extremer Hochohmigkeit des Hgl, (Hgl-PD) werden giinstige
Signal-Rausch-Verhiltnisse erreicht, so daB auf einigen Gebieten (Teilchenspektroskopie,
Teilchenidentifikation in der Hochenergiephysik) Szintillationsdetektoren mit gleichen oder
besseren Eigenschaften realisiert werden konnen als mit Photomultipliern.

Die Detektion des durch Photonenstrahlung mit einer Energie von etwa 1 MeV in verschie-
denen anorganischen Szintillatorkristallen erzeugten Szintillationslichtes mit Si-PD ist in
[Holl88] beschrieben. Fiir Annihilationsstrahlung sind in Si-PD bei Raumtemperatur der
Sperrstrom und die Kapazitit zu hoch, um ein ausreichendes Signal-Rausch-Verhéltnis zu
erreichen. Durch Kiihlung der Si-PD auf Temperaturen von -76°C erreicht ein Detektor aus
BGO-Kiristallen, gekoppelt an Si-PD, eine fiir den Einsatz in der PET ausreichende Energie-
auflosung [Der84]. Den Nachteil der viel schlechteren Zeitauflgsung der Si-PD gegeniiber
den PMT kann man nur durch den Einsatz von Hybriddetektoren umgehen, die jeden Szin-
tillatorkristall mit einer PD zur Orts- und Energieauflésung und viele Kristalle mit wenigen
PMT zur Erzeugung eines Zeitsignals fiir die Koinzidenzbedingung auslesen [Der84],
[Mos93]. Mit Hybriddetektoren werden gleichzeitig die bei der individuellen Auslese von
kleinen Kristallen einer Matrix stérenden grofSen PMT-Abmessungen vermieden. Dies er-
reicht man jedoch auch durch eine geeignete Auslese vieler Kristalle durch nur wenige
PMT, weshalb kein Vorteil durch diesen Detektortyp zu erwarten ist. Quecksilberiodid
(Hgl, ), gedacht als Material zur Herstellung ungekiihlter Halbleiterdetektoren, weist gegen-
iiber Silicium einen besonders giinstigen groSen Bandabstand von 2,13 eV gegeniiber
1,1 eV auf und ermoglicht ein ausreichend niedriges Detektorrauschen selbst bei Raumtem-
peratur, stellt andererseits aber erhohte Anforderungen an die Rauscharmut des nachzu-
schaltenden Vorverstirkers. Hgl,-PD wurden erfolgreich bei Raumtemperatur zusammen
mit BGO- und GSO-Szintillatoren getestet [Bar83], [Dahl85]. Die Herstellung ausreichend
guter Dioden erfolgt jedoch bisher nur im LabormaBstab und die erreichbare Koinzidenz-
zeitauflosung (im Bereich von 100 ns FWHM) ist unzureichend. APD bieten wie die PMT
die Moglichkeit einer internen Verstirkung. Sie sollten deshalb besser als die zuvor be-
schriebenen PD zum koinzidenten Nachweis schwacher Lichtimpulse bei Raumtemperatur
geeignet sein. Kommerziell verfiigbare Si-APD weisen jedoch eine ungiinstige spektrale
Empfindlichkeit, besonders im violetten, blauen und griinen Bereich des sichtbaren Lichtes,
dem Emissionsbereich der fiir Annihilationsstrahlung giinstigsten Szintillatoren (siche Tab.
2a und 2b), auf. Im LabormaBstab gelang es in jiingster Zeit, Si-APD mit verbesserter spek-
traler Empfindlichkeit herzustellen. Bei Kopplung an die verschiedenen anorganischen Szin-
tillatoren BGO [Lec89] und [Car90], GSO [Light86], CsI:T1 [Car90], Nal:T1 [Ent83] und
[Car90] und CdWO, [Car90] wurden ausreichend gute Energie- und Koinzidenzzeitauflo-
sungen erreicht. Insbesondere die Koinzidenzzeitauflosung in der GroBenordnung von 10 ns
FWHM wird mit kaum einem anderen Halbleiter-Photodetektor erreicht. Einem Einsatz in
PET-Detektoren stehen jedoch die unzureichende industrielle Herstellung, grofie Exemplar-
streuungen, groflere Anforderungen und Komplexitit der Elektronik beim Einsatz der Dio-
den, verglichen mit PMT, die Anforderung an eine stabile Umgebungstemperatur der Diode
(+1-2 K) und die derzeit noch hohen Kosten entgegen. Auch wird die beste Energie- und
Zeitauflosung bei verschiedenen Betriebsspannungen der APD erreicht. Aufgrund der ver-
glichen mit PMT hoheren Quantenausbeute (Faktor 2 bis 3) kénnen Si-APD bei Akzeptanz
der aufgefiihrten Nachteile eine Alternative zu PMT sein, wenn die Anzahl der Szintilla-
tionslichtquanten der limitierende Faktor der Detektorauflgsung ist. Der erste Tomograph
mit Festkérperdetektoren wird derzeit auf der Basis von Si-APD entwickelt [Lec90]. Die
Detektorparameter einer neuen Entwicklung, bei der Verbundhalbleiter wie (Ga,Al)As mit
hoher interner Szintillationslichtausbeute als Halbleiterszintillator mit monolithisch inte-
grierter Photodiode dienen [Riih83], sind fiir eine praktische Anwendung dieses Detektors
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zum Nachweis von Annihilationsquanten unzureichend. Mit Lithium dotierte Germanium-
Detektoren (Ge(Li)) konnen zum direkten Nachweis der Annihilationsquanten eingesetzt
werden. Hierbei erzeugt ein einfallendes Quant Sekundirelektronen, die durch Ionisations-
bremsung im Detektormaterial Elektron-Loch-Paare erzeugen. Die notwendige Energie zur
Erzeugung freier Ladungstriger von 2,9 eV im Germanium ist fiir gleiche Strahlung um
zwei GroBenordnungen kleiner als in Szintillatoren, in denen die freien Ladungstriiger erst
tiber den optischen SzintillationsprozeB mit anschlieBendem Ausldsen von Photoelektronen
aus einer Photokatode erzeugt werden. Die dadurch erreichbare bessere Statistik ist die Ur-
sache der sehr guten Energieaufldsung von Ge(Li)-Detektoren. Deshalb werden diese vor-
rangig in der Gammaspektroskopie eingesetzt. Koinzidenzzeitauflosungen kleiner als 1 ns
werden mit Ge(Li)-Detektoren erreicht. Aufgrund des fiir Halbleiterdetektoren typischen ho-
hen Rauschens erfordern Ge(Li)-Detektoren jedoch eine Kiihlung mit fliissigem Stickstoff,
und die Photoabsorptionswahrscheinlichkeit fiir Annihilationsquanten ist fiir Germanium
bedeutend kleiner als bei den besten anorganischen Szintillatoren (siehe Tab. 2a und 2b).
Dies fiihrt trotz der groBen Verringerung des Anteils der Streukoinzidenzen und zufilligen
Koinzidenzen infolge der sehr guten Energie- und Zeitauflésung zu einer niedrigeren effek-
tiven Zihlrate (Gl. 2.1), verglichen mit anorganischen Szintillatoren [Der80]. Ge(Li)-
Detektoren werden deshalb nicht in der PET eingesetzt.

Zusammenfassend kann festgestellt werden, daf fiir einen Einsatz in der Leichtionen-
Tumortheraphie ein PET-Detektor, aufgebaut aus an PMT gekoppelten Szintillatoren, in ab-
sehbarer Zukunft die besten Abbildungseigenschaften erreicht.

3.2 Bewertung der Szintillatormaterialien

Die Wirkungsweise von Szintillatoren beruht auf der Eigenschaft bestimmter Materialien,
beim Durchgang von Strahlung Fluoreszenzlicht zu emittieren, was einen Spezialfall der
Lumineszenz darstellt. Der Einsatz von an photoempfindliche Nachweisgerite gekoppelten
Szintillatoren gehort mit zu den #ltesten Detektionstechniken in der Kernphysik.
Annihilationsstrahlung gibt beim Durchgang durch den Szintillator iiber infolge von Comp-
tonstrenung und Photoeffekt erzeugte Sekundirelektronen Energie ab und regt dabei Elek-
tronen der Atome (anorganische Szintillatoren) oder Molekiilorbitale (organische Szintilla-
toren) an, die unter Aussendung von Licht in den Grundzustand zuriickgehen. Die im Szin-
tillator deponierte Energie wird nicht vollstindig in Photonen konvertiert, nur ein Bruchteil
von einigen Prozent wird in Licht umgewandelt. Die restliche Energie wird durch strah-
lungsfreie Anregung verbraucht. Als Szintillatoren werden einerseits anorganische Kristalle
und andererseits organische Verbindungen, die als Kristall, polymerisierte Festkorper, Fliis-
sigkeiten oder Gase verwendet werden, eingesetzt. Beide Gruppen von Szintillatoren weisen
abweichende Mechanismen der Lichtentstehung auf, was zu unterschiedlichen Eigenschaf-
ten fiihrt.

Aus den Anforderungen an einen PET-Detektor (Kap. 2.2) folgen die notwendigen Eigen-
schaften der Szintillatoren:

— hohe Dichte und hohe effektive Kernladungszahl

— hohe Szintillationslichtausbeute (Anzahl der vom Szintillator gelieferten Lichtquanten
pro absorbierter Energie)

— Proportionalitit zwischen absorbierter Energie und Anzahl der emittierten Lichtquanten
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— kurze Abklingzeit der Fluoreszenz und Abwesenheit von Phosphoreszenz (Afterglow)

— hohe mechanische und chemische Stabilitiit, mechanische Bearbeitbarkeit

— gute Anpassung des Emissionsspektrums an die spektrale Empfindlichkeit des photo-
empfindlichen Nachweisgerites.

Zusitzliche Auswahlkriterien sind kommerzielle Verfiigbarkeit und ein gutes Preis-Lei-
stungs-Verhiltnis. )

Aus der Vielzahl der verfiigbaren Szintillatoren kommen fiir eine engere Auswah! aufgrund
der erforderlichen hohen effektiven Kernladungszahl nur anorganische Szintillatorkristalle
in Frage. Eine Ubersicht iiber die wichtigsten Eigenschaften kommerziell erhiltlicher, anor-
ganischer Szintillatoren ist in den Arbeiten von [Der81a], [Holl88], [Klein92], [Har92],
[Mel92] und [Kob93] enthalten und in Tab. 2a zusammengestellt. Zusitzlich sind typische
Eigenschaften von Standard-Plastikszintillatoren [Har92], von Anthracen als einem Vertre-
ter organischer Kristalle [Leo87] und von einem "idealen" Szintillator [Der82] aufgefiihrt.
Zum Vergleich sind die Eigenschaften des Halbleitermaterials Germanium [Der81a] in der
Tabelle angegeben. Kein Szintillator verfiigt iiber annéhernd ideale Detektoreigenschaften
fiir einen Einsatz in der PET, so stellt die Wahl des Szintillators stets einen Kompromif3
zwischen den verschiedenen Eigenschaften dar. Aufgrund der hohen Szintillationslichtaus-
beute und des jahrzehntelang dominierenden Einsatzes in der Photonendetektion stellt Na-
trivmiodid (Nal:Tl) einen Standardszintillator dar, der auch in den ersten Positronen-
Emissions-Tomographen Verwendung fand [Heiss85]. Seit Mitte der 70er Jahre wurde, un-
ter anderem auch durch die neuen Anforderungen der sich entwickelnden CT stimuliert, ver-
stirkt nach neuen Szintillatoren gesucht und Natriumiodid immer mehr durch Kristalle ho-
herer Dichte und mit groBerem photoelektrischen Wirkungsquerschnitts ersetzt. Fiir den
Einsatz in der PET ohne Flugzeitmessung hat sich in den letzten 15 Jahren BGO aufgrund
der besten Annihilationsstrahlungsabsorption als Szintillator durchgesetzt. BGO weist aber
den Nachteil einer langen Abklingzeit und einer geringen Szintillationslichtausbeute auf. In
der Rontgen-CT, wo die Anforderungen an die Zeitauflosung nicht so streng sind, wird an-
stelle von BGO auch Cz.x_dmiumwolframat (CdWO,) mit seiner hoheren Szintillationslicht-
ausbeute und der guten Ubereinstimmung des Emissionsspektrums mit der spektralen Emp-
findlichkeit von Silicium-Photodioden [Nir84] eingesetzt. Ein Vergleich von Tomographen,
aufgebaut auf der Basis von Nal:Tl- bzw. BGO-Szintillatoren, ist in [Der81b], [Burn82] und
[Bud90] enthalten und zeigt die Uberlegenheit von BGO. Jedoch ermdglicht die hohe Szin-
tillationslichtausbeute von Nal:Tl den Aufbau einfacherer und kostengiinstigerer PET-
Detektoren, indem sehr grofie Kristalle an mehrere PMT gekoppelt werden und der Strah-
lungsnachweis nach dem Angerprinzip in einer 3D-Detektion (Kap. 3.3) erfolgt [Rog86],
[Karp88], [Rog88] und [Karp90]. Deshalb werden nach wie vor auch die auf Nal:Tl-
Szintillatoren basierenden Tomographen weiterentwickelt, ohne daB diese eine breitere
kommerzielle Nutzung erfahren. In der TOF-PET ist Bariumfluorid (BaF,) aufgrund der
kleinsten Abklingzeitkonstante des Fluoreszenzlichtes (Tab. 2a) der am h#ufigsten einge-
setzte anorganische Szintillator. Zunehmende Bedeutung erlangen jedoch Cisiumfluorid
(CsF) und Cisiumiodid (CsI), da diese Szintillatoren nur eine einzige Abklingzeitkonstante
aufweisen. Verbesserte Abbildungseigenschaften durch TOF-Tomographen wurden bisher
nicht erreicht, da eine Verringerung der Zihlratendichte im Bild (z.B. durch verringerte
Koinzidenzeffektivitiit) bei gleicher Detektorortsauflésung zu einer schlechteren Bildauf-
16sung (proportional zum Signal-Rausch-Verhiltnis) fiihrt [Mue85], [Mue88], [Wien89].
Der Vorteil der zusitzlichen Ortsauflosung und der besseren Koinzidenzzeitauflosung (Ver-
ringerung des Anteils zufilliger Koinzidenzen) in der TOF-PET wird derzeit durch die ge-
ringere Koinzidenzeffektivitiit dieser Tomographen aufgehoben. Ein Vorteil der TOF-PET
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Tab. 2a: Eigenschaften kommerziell erhéltlicher Szintillatoren im Vergleich zum "idealen" Szintillator und dem Halbleitermaterial Germanium.

USWS)SASRISWIBYUSUONISO] UOA 9SA[EUY

Szintillator P Zeff XO A,max n T | hygfo- Bemerkungen
glem® cm nm ns % skopisch
Nal:T1 3,67 51 2,59 415 1,85 230 100 stark grofites m
Bi,Ge;0,, (BGO) 7,13 75 1,12 480 2,15 300 15-20 nein kleinste Strahlungslinge
Gd,Si0,:Ce (GSO) 6,71 59 1,38 440 1,85 60 20 nein bedeutend teurer als BGO
BaF, 4,38 54 2,05 | 310/220 | 1,5/1,54 | 630/0,6-0,8 16/5 nein kleinste t-Komponente
CsI:Tl 4,51 54 1,86 550 1,79 1000 45 schwach PD-Auslese moglich
CsI:Na 4,51 54 1,86 420 1,84 630 85 stark
Csl 4,51 54 1,86 315 1,95 16 5 schwach fiir TOF-PET geeignet
CsF 4,64 53 2,00 390 1,48 3-5 5-7 stark fiir TOF-PET geeignet
CdWO, 7,90 64 1,12 | 470/540 | 2,2-2,3 | 20000/5000 | 25-30 nein PD-Auslese méglich
ZnS:Ag 4,09 27 3,48 450 2,36 500...10000 130 nein nur in Pulverform
Plastikszintillator 1,03 ~— | 44,43 | 375-435 1,58 1-3 25-30 nein groBite Strahlungslidnge
Anthracen 1,25 6 | 36,30 447 1,62 30 45 nein sehr grofle Strahlungslinge
"ideal" >6,00 | >80 | <1,00 <10 >40 nein nach [Der82]
(Germanium) 5,38 321 231 — — — (1000)* nein Stickstoffkithlung erforderlich

* Ausbeute an Elektron-Loch-Paaren
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Tab. 2b: Eigenschaften jlingst entdeckter anorganischer Szintillatorkristalle.

Szintillator P ; Zgo | X kmax n T | hygfo- Lite- Bemerkungen
glem cm nm ns % | skopisch | ratur
Lu,SiO4:Ce (LSO) 7.4 66 { 1,15 420 1,82 12/40 75 nein [Mel92] kommerziell noch nicht
[Dag93] verfiigbar
LuPO,:Ce (LOP) 6,53 | 64 | 145 360 1,7 25 33 nein [Lem93] sieche LSO
CeF, 6,16 | 53 | 1,67 | 300/340 5/30 5 nein [And89] kleines n
YAIO,:.Ce 535 | 34 | 280 380 31 40 nein [Z1e93] grofle Strahlungslinge
PbSO, 640 | 75 | 1,32 335 19/95/425 9 nein [Mos92] keine Qualitétskristalle
PbCO, 6,60 77 1,19 475 1,8/2,08 | 5,6/27/155 2 nein [Mos90] keine Qualititskristalle
Bi,Si;,0,, (BSO) 6,70 { 77 | 1,17 480 2,06 100 3 nein [Kob83] kleines 1
Bedeutung der in Tabelle 2a und 2b verwendeten Symbole:
p - Dichte
Z g - effektive Kernladungszahl berechnet nach Gl. 3 in [Web69]
Xo - Strahlungslédnge (Anhang A) berechnet nach [Leo87]
Mnax - Wellenlinge des Maximums im Emissionsspektrum
n - Brechungsindex
T - Abklingzeitkonstante des Fluoreszenzlichtes
n - relative Szintillationslichtausbeute, bezogen auf Nal:T1

Emissionsmaxima, Brechungsindex und relative Szintillationslichtausbeute nach einem "/" beziehen sich auf sekundére Intensitiitsmaxima.
Die temperaturabhiingigen GréBen in Tab. 2a und 2b beziehen sich auf Raumtemperatur (20°C). )
Fiir Nal: Tl bedeutet 1 = 100% eine Szintillationslichtausbeute von ca. 4#10* Photonen pro MeV absorbierter Gammastrahlungsenergie.

USWIO}SASEISWIEUSUOIISOJ UOA ISA[RUY
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ist jedoch eine vergleichsweise grofere maximale Zihlrate gegeniiber der PET ohne Aus-
nutzung der TOF-Information, die bei dynamischen Studien von im Sekundenbereich ablau-
fenden Prozessen mit sehr hoher Aktivitit erforderlich sein kann. In der Leichtionen-
Tumortherapie ist diese Notwendigkeit jedoch nicht vorhanden. Organische Szintillatoren
werden aufgrund der geringen Yy-Absorptionswahrscheinlichkeit praktisch nicht als PET-
Detektoren eingesetzt. Geplant ist jedoch der Aufbau eines Tomographen, dessen Detekto-
ren aus Plastik-Szintillationsfasern bestehen [Chan92]. Mit diesen Detektoren wird eine
Ortsaufldsung von 2 mm angestrebt, so daf dieser Tomograph fiir spezielle Forschungsauf-
gaben, bei denen es besonders auf eine sehr gute Ortsauflosung ankommt (z.B. tierexperi-
mentelle Studien), von Vorteil sein kann.

Die Suche nach einem verbesserten Szintillator ist derzeit Gegenstand der Forschung, wobei
einerseits neue anorganische Szintillatoren [Der90] untersucht und andererseits Eigenschaf-
ten vorhandener Kiristalle verbessert werden [Mel90], [Utts90], [W0j92]. Eine Zusammen-
stellung der Eigenschaften erfolgversprechender neuer Szintillatoren wie z.B. Bismutortho-
silicat (Bi,Si;0,,) [Kob83], Ceriumfluorid (CeF,) [And89], Bleicarbonat (PbCO,) [Mos90],
Bleisulfat (PbSO,) [Mo0s92] und Yttriumaluminat (YAIO,:Ce) [Zie93] enthilt Tabelle 2b.
Wihrend aber PbSO,, PbCO, und Bi,Si,0,, noch eine zu geringe Szintillationslichtausbeute
aufweisen, ist bei CeF, und YAIO,:Ce die y-Absorptionswahrscheinlichkeit zu klein. Einen
Durchbruch auf der Suche nach einem optimalen Szintillator stellt dagegen die Entdeckung
der Szintillatoren LSO [Mel92] und LOP [Lem93] dar, deren Eigenschaften die Vorteile
von BGO (hohe Photoeffektwahrscheinlichkeit), von Nal: T1 (hohe Szintillationslichtausbeu-
te) und eine kurze Abklingzeit (annihernd vergleichbar mit jener von CsF oder organischen
Szintillatoren) vereinen. Eine kommerzielle Verfiigbarkeit und kiinftige Herstellungskosten
dieser das Seltenerdmetall Lutetium enthaltenden Szintillatoren sind nicht abzusehen, so dafl
fiir einen Einsatz als PET-Detektor in der Leichtionen-Tumortheraphie derzeit BGO den
Szintillator der Wahl darstellt.

3.3 Untersuchung der Kristall-Photomultiplier-Kopplung

Zum Aufbau ortsempfindlicher Detektoren aus an Photomultiplier gekoppelten anorgani-
schen Szintillatorkristallen ist eine Vielzahl an Konfigurationen méglich, die in der Abb. 5
dargestellt sind. So kénnen sowohl kleine Einzelkristalle als auch groBere Blockszintillato-
ren eingesetzt werden. Verwendet man Einzelkristallanordnungen, wird durch die angekop-
pelten PMT der Kristall identifiziert, der von einem Photon getroffen wird. Eine Ortsaufls-
sung innerhalb eines Kristalls ist nicht mdglich und die Kristallweite bestimmt deshalb die
Ortsauflosung des Detektors. Blockszintillatoren dagegen stellen kontinuierlich ortsauflo-
sende Detektoren da. Die angekoppelten PMT bestimmen den Intensitdtsschwerpunkt des
entstandenen Szintillationslichtes im Block. AuBer der Kopplung von Einzelkristallen nach
dem modifizierten Angerprinzip, die nur unter Verwendung von Lichtleitern mdglich ist,
sind alle anderen Kopplungsarten prinzipiell sowohl mit als auch ohne Lichtleiter moglich,
wobei in Abb. 5 die in der Regel erfolgversprechendere Variante dargestellt wurde.
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Abb. 5: Mébglichkeiten des Aufbaus ortsempfindlicher Detektormodule, bestehend aus Szin-
tillatorkristallen, Lichtleiter (punktiert) und Photomultipliern.

Die beste Ortsauflésung eines Tomographen wurde mit einer individuellen Auslese von
Kristallen (Kopplung a) erreicht [Der88]. Jedoch ist diese Kristallauslese durch die Abmes-
sungen kommerziell verfiigbarer PMT auf 1D-Kristallanordnungen oder auf Kristallbreiten
von groBer als 10 mm begrenzt. Dichtgepackte 2D-Anordnungen einer Vielzahl von Kristal-
len, die eine Breite kleiner als 10 mm aufweisen, konnen praktisch nicht individuell durch
PMT ausgelesen werden. Deshalb wurden vielféltige Versuche unternommen, um durch
Gruppenkopplungen oder durch ein modifiziertes Angerprinzip viele kleine Kristalle an we-
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niger PMT anzukoppeln. Ein Beispiel fiir die Gruppenkopplung ist die Auslese zweier Szin-
tillatorkristalle mit unterschiedlichen Abklingzeiten mit einem PMT (dargestellt durch die
unterschiedliche Schraffur der Kristalle in der Gruppenkopplung). Die Identifizierung bei-
der Kiristalle erfolgt dann iiber die unterschiedliche Impulsform und wird z.B. fiir den in
[Holte87] beschriebenen Tomographen verwendet. Giinstiger als der Einsatz verschiedener
Szintillatorkristalle ist jedoch eine Gruppenkopplung, bei der das Szintillationslicht eines
Kristalls auf verschiedene PMT aufgeteilt wird und die Kristallidentifikation anhand der an-
sprechenden PMT erfolgt [Mul90], [Lew92]. Diese Gruppe von Kristallkopplungen wird
auch oft als kodiertes Koppeln bezeichnet. Viele verschiedene Methoden der Gruppenkopp-
lung, insbesondere des kodierten Koppelns, wurden in der Vergangenheit eingesetzt. In der
Regel sind sie jedoch speziell einer Geometrie angepaBit und das Verhiltnis der Anzahl der
Kristalle zur Anzahl der PMT ist in der Regel nicht groBer als 2.

Bei dem der Angerkamera zugrunde liegenden Prinzip [Ang58] wird das Szintillationslicht
eines Kristalls auf mehrere Photomultiplier verteilt, und es erfolgt die Bestimmung des In-
tensitdtsschwerpunktes des Szintillationslichtes anhand der mit den einzelnen PMT regi-
strierten Lichtanteile. Um den Intensitétsschwerpunkt des entstandenen Szintillationslichtes
zuverlédssig bestimmen zu konnen, ist eine ausreichende Anzahl von durch die PMT regi-
strierten Szintillationsphotonen erforderlich. Das im Kiristall entstandene Szintillationslicht
breitet sich isotrop aus, wird geschwicht und an den Kiristallfldchen in Abhidngigkeit von der
Oberfldchenbeschaffenheit unterschiedlich stark reflektiert und gebrochen. Je grofer ein
Kristall bei einer gegebenen Szintillationslichtausbeute, desto kleiner ist die Fluenz der aus
dem Kiistall emittierten Szintillationsphotonen. Eine ausreichend groe Szintillationslicht-
ausbeute zur ortsempfindlichen Detektion von Annihilationsquanten in Blockkristallen be-
sitzt Nal:Tl. Aus Nal:Tl-Blockkristallen aufgebaute Detektoren werden erfolgreich in To-
mographen eingesetzt [Karp90]. Dagegen scheitert der Einsatz von BGO-Blockdetektoren
an der zu geringen Ausbeute an Szintillationslicht. Ersetzt man jedoch den Blockkristall
durch kleinere Kristalle, deren nicht mit den PMT in Kontakt stehenden Seiten mit einer Re-
flexionsschicht versehen sind, wird die Lichtausbreitung in den Kristallen begrenzt. Die Fol-
ge ist eine groBere Fluenz der aus den Kristallen austretenden Lichtquanten. Durch Verwen-
dung eines Lichtleiters kann das Licht eines einzelnen Kristalls wieder auf mehrere PMT
verteilt werden und man erhilt ein modifiziertes Angerprinzip. Die Ortsauflésung wird dann
durch die Wahl der Kiristall- und PMT-Gr68e und durch die Beschaffenheit und Geometrie
des Lichtleiters bestimmt. Fiir BGO-Kristallanordnungen ist der Einsatz von Lichtleitern
aufgrund der bereits erwihnten geringen Szintillationslichtausbeute und infolge des Licht-
verlustes beim Transport mit Lichtleitern, der selbst bei relativ kleinen und einfach geform-
ten Lichtleitern bis zu 50 % betragen kann, kritisch. Modernste BGO-Detektoren verwenden
deshalb mit unterschiedlich tiefen Schnitten versehene Blocke (der BGO-Block ist dann so-
wohl ein optisch getrenntes Feld von Einzelkristallen als auch gleichzeitig Lichtleiter)
[Dig90], [Rog92] oder nutzen die Eintrittsfenster der PMT als Lichtleiter beim Auslesen
von BGO-Kristallen [Ev91]. Alle kommerziellen PET-Anbieter produzieren ihre neuesten
BGO-Detektoren nach einem modifizierten Angerprinzip und erreichen Verhiltnisse der
Anzahl der Kristalle zur Anzahl der PMT von bis zu 16. Der Nachteil dieser Detektoren ist,
daB sie sehr empfindlich gegeniiber Verstirkungsschwankungen oder Ausfall eines PMT
sind.

Eine sehr einfache Kopplung stellt die Auslese einer Kristallmatrix mit einem ortsempfindli-
chen Photomultiplier (PSPMT) dar. Lange Zeit wiesen die vorhandenen ortsempfindlichen
Photomultiplier eine ungeeignete Ortsauflssung bzw. einen zu kleinen Anteil von empfind-
licher Photokatodenfliche an der duBeren Stirnfliche des Photomultipliers auf. Stimuliert
auch durch die Entwicklungen in der PET, erfolgte dann Mitte der 80er Jahre die Entwick-
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lung eines vorerst runden, ortsempfindlichen Photomultipliers [Kume86]. Dessen Einsatz
zur Auslese einer Kristallmatrix wird in [Uch86] untersucht. Dieser Photomultiplier besteht
aus netzartigen Dynoden und zwei Sétzen rechtwinklig zueinander angeordneter Anoden-
driihte, weist einen Anteil von ca. 50 % empfindlicher Photokatodenfliche an der duBeren
Stirnflidche auf und erreicht bei der Bestrahlung mit dem Licht einer Leuchtdiode eine Orts-
auflosung von 0,3 mm FWHM. In [Erik87] werden die Eigenschaften von BGO-Detektoren,
die mit einem modifizierten Angerprinzip ausgelesen werden, mit Detektoren, bei denen ein
ortsempfindlicher Photomultiplier zur Kristallauslese eingesetzt wird, verglichen. Neben der
runden Stirnfliche verhinderte damals die grofle Variation (bis zu einem Faktor 5) der
Quantenausbeute der Photokatode den Einsatz eines PSPMT in einem PET-Detektor. Seit
1989 steht jedoch ein ortsempfindlicher Photomultiplier mit einer quadratischen Stirnfléiche
und besserer Gleichformigkeit der Quantenausbeute der Photokatode kommerziell zur Ver-
fiigung, dessen Einsatz zur Auslese einer Kristallmatrix in [Yam90] untersucht wurde und
einen erfolgversprechenden Ansatz eines PET-Detektors mit besonders hoher Ortsauflosung
darstellt.

Beide Methoden der Kristallidentifikation, zum einen durch Verwendung eines modifizier-
ten Angerprinzips und zum anderen durch Verwendung eines ortsempfindlichen Photo-
multipliers, werden in der vorliegenden Arbeit fiir den Aufbau von PET-Detektoren zum
Einsatz in der Leichtionen-Tumortherapie verfolgt.

3.4 Simulationsrechnungen zur Detektoroptimierung

Zusitzlich zu den in Anhang C aufgefithrten Effekten bei einer PET-Messung tritt bei aus
Szintillatorkristallen aufgebauten PET-Detektoren der Effekt der Kristall-Kristall-Wechsel-
wirkung auf. Dabei wird ein in einen Szintillatorkristall einfallendes Gammaquant zuerst
aus seiner urspriinglichen Richtung gestreut, bevor es in einer weiteren Wechselwirkung den
Grofiteil seiner Energie an den Szintillator tibertrigt. Bei Einzelkristallanordnungen kann
dann in einem Nachbarkristall anstelle des Kristalls, in den das Gammagquant eingetreten ist,
der GroBteil des Szintillationslichtes erzeugt werden. Eine falsche Kristallidentifikation ist
die Folge. Bei Blockkristallen kommt es zu einer Abweichung zwischen der Lage des Inten-
sitiitsschwerpunktes des Szintillationslichtes und der Geraden, auf der das Quant den Kri-
stall erreicht hat. Beides fiihrt zu einer Verschlechterung der Bildauflésung eines Tomo-
graphen. Der Effekt der Kristall-Kristall-Wechselwirkung kann fiir Einzelkristallanordnun-
gen verringert werden, indem man Septen mit einer groen y-Absorptionswahrscheinlichkeit
zwischen den Kristallen anordnet. Dadurch wird die Ortsauflosung verbessert, gleichzeitig
jedoch die Kristallpackungsdichte KPD (Verhiltnis von Kristall- zu Detektorfrontfliche)
und damit die Koinzidenzeffektivitit verringert. Lingere Kristalle wiederum erhdhen die
Koinzidenzeffektivitit auf Kosten eines groferen Parallaxenfehlers und fiihren zu einer Ver-
schlechterung der Ortsauflosung. Die Wahrscheinlichkeit einer falschen Kiistall-
identifizierung durch Kristall-Kristall-Wechselwirkung in Einzelkristallanordnungen verrin-
gert sich bei Einsatz breiterer Kristalle. Jedoch bestimmt die Kristallbreite die Ortsaufldsung
des Detektors. Das Beispiel des Einflusses der Kristallgeometrie auf die Detektoreigen-
schaften zeigt, daB eine Optimierung der Detektorparameter notwendig ist. Aus Kostengriin-
den kommen hierzu meist analytische Methoden oder Monte-Carlo-Simulationsrechnungen
zum Einsatz. Wihrend z.B. der EinfluB der Positronenreichweite oder der Winkel-
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abweichung der beiden Annihilationsquanten von 180° auf die Ortsaufldsung eines Tomo-
. graphen noch analytisch untersucht werden kann [Noh85], ist die Untersuchung komplexer
Zusammenhinge zwischen mehreren Detektorparametern und ihre Auswirkungen auf die
Systemeigenschaften eines geplanten Tomographen meist nur noch mit Monte-Carlo-
Simulationsrechnungen moglich. Vielfdltige Simulationsrechnungen zur Optimierung ein-
zelner Detektorparameter (z.B. EinfluB des Szintillatormaterials auf die Koinzidenzeffekti-
vitdt [Der81a], Zusammenhang zwischen Zihlratendichte und Ortsauflésung im rekon-
struierten Bild [Mue85], Optimierung von Zwischenschichtkollimatoren [Thom88]), aber
auch zur Bestimmung der Abbildungseigenschaften eines Tomographen [Lup82], [Thom92]
wurden bisher durchgefiihrt.

In den letzten Jahren wurden die Eigenschaften von PET-Detektoren, in denen eine Kristall-
identifikation nach einem modifizierten Angerprinzip erfolgt, stindig verbessert [Cas86],
[Dahl88], [Dig90], [Rog92]. Optimierte Detektormodule sind nun kommerziell erhiltlich.
Dagegen steht die Entwicklung und Optimierung eines aus Einzelkristallen und einem orts-
empfindlichen PMT bestehenden PET-Detektors noch am Anfang [Yam90], [Wat92]. Auch
sind diese Detektoren kommerziell bisher nicht verfiigbar. Deshalb wurden zur Optimierung
der Geometrie eines aus einer BGO-Kristallmatrix und einem PSPMT aufzubauenden De-
tektors und zur Bestimmung der mit zwei optimierten Detektoren erreichbaren Abbildungs-
eigenschaften eigene Monte-Carlo-Simulationsrechnungen durchgefiibrt.

3.4.1 Simulationsschritte

Zur Bestimmung der Abbildungseigenschaften der Positronenkamera sind die in der Abb. 6
dargestellten Simulationsschritte notwendig.

Eine Abschitzung des dazu notwendigen Rechenaufwandes zeigt, da eine umfassende Si-
mulation aller Schritte sehr aufwendig ist. Fiir die Bildrekonstruktion sind selbst beim Ein-
satz von speziell fiir geringe Statistik entwickelten Verfahren ca. 10° gemessene Koinziden-
zen erforderlich. Beim Einsatz der Kamera PEBA 1I erreichten von den beim Zerfall von
100 Positronen einer Quellverteilung erzeugten Annihilationsquanten nur etwa 10 den De-
tektor. Jeder der 10 Annihilationsquanten erzeugte ca. 5000 Szintillationsphotonen im BGO.
Aufgrund der Koinzidenzbedingung und Energiediskriminierung wurde von 100 Positro-
nenzerfillen nur eine Koinzidenz durch die Kamera registriert. Zur Reduzierung des
Rechenaufwandes wurden deshalb nur die hervorgehobenen Schritte mit dem Programmpa-
ket GEANT [Brun87] simuliert. Dieses Programmpaket wurde fiir die Hochenergiephysik
entwickelt und dient dem Verfolgen von Teilchen durch einen experimentellen Aufbau und
der Bestimmung von Detektoransprechfunktionen. Nutzerroutinen, die die Geometrie, die
Materialien, die Quellverteilung und die Detektorresponse beschreiben, miissen in dieses
Programmpaket eingebunden werden.
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Abb. 6: Erforderliche Simulationsschritte zur Bestimmung der Abbildungseigenschaften ei-
ner aus Photomultipliern und Szintillatorkristallen aufgebauten Positronenkamera.
Die hervorgehobenen Schritte wurden im Rahmen der vorliegenden Arbeit simu-
liert.

In ersten Simulationsrechnungen wurden BGO-Kristallanordnungen mit 511 keV y-Quanten
unter einem Winkel O, ., (Winkel zwischen Strahlachse und dem Normalenvektor der De-
tektorfrontfliche) bestrahlt. Bestimmt wurde die Verteilung der Energiedeposition im De-
tektor, aus der dann die Detektoreffektivitit €, ,, der Streuanteil Py, und der Anteil der
richtig (P,) bzw. falsch (P, +Py,. ) identifizierten Kristalle berechnet wurden. Diese De-
tektorparameter hingen von der Hohe der zur Diskriminierung von Streuereignissen ver-
wendeten Energieschwelle Eg, .. des Detektors ab. Unter der Detektoreffektivitiit ist das
Verhiltnis von registrierten zu auf den Detektor auftreffenden Photonen zu verstehen. Der
Anteil der richtig identifizierten Kristalle Py, ist definiert als die Wahrscheinlichkeit, daf3
der identifizierte Kristall (der Kristall, der den Schwerpunkt der Energiedeposition enthiilt)
den Photoneneintrittspunkt enthilt. Entsprechend ist Py, bzw. P, die Wahrscheinlichkeit,
daB der identifizierte Kristall einen oder mehr als einen Kristall von dem den Photonenein-
trittspunkt enthaltenden Kristall entfernt ist. Das Verhiltnis von Streukoinzidenzen zu ech-
ten Koinzidenzen hiingt neben der Detektorgeometrie stark von der Quellverteilung und den
vorhandenen Streumedien ab. Ein MaB fiir den Einflufl der Detektorparameter auf den An-
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teil der Streukoinzidenzen ist der Streuanteil, der als das Verhiltnis von £p_(Eq pwene) fiir
Photonen mit einer Energie von 417 keV zu €, (Eg;...;.) filr Annihilationsquanten definiert
ist. Er beriicksichtigt die unterschiedliche y-Absorptionswahrscheinlichkeit von ungestreu-
ten und gestreuten Photonen. Die mittlere Energie eines Annihilationsquants nach einer
Comptonstrenung wird in [Thom93] mit 417 keV angegeben. Die in der Simulation nicht
enthaltenen Prozesse bestimmen wesentlich die Energieauflésung des Detektors und wurden
beriicksichtigt, indem die Verteilung der im Szintillator deponierten Energie mit einer Gau8-
verteilung einer Halbwertsbreite von 25 % (entspricht einer typischen Energieauflosung ei-
nes BGO-PET-Detektors) gefaltet wurde. Die Wiederholung der in [Der81a] beschriebenen
Simulationen fiir BGO-Kristalle erfolgte zur Kontrolle der entwickelten Nutzerroutinen und
der Zuverldssigkeit der berechneten Ergebnisse. Jedoch dienten diese Simulationsrechnun-
gen der Optimierung von Einzelkristallanordnungen, bei denen die Kristalle individuell
durch PMT ausgelesen wurden. Dabei erfolgte eine Energiediskriminierung durch indivi-
duelle Schwellen fiir jeden Kristall. Ein giiltiges Ereignis ist dann dadurch charakterisiert,
daB eine Energie oberhalb der Schwelle in nur einem Kristall deponiert wird. Wird jedoch
der von einem Annihilationsquant getroffene Kristall mittels eines PSPMT aus dem Schwer-
punkt des in allen Kristallen erzeugten Szintillationslichtes identifiziert, werden nur noch
die Ereignisse unterdriickt, die eine Energie unterhalb der Schwelle in allen Kristallen zu-
sammen deponieren. Dem Rechnung tragend wurden die Simulationsrechnungen modifi-
ziert und fiir verschiedene Kristallanordnungen durchgefiihrt.

Im Anschlufl daran wurden in einer Simulationsrechnung die Abbildungseigenschaften einer
aus zwei 99%99+30 mm® groBen Kristallmatrizen (KristallgroBe 3#3#30 mm®, Packungs-
dichte 1,0) bestehenden Positronenkamera bestimmt und mit den gemessenen Werten der
Kamera PEBA II verglichen. Die Kristallauslese erfolgte bei beiden Matrizen mit einem
idealisierten PSPMT. Dieser besitzt eine empfindliche Photokatodenfliche von 99+99 mm’
mit einer homogenen Quantenausbeute. Eine **Na-Punktquelle in einem zylindrischen Pla-
stikgehduse (Radius 2 mm und Héhe 4 mm) wurde in der Mitte zwischen beiden Detektoren
(Detektorabstand 34 cm) positioniert und die Verteilung der durch die Annihilationsquanten
im Detektor verursachten Energiedeposition bestimmt. Diese Energieverteilung wurde mit
einer GauBverteilung (25 % FWHM) gefaltet. Zur Registrierung eines Annihilationsquants
durch den Detektor war eine in der Kristallmatrix deponierte Mindestenergie von 375 keV
erforderlich. Durch Faltung der Mittelpunktskoordinaten des den Schwerpunkt der Energie-
deposition enthaltenden Kristalls mit einer GauBverteilung der Halbwertsbreite von 2,5 mm
(entspricht der Ortsauflssung des PSPMT R2487 [Ham90]) wurde die Ortsauflosung des
PSPMT beriicksichtigt. Ein Koinzidenzereignis ist durch die Detektionsorte der beiden in
Koinzidenz registrierten Annihilationsquanten charakterisiert. Mit den von der Kamera regi-
strierten Koinzidenzen wurde eine Riickprojektion durchgefithrt und das dabei erzeugte
Blurring mit einem speziell fiir die Tomographie mit geringer Statistik und eingeschrinktem
Winkelbereich entwickelten iterativen Rekonstruktionsverfahren [Eng91] beseitigt.

Der statistische Fehler aller durchgefiihrten Simulationsrechnungen ist kleiner als 0,1 Pro-

zent. Die Angabe von Detektorparametern setzt eine im Detektor deponierte Mindestenergie
von 20 keV pro Annihilationsquant voraus.
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3.4.2 Simulationsergebnisse

Der Vergleich der in [Der81la] enthaltenen Simulationsergebnisse fiir BGO mit den
GEANT-Ergebnissen zeigt bei einer maximalen Abweichung von 4 % eine sehr gute Uber-
einstimmung in den Detektoreffektivitdten und Positionsfehlern. Bei der Bestrahlung einer
Kristallmatrix aus 9,5%32+%32 mm’ grofen Kristallen mit einer Packungsdichte von 0,89 mit
511 keV y-Strahlung unter einem Winkel ¥, von 0° und unter Zugrundelegung einer
Energieschwelle von 400 keV wurde mit GEANT eine Detektoreffektivitit von 0,69 be-
stimmt. Dieser Wert liegt zwischen der gemessenen (0,67 [Der81b]) und der von Derenzo
berechneten Detektoreffektivitit (0,71 [Der81a]).

Bei der Bestrahlung von 150%150 mm? groBen BGO-Kristallen unterschiedlicher Tiefe! mit
einem 511 keV v-Strahl, der in der Mitte der Kristallfldche in den Szintillator eintritt, erge-
ben sich die in der Tab. 3 aufgefithrten Effektivititen und Streuanteile. Die Koinzidenzef-
fektivitdt g, ;. ist durch das Quadrat von g, gegeben. Zusitzlich ist in Tab. 3 der mittlere
Parallaxenfehler angegeben, der sich bei ¥, = 40° (entspricht in etwa dem maximalen
Photoneneinfallswinkel in der PET mit groBflidchigen Detektoren) ergibt.

Tab. 3: Detektoreffektivitit, Koinzidenzeffektivitit, Streuanteil und mittlerer Parallaxenfeh-
ler bei der Bestrahlung eines Kristalls unterschiedlicher Tiefe mit 511 keV Photonen.

Kristalltiefe / mm 10 20 30 40 50 70 100
€pet 0,581 | 0,826 | 0,927 | 0,970 | 0,987 | 0,998 | 1,000
€pe; (400 keV) 0,467 | 0,735 | 0,861 | 0,919 | 0,944 | 0,960 | 0,964
Skoinz(400 keV) 0,218 | 0,541 | 0,741 | 0,844 | 0,891 | 0,922 { 0,929
P, cn (400 keV) 0,842 | 0,754 | 0,710 | 0,687 | 0,674 | 0,666 | 0,664
mittlerer Parallaxenfehler
Ogppam = 40°, 400 keV) 3,9 6,2 1.5 8.1 8.4 8,6 8,7
/ mm

Eine moglichst grofle Kristalltiefe ist aufgrund der mit der Tiefe anwachsenden Koinzidenz-
effektivitit und des sich ab einer Tiefe von 40 mm nur noch wenig vergroBernden mittleren
Parallaxenfehlers wiinschenswert. Beriicksichtigt man jedoch die hohen Kosten von BGO,
die annihernd proportional zum Kristallvolumen sind, stellt eine Kristalltiefe von 30 mm
ein Optimum dar.

Fiir den 30 mm tiefen Kristall wurde die radiale Verteilung der deponierten Energie bei Be-
strahlung mit einem 511 keV y-Strahl (U, = 0°) bestimmt. Der Verlauf der deponierten
Energie in Abhingigkeit vom Abstand von der Strahlachse ist fiir wachsenden Abstand
durch einen sehr steilen Abfall bis ca. 0,3 mm, gefolgt von einem bedeutend flacheren Ab-
fall ab 0,3 mm, gekennzeichnet. Von den Annihilationsquanten, die z.B. eine Energie von
mehr als 400 keV an den Kristall tibertragen, deponieren 50 % ihre Energie in einem Ab-
stand von kleiner als 0,2 mm, 80 % in einem Abstand kleiner als 2,5 mm und 90 % in einem
Abstand kleiner als 4,8 mm. Die Folge dieser radialen Energieverteilung sind die in Tab. 4

! Kristalltiefe ist die Kristallédnge in Strahlrichtung bei Og,_,, = 0°.
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enthaltenen Positionsfehler, die sich bei der gleichméBigen Bestrahlung einer Kristallmatrix
(Fliche 150%150 mm?) aus 30 mm tiefen Kristallen mit quadratischer Stirnfldche unter-
schiedlicher Breite mit 511 keV Photonen unter einem Winkel Vg = 0° ergeben.

Tab. 4: Positionsfehler und Detektoreffektivitit fiir Egpwene = 400 keV (200 keV bei den
mit * gekennzeichneten Werten) einer Kristallmatrix in Abhéingigkeit von der Kri-
stallbreite und -auslese.

GRUPPENKOPPLUNG INDIVIDUELLE KOPPLUNG
Kristallbreite | Pp,, Py Pipay Epet P Py P
/ mm
0,5 0,450 0,189 0,361 0,451 0,807 0,037 0,156
1,0 0,535 0,198 0,267 0,504 0,835 0,051 0,114
1,5 0,584 0,210 0,206 0,531 0,852 0,062 0,086
2,0 0,620 0,219 0,161 0,554 0,362 0,071 0,067
2,5 0,649 0,224 0,127 0,573 0,871 0,075 0,054
3,0 0,674 0,227 0,099 0,591 0,878 0,079 0,043
3,5 0,695 0,225 0,080 0,605 0,886 0,080 0,034
4,0 0,714 0,222 0,064 0,620 0,892 0,081 0,027
4,5 0,730 0,219 0,051 0,631 0,897 0,081 0,022
5,0 0,746 0,214 0,040 0,642 0,901 0,081 0,018
6,0 0,772 0,202 0,026 0,661 0,913 0,076 0,011
7,0 0,792 0,192 0,016 0,676 0,919 0,073 0,008
8,0 0,811 0,178 0,011 0,690 0,925 0,070 0,005
9,0 0,826 0,167 0,007 0,702 0,932 0,065 0,003
10,0 0,839 0,156 0,005 0,713 0,937 0,061 0,002
20,0 0,912 0,088 | <0,001 0,772 0,965 0,035 | <0,001
3,0 0,678% 0,222% 0,100* | 0,779* | 0,753* | 0,125% 0,122%

Gegeniiber individuell gekoppelten Kristallen weist die Gruppenauslese bedeutend groBere
Positionsfehler auf, die annihernd unabhingig von Eg, .. Sind. Demgegeniiber steht je-
doch der Vorteil der deutlich héheren Detektoreffektivitit der Gruppenauslese. Diese ist fiir
eine ideale Kristallmatrix (KPD 1,0) unabhiingig von der Kristallbreite und betrigt 0,861
(Bsehweie = 400 keV) bzw. 0,896 (Eg, ... = 200 keV). Eine Reflexionsbeschichtung (typisch
sind 0,1 mm dicke Schichten) der Kristallseitenflichen verringert jedoch die praktisch er-
reichbare KPD. Die Unterschiede zwischen beiden Kopplungsarten sind durch die abwei-
chende Art der Energiediskriminierung bedingt und fiir schmale Kristalle besonders groB.

Eine Verringerung der Positionsfehler (bei gleichzeitiger Verringerung des in Anhang C be-
schriebenen Parallaxenfehlers) ist durch den Einsatz von Septen zwischen den Kiristallen
mdglich. Fiir individuelle Kristallauslese zeigte Derenzo [Der81a], daB der Einsatz von Sep-
ten zu einer starken Verringerung der Detektoreffektivitiit fiihrt, withrend die Verringerung
einer falschen Kristallidentifikation und die Verkleinerung des Parallaxenfehlers vergleichs-
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weise gering sind. Ein Einsatz von Septen verschlechtert deshalb die Detektoreigenschaften.
Da bei Gruppenkopplung die Energiediskriminierung praktisch zu keiner Verkleinerung der
Positionsfehler fiihrt, ist gegeniiber Einzelkopplung eine grofere Reduzierung der Posi-
tionsfehler durch Septen moglich. Der Einflu von 1 mm dicken Bleisepten zwischen den
Kristallen auf die Positionsfehler und Detektoreffektivitit (U, = 0°) und auf den mittleren
Parallaxenfehler (U, = 40°) wurde fiir Gruppenauslese bestimmt (Tab. 5).

Tab. 5: Detektoreffektivitit, Positionsfehler und mittlerer Parallaxenfehler, bestimmt fiir ei-
ne 150%150%30 mm® groBe Matrix unterschiedlich breiter und durch 1 mm dicke
Bleisepten getrennter Kristalle.

mittlerer
Kristall- €pet KPD Pino P | S Parallaxenfehler
breite | (400 keV) (400 keV) | (400 keV) | (400 keV) | (Vg = 40°, 400
/ mm keV) / mm
1,0 0,121 0,25 0,881 0,073 0,046 5,2
2,0 0,255 0,44 0,857 0,104 0,039 5,7
3,0 0,353 0,56 0,854 0,117 0,029 6,0
4,0 0,425 0,64 0,855 0,124 0,021 6,2
5,0 0,480 0,69 0,864 0,122 0,014 6,4
10,0 0,630 0,83 0,902 0,096 0,002 6,6

Der mittlere Parallaxenfehler fiir eine Kristallmatrix ohne Septen ist fiir Gruppenkopplung
unabhingig von der Kristallbreite und betréigt 7,5 mm. Auch fiir Gruppenauslese iiberwiegt
die drastische Verkleinerung der Detektoreffektivitit gegeniiber dem Gewinn durch die Ver-
ringerung der Positions- und Parallaxenfehler.

Neben dem Parallaxen- und Positionsfehler fithren auch gestreute Koinzidenzen zu einer
Verschlechterung der Ortsauflosung. Verringert man die Kristalltiefe von 30 mm auf 20 mm,
erreicht man mit dem gleichen BGO-Volumen um 50 % groflere empfindliche Detektorfli-
chen. Die aus der VergroBerung der Detektorflidche folgende Erh6hung der Detektoreffekti-
vitdt ist groBer als der Verlust an Detektoreffektivitit durch den Einsatz der flacheren Kiri-
stalle (Tab. 3). Die Folge ist jedoch auch ein groflerer Strevanteil, weil eine Verringerung
der Kiristalltiefe die Detektoreffektivitit fiir ungestreute Annihilationsquanten mehr verklei-
nert als fiir die eine geringere Energie aufweisenden gestreuten Annihilationsquanten. Dies
kann trotz gréBerer Detektoreffektivitit zu einer geringeren effektiven Zihlrate (Gl. 2.1)
fiihren. Der Untersuchung des Anteils von Streukoinzidenzen dienten Simulationsrechnun-
gen fiir eine Koinzidenzanordnung, bei der eine Na-Punktquelle in der Mitte eines Wasser-
zylinders (Hohe 200 mm, Radius 100 mm) zwischen zwei 150%150%30 mm> grofien BGO-
Detektoren (Detektorabstand von 60 cm) angeordnet wurde. Fiir eine Energieschwelle von
400 keV fiir beide Detektoren wurde ein Anteil von 0,42 % registrierter Koinzidenzen (ech-
te Koinzidenzen plus Streukoinzidenzen) an zerfallenen Positronen und ein Verhiltnis ech-
ter Koinzidenzen zu Streukoinzidenzen von 8,2 bestimmt. Vergro8ert man in dieser Koinzi-
denzanordnung die empfindliche Detektorfliche unter Beibehaltung des BGO-Volumens

36



Analyse von Positronenkamerasystemen

durch Einsatz von 20 mm tiefen Kristallen (184+%184%20 mm>), so vergréfert sich der Anteil
der registrierten Koinzidenzen um 12,4 %, wihrend sich das Verhiltnis von ungestreuten zu
gestreuten Koinzidenzen auf 5,8 verringert. Vernachléssigt man zufillige Koinzidenzen,
dann sind die effektiven Zihlraten fiir beide Kristallanordnungen annihernd gleich grof.
Verkleinert man dagegen den Wasserzylinder auf einen Radius von 50 mm, weist die Detek-
toranordnung mit den 20 mm tiefen Kristallen eine um 5,1 % groBere effektive Zihlrate ge-
geniiber der mit 30 mm tiefen Kristallen auf. Im Gegensatz dazu bewirkt eine VergroBerung
des Wasserzylinders auf einen Radius von 150 mm eine um 2,1 % groBere effektive Zihlra-
te der 30 mm gegeniiber den 20 mm tiefen Kristallen. Der Anteil der Streukoinzidenzen an
den echten Koinzidenzen bestimmt mafBigeblich, mit welcher Kristalltiefe bessere Detektor-
eigenschaften erreicht werden. Er betréigt fiir die 30 mm tiefen Kristalle und einen Radius
des Wasserzylinders von 50 mm 4,6 %, bei einem Radius von 100 mm 12,2 % und bei ei-
nem Radius von 150 mm 25,0 %. Bei Messungen am Patienten erreicht man mit Hirntomo-
graphen mit 30 mm tiefen Kristallen bessere Abbildungseigenschaften, da Hirntomographen
aufgrund ihrer kompakten Geometrie einen besonders groBen Anteil Streukoinzidenzen auf-
weisen [Dahl93]. Anders stellt sich die Situation fiir Ganzkdrpertomographen mit ihrem
groBeren Gesichtsfeld und den besseren Moglichkeiten zur Abschirmung von Streustrahlung
dar. Hier sind Detektoren mit 20 mm tiefen Kristallen eine kostengiinstige Alternative mit
oft vergleichbaren Abbildungseigenschaften. Erstmals wurden 1992 in einem kommerziel-
len Tomographen die 30 mm tiefen durch 20 mm tiefe Kristalle ersetzt [Wien93]. Streukoin-
zidenzen verschlechtern die Ortsauflosung viel stéirker als die Positions- und Parallaxenfeh-
ler. Ursache hierfiir ist der hohe Anteil der Streukoinzidenzen, der bei Messungen am Pa-
tienten typischerweise 15-25 % der Koinzidenzzihirate betrigt [Wien89], und der etwa 35°
betragende wahrscheinlichste Comptonstreuwinkel von Annihilationsquanten [McK88b].
Eine exakte Korrektur der Streustrahlung ist bisher nicht bekannt, jedoch gibt es eine Viel-
zahl an Niherungslosungen und Losungen fiir bestimmte Objektkonfigurationen, die den
Streuanteil auf ca. 1 % reduzieren kénnen [Wien89]. Aufgrund der im Wasserphantom (Ra-
dius 100 mm) verursachten Streukoinzidenzen tritt in der Koinzidenzanordnung mit den
30 mm tiefen Kristallen ein mittlerer Fehler AR (senkrechter Abstand zwischen Koinzidenz-
linie und Annihilationsort) aller registrierten Koinzidenzen von 6,3 mm auf. Bei einer Redu-
zierung des Streuanteils auf 1 % verringert sich dieser Fehler auf 1,4 mm und der Anteil der
durch Streukoinzidenzen bzw. durch Positions- und Parallaxenfehler verursachten
Verschlechterung der Ortsanflosung ist fiir eine Kristallmatrix aus 3 mm breiten Kristallen
annihernd gleich groB. GroSere Positionsfehler durch Einsatz schmalerer Kristalle bewirken
nur eine geringe Verschlechterung der Ortsauflsung der Positronenkamera. So betriigt der
durch Positionsfehler verursachte Fehler AR beim Einsatz 0,5 mm schmaler und 30 mm tie-
fer Kristalle in der Koinzidenzanordnung 1,7 mm und beim Einsatz > 3 mm schmaler Kri-
stalle 1,3 mm.

Die Abbildungseigenschaften einer der Kamera PEBA II vergleichbar groBen, auf der Basis
von 3#3#30 mm® groBen Kristallen aufgebauten Positronenkamera wurden fiir 6 Millionen
Positronenzerfille einer ?Na-Punktquelle in einer Simulationsrechnung bestimmt. Der An-
teil der von dieser Positronenkamera registrierten Positronenzerfille betriigt 3,15 % und
liegt deutlich iiber dem mit der Kamera PEBA II gemessenen Anteil von 1,32 %. Die Orts-
aufldsung in der Mittelebene parallel zu den Detetektorfrontfliichen betriigt fiir die simulier-
te Kamera 2,8 mm FWHM und ist deutlich besser als die mit der Kamera PEBA II gemesse-
ne Ortsauflosung von 6,5 mm FWHM. Zusitzlich wurde gegeniiber PEBA II fiir die neue
Kamera eine Ortsauflosung von 12,5 mm FWHM in der Mittelebene senkrecht zu den De-
tektorfrontfliichen ermittelt. Jedoch weist die rekonstruierte Quellverteilung in dieser Ebene
grofere Artefakte auf.
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Zusammenfassend lassen sich folgende Schlufffolgerungen fiir den Aufbau eines aus BGO-
Einzelkristallen, gekoppelt an einen PSPMT, bestehenden PET-Detektors ziehen: Fiir De-
tektoranordnungen aus sehr schmalen Kristallen ist eine individuelle Kristallanslese kombi-
niert mit einer hohen Energiediskriminatorschwelle am besten geeignet, mit PMT aber nicht
realisierbar. Die Gruppenauslese einer Kristallmatrix bewirkt dagegen deutlich groBere
Positions- und Parallaxenfehler. Der Einsatz von Zwischenkristallsepten zur Verringerung
dieser Fehler ist aufgrund der gleichzeitigen drastischen Reduzierung der Detektor-
effektivitiit unakzeptabel. Eine Kristallbreite von 2-3 mm stellt ein Optimum zwischen ho-
her Ortsauflosung, groBer Packungsdichte, geringen Positions- und Parallaxenfehlern und
eindeutiger Kristallunterscheidung bei der Auslese mit kommerziell erhiltlichen PSPMT
dar. Das Optimum zwischen hoher Detektoreffektivitit und vertretbaren Kosten liegt bei ei-
ner Kristalltiefe von 30 mm. Zur Verringerung der Kosten ist jedoch in Abhingigkeit vom
Anteil der Streukoinzidenzen auch ein Detektoreinsatz mit 20 mm tiefen Kristallen vertret-
bar. Durch den Einsatz 3 mm schmaler Kristalle und Gruppenauslese der Kristallmatrix er-
reicht man eine im Vergleich zu PEBA II groflere Detektoreffektivitit bei gleichzeitiger
Verbesserung der Ortsaufldsung. Eine ausreichend gute Ortsauflosung in Ebenen senkrecht
zur Detektoroberfliche in der rekonstruierten Aktivititsverteilung wird mit 100¥100 mm®
groflen Detektoren nicht erreicht. Durch eine VergroBerung des mit den Detektoren regi-
strierten Winkelbereiches sollte dies jedoch erreichbar sein.
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4 Apparative und experimentelle Voraussetzungen

4.1 Experimentiereinrichtungen der GSI Darmstadt

Im Rahmen dieser Arbeit wurden bei der GSI Darmstadt Experimente an Strahlen stabiler
und B*-radioaktiver Leichtionen durchgefiihrt. Die Experimente mit B*-radioaktiven Ionen-
strahlen erfolgten am Projektilfragmentseparator (FRS). Experimente mit stabilen Leichtio-
nenstrahlen wurden am BiophysikmeBplatz (Cave A) der sogenannten Targethalle ausge-
fithrt. Die Experimentieranlagen der GSI Darmstadt werden im folgenden kurz beschrieben.

4.1.1 Ubersicht iiber die Strahlfithrung

Abb. 7 zeigt die Beschleuniger- und Experimentieranlagen der GSI Darmstadt.

™ Produktionstarget

— ] L‘ Abbremse
‘!“ -y FRS

&= (Mittelebene, S2)
‘ L~ Endfokus (S4)

Transferkanal
UNILAC-SIS

i
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Hochstrominjektor I
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(Kaon-Spektrometer)
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(4n-Detektor)

Abb.7: Die Beschleuniger- und Experimenticranlagen der GSI Darmstadt nach [Sann90].

Der Linearbeschleuniger UNILAC, ausgeriistet mit zwei Ionenquellen, wird als Injektor fiir
das Schwerionensynchrotron (SIS) und fiir Experimente mit Ionenenergien bis maximal
20 MeV/u benutzt. Das SIS beschleunigt Tonen mit Z<92 auf eine maximale magnetische
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Steifigkeit (Quotient aus Impuls und Ladung der Ionen) von 18 Tm. Dies entspricht einer
Energie von 1-4,5 GeV/u. Der Strahl kann aus dem SIS wihrend eines Umlaufes der Ionen
("schnelle" Extraktion, Extraktionsdauer 20-50 ns) oder iiber mehrere Umléufe ("langsame"”
Extraktion, Extraktionsdauer 50-4000 ms) extrahiert werden. Endenergie, Teilchenintensi-
tit, Extraktionsmodus und Zeitstruktur sind beliebig von Beschleunigerzyklus (Spill) zu Be-
schleunigerzyklus des SIS wiihlbar. 16 verschiedene Einstellungen lassen sich speichern und
hintereinander abrufen. Ein Beschleunigerzyklus davert typischerweise 1 s und derzeit wird
z.B. fiir Ne'**-Ionen eine maximale Strahlintensitit von 10'° Teilchen pro Spill erreicht
[Bla93]. Der relativistische Ionenstrahl wird entweder zu den verschiedenen Experimentier-
plitzen in der Targethalle oder zum FRS gelenkt.

4.1.2 Fragmentseparator

Der FRS wurde im Oktober 1990 fertiggestellt [Geis92] und verbindet das SIS mit dem Ex-
perimentierspeicherring (ESR) (Abb. 7). Er ist ein hochauflésendes, magnetisches Vor-
wirtsspektrometer zur Separation von Projektilfragmenten im Fluge und erméglicht die Er-
zeugung isotopenreiner Strahlen relativistischer Ionen. Der FRS bietet damit die Méglich-
keit, an seinem Endfokus (S4) mit separierten B+—radioaktiven Leichtionenstrahlen zu
experimentieren. Die Separation erfolgt im wesentlichen in zwei Stufen und wird durch die
Kombination von magnetischer Analyse und Energieverlust in Materie erméglicht. Beim
Eintritt in den FRS wird der vom SIS ankommende Strahl in einem Produktionstarget frag-
mentiert (Abb. 7). Die Projektilfragmente fliegen bevorzugt in Vorwirtsrichtung. Teilchen
gleicher Geschwindigkeit, die die erste Dipolstufe passieren, sind im Zwischenfokus S2
rdumlich beziiglich ihrer magnetischen Steifigkeit getrennt. Teilchen mit gleichem A/Z-
Verhiltnis gelangen also an die gleiche Position im Zwischenfokus. Einen Z-abhiingigen
Energieverlust erhélt man, wenn die Teilchen eine Materieschicht (Abbremser) durchlaufen
(GL. A.2). Eine nachfolgende zweite Dipolstufe fiihrt dann zur Trennung gleicher A/Z-
Strahlen nach ihrer Kernladungszahl. Abb. 8 zeigt das Prinzip am Beispiel der Separation
von 19Ne—Isotopen. Durch eine Anderung des Profils des Abbremsers (auch Degrader ge-
nannt) oder der ionenoptischen Parameter (z.B. VergroBerung und Dispersion der Separa-
tionsstufen vor und hinter dem Abbremser) erreicht man verschiedene Abbildungseigen-
schaften des FRS. Der EinfluB der Form des Abbremsers bei der Separation von '°Ne-Ionen
auf die Orts-, Energie- und Reichweiteverteilung am Endfokus (S4) des FRS wird in
[Schwa90] am Beispiel eines homogenen, eines achromatischen und eines monoenergeti-
schen Abbremsers untersucht. Die beste Isotopenseparation wird dabei mit dem achromati-
schen und die beste Energie- und Reichweiteverteilung mit dem monoenergetischen Ab-
bremser erreicht. Da ein spezieller Abbremser nur fiir ein bestimmtes Fragment bei einer
Energie zur gewiinschten Separation fiihrt, kommt ein variabler Abbremser, dessen Steigung
und Dicke wihrend des Experiments verindert werden kann, zum Einsatz [Geis92]. Neben
dem Abbremser miissen die Ionen im FRS noch weitere Materieschichten durchqueren, be-
vor sie den Endfokus erreichen. Hierzu zihlen Vakuumfenster und die zur Strahldiagnose
erforderlichen Detektoren (z.B. MWPC, Ionisationskammern zur Bestimmung des Energie-
verlustes geladener Teilchen, Flugzeitdetektoren). Unter Berlicksichtigung dieser Materie-
schichten wurde die Energie des Ionenstrahls unmittelbar am Experimentierplatz und die
daraus folgende Reichweite der Ionen in Materie (z.B. in Phantomen) mit dem Energiever-
lustprogramm ATIMA [Schwa90] berechnet.
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Abb. 8: Prinzip der Isotopentrennung von Projektilfragmenten nach [Schwa90]. Die Kom-
bination von magnetischer Analyse und Energieverlust in Materie erlaubt die iso-
topenreine Trennung. Im Bild wird die Separation von '*Ne-Isotopen demonstriert.
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4.2 Messungen am Leichtionenstrahl mit dem HIDAC-Detektor

Zur Messung der Reichweite von Strahlen B+-radioaktiver Leichtionen (*°Ne, '"F, '50) in
verschiedenen Phantomen wurde die in Rossendorf entwickelte HIDAC-Positronenkamera
[Manf88] am Endfokus (S4) des Fragmentseparators der GSI Darmstadt installiert (Abb. 9).

Abb. 9: Experimenteller Aufbau am Endfokus (S4) des Fragmentseparators der GSI Darm-
stadt.

Diese Kamera besteht aus zwei planaren Gasdetektoren mit einer empfindlichen Detektor-
fliche von 500%280 mm? (kurze Seite parallel zur Strahlachse). Jeder Detektor ist aus zwei
Paaren Gamma-Elektronen-Konverter aufgebaut. Die Detektionsebenen sind durch die in
der Mitte eines jeden Konverterpaares angeordneten Vieldraht-Proportionalkammern gege-
ben. Der mittlere Abstand der Detektionsebenen zwischen beiden Detektoren betriigt
488 mm. Weitere Detektoreigenschaften sind:

— eine Detektoreffektivitit (E =511keV, Og ., =0°) von ca. 0,2

— eine intrinsische Energieschwelle von ca. 150 keV

— eine Ortsauflosung eines Detektors (E, = 511 keV, ¥, = 0°) von ca. 3 mm FWHM
— eine Koinzidenzzeitauflosung von ca. 180 ns FWHM

— Betrieb der Konverter im Driftmode [Manf88].

Die Sekundirstrahlen B*-radioaktiver Leichtionen wurden durch Fragmentation eines 2°Ne-
Strahls (E = 500 MeV/u) in einem 4 g/cm® Berylliumtarget und anschlieBende Separation im
Fluge mit dem FRS erzeugt. Bevor B+—radioaktive Leichtionenstrahlen in Phantome implan-
tiert wurden, erfolgte eine Kontrolle der Einstellung des FRS durch eine Strahlabbremsung
in einem ca. 10 mm dicken Stopper. Zu diesem Zweck wurde die Teilchenreichweite durch
Variation der Dicke des Abbremsers des FRS derart geéindert, da8 die Ionen innerhalb eines
Szintillatorstapels (bestehend aus einer 5 mm dicken und drei 0,5 mm dicken organischen
Szintillatorplatten, die jeweils an einen PMT gekoppelt sind) gestoppt wurden. Nach einer
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VergroBerung der Teilchenreichweite durchquerten die Ionen den Szintillatorstapel und
wurden im Stopper abgebremst. Nach der Implantation der Ionen im Stopper wurde dieser
mittels eines pneumatischen Zylinders vor einen unterhalb der Strahlachse positionierten
Ge(Li)-Detektor bewegt. Die Energiesignale dieses Detektors wurden in 8 zeitgesteuerten
Energiespektren (verzogerte Spektren) erfaflt, wobei die MeBdauer pro Spektrum vorgege-
ben wurde. Aus den verzogerten Energiespektren wurde dann die Halbwertszeit der implan-
tierten Aktivitit bestimmt. Diese ermbglichte eine Aussage iiber die Hauptkomponente des
Sekundirstrahls. Im Anschlufl daran wurden Sekundirstrahlen in verschiedene Phantome
implantiert. Eine Phantombewegung in Strahlrichtung erméglichte dabei die Positionierung
der implantierten Aktivititsverteilung in der Mitte des Gesichtsfeldes der Kamera ohne
Anderung der Einstellung des FRS. Die Lage des Phantommittelpunktes beziiglich des
Zentrums des Gesichtsfeldes wurde erfafit. Die Annihilationsereignisse wurden im Listmode
abgespeichert. Nach der Messung wurden durch Riickprojektion der registrierten Koinzi-
denzen in einen 3D-Bildraum (33* Voxel) longitudinale Tomogramme erzeugt, die man als
einen Stapel von 2D-Ebenen parallel zur Detektoroberfliche ansehen kann [Chang76]. Das
Zentrum des Bildraumes und der Mittelpunkt des Gesichtsfeldes der Kamera sind dabei
identisch. Das bei der Riickprojektion erzeugte Blurring wurde mit einem multiplikativen
3D-Iterationsalgorithmus fiir verschiebungsvariante Daten schlechter Statistik [Eng91] be-
seitigt.

Die bei der Registrierung eines Koinzidenzereignisses erzeugten analogen Detektorsignale
der HIDAC-Kamera X, Y, X,, Y, und t, . wurden mit einem CAMAC-ADC digitalisiert.
Dabei sind X, und Y, bzw. X, und Y, die Ortskoordinaten des im Detektor 1 bzw. 2 regi-
strierten Annihilationsquants und t,; , die Koinzidenzzeit. Unter Verwendung der Signale
der MWPC und eines CAMAC-Koinzidenzregisters (pattern unit) wurde der Gréfle N,
eine Zahl zugeordnet. Ny, . beinhaltet in kodierter Form die Information, in welchen De-
tektionsebenen ein Koinzidenzereignis registriert wurde. Die Anzahl der pro Zeiteinheit
vom SIS extrahierten Teilchen als Funktion der Zeit ist am Beispiel einer langsamen Strahl-
extraktion in Abb. 10 schematisch dargestellt.

Teilchenrate /

willkiirliche Einheit
A
Spillextrak-
Spillextraktionsperiode t, | tionsdauer
1+ Tox
Pause
0 Ly LPZLA > 715
0 1 2 3 4 5 6 7
0 2 Cotsem o 2 s
Urvigger Urigger

Abb. 10: Schema der Zeitstruktur eines langsam aus dem SIS extrahierten Strahls.
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Zum Zeitpunkt U rrigger beginnt die Extraktion der Teilchen eines Spills aus dem SIS. Zum
Zeitpunkt t; ist die Extraktion beendet und es folgt eine Pause bis zum Zeitpunkt tpeps dEm
Beginn der néchsten Spillextraktion. Die Anzahl der pro Spill aus dem SIS extrahierten Io-
nen (Strahlintensitit) entspricht der schraffierten Fliche in Abb. 10 und variiert wihrend ei-
ner Bestrahlung. Um den Einfluf der Spillextraktion und der Strahlintensitit auf die Abbil-
dungseigenschaften der HIDAC-Kamera bestimmen zu kénnen, ist die Registrierung der
Zeitdauer seit dem Beginn der Spillextraktion (ts,y) und der Strahlintensitit erforderlich.
Ein CAMAC-Zihler mit einem internen Zeitgenerator (Zeittakt eine Millisekunde), der
durch ein Triggersignal zu Beginn einer Spillextraktion (trrigger) auf Null zuriickgesetzt wur-
de, diente der Bestimmung von tg ;. Die Strahlintensitit wurde mit einem die Impulse
(Ng,.) eines am Teilchenstrahl installierten SEETRAM (secondary electron transmission
monitor) [Han90] registrierenden CAMAC-Zihlers erfat. Die Auslese der in einem
CAMAC-System mit einem J11-Kontroller integrierten Modul erfolgte unter der Kontrolle
des Datenaufnahmesystems GOOSY (GSI online offline system) [Essel92]. Von jedem
Koinzidenzereignis wurden die MeBdaten X, Y, X, Yy, ty g, Nppenes top tnd Ny, zusam-
men mit der Systemzeit (tsys‘em) abgespeichert. Paralle]l dazu ermdéglichten die Datenerfas-
sungssysteme eine einfache Riickprojektion der registrierten Koinzidenzen in Ebenen paral-
lel zur Detektoroberfliche, die zur on-line Kontrolle der Messung diente.

Nach der Implantation B*-radioaktiver Strahlen wurde ein Strahl stabiler 2’Ne-Ionen
(E = 406 MeV/u) in ein PMMA-Phantom implantiert und die dabei erzeugte Positronen-
emitterverteilung gemessen. Hierzu wurde das Produktionstarget des FRS entfernt und die
aus dem SIS extrahierten Ionen erreichten ohne Fragmentation den Endfokus (S4) des FRS.
Folgende Beschleunigerparameter wurden bei den durchgefiihrten Experimenten erreicht:

— Intensitit des Primirstrahls (**Ne): 108...10° Teilchen pro Spill

— Intensitit der Hauptkomponente des Sekundirstrahls (‘*Ne): 1...5%10° Teilchen pro Spill
— Spillextraktionsperiode (trep): 3.3

— Dauer des langsam extrahierten Strahls (t;,): 0,5 s.

In Vorbereitung des Einsatzes einer BGO-Kamera wurden parallel zo den Messungen mit
der HIDAC-Kamera die Eigenschaften zweier gegeniiberliegender BGO-Detektoren in der
durch die hochenergetischen Ionenstrahlen verursachten Strahlungsumgebung untersucht.
Diese Detektoren sind aus einem 50%50%30 mm® groBen BGO-KTristall, gekoppelt an einen
PMT R594 der Firma Hamamatsu, aufgebaut und befanden sich 180 mm von der Strahl-
achse (Abb. 9) entfernt. Zur Untersuchung einer méglichen Neutronenaktivierung der BGO-
Detektoren wurde zusitzlich die Neutronenfluenz mit einem >He-Neutronenzihler gemes-
sen. Dieser gegeniiber thermischen Neutronen (Neutronenenergie kleiner als 0,4 eV) emp-
findliche Detektor befand sich 190 cm von der Strahlachse entfernt und war von einer ca.
35 cm dicken Paraffinschicht (C H,,,,) zur Thermalisierung von Neutronen im Energiebe-
reich von ~1...5 MeV umschlossen [Sas91]. Die Energiesignale der BGO-Detektoren und
des Neutronendetektors wurden in verzogerte Spektren einsortiert. Fiir die BGO-Detektoren
wurden sowohl Einzel- als auch Koinzidenzereignisse registriert und in verschiedene Ener-
giespektren einsortiert. Bei diesen Experimenten wurde keine nennenswerte Neutronen-
fluenz gemessen. Auch wurde in keinem Experiment eine Aktivierung der BGO-Detektoren
durch die hochenergetischen Leichtionenstrahlen festgestellt. Im Gegensatz zu den Befun-
den am LBL in Berkeley ist das Szintillatormaterial BGO an gut fokussierten Strahlen fiir
PET einsetzbar.
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4.3 Aufbau und Test zweier verschiedener BGO-Detektormodule

4.3.1 Blockkristall-Detektormodul

Kommerziell werden BGO-Blockdetektoren von den Firmen Siemens und General Electrics
angeboten. Die Anforderung an die Positronenkamera nach einem isotropen raumlichen
Auflosungsvermdgen in einem 3D-Gesichtsfeld kann nur mit Szintillatorkristallen mit qua-
dratischer Stirnfléche erfiillt werden. BGO-Blockdetektoren mit dieser Eigenschaft werden
derzeit nur von der Firma Siemens angeboten und im PET-Scanner ECAT EXACT bzw.
ECAT EXACT HR+ eingesetzt [Wien93], [Bick94]. Aus zwei Blockdetektoren wurde eine
kleine Positronenkamera aufgebaut. Ein solcher Detektor ist in Abb. 11 dargestellt.

2%2 Photomultiplier

I
A
é_z/ PMT A
IC
PMT B
IB \
S PMT D
ID

BGO-Block
50%50%30 mm’

Abb. 11: Aufbau eines im PET-Scanner ECAT EXACT der Firma Siemens eingesetzten
BGO-Blockdetektors nach [Rog92].

Ein ca. 50+50%30 mm® groBer BGO-Block ist mit unterschiedlich tiefen Schnitten versehen.
Diese etwa 0,5 mm breiten Einschnitte sind mit einem das Szintillationslicht gut reflektie-
renden Material gefiillt und unterteilen den Block in eine Matrix von 8+8 optisch entkoppel-
ten Einzelkristallen gleichgroBer Stirnflichen. Der Abstand der Mittelpunkte zweier benach-
barter Kristalle betriigt 6,25 mm. Die Kristallmatrix wird durch eine Matrix von 2*2 Photo-
multipliern ausgelesen. Das infolge der Wechselwirkung eines Photons mit dem BGO
erzeugte Szintillationslicht breitet sich isotrop im Kristall aus, wird an den Kristallflichen
reflektiert und gelangt auf die Photokatoden der PMT. Die Tiefe der Kristallschnitte ist (aus-
ser bei den Eckkristallen) geringer als die Blocktiefe. Der BGO-Block ist so gleichzeitig De-
tektor wie auch Lichtleiter zwischen Kristallen und Photomutipliern und jeder PMT regi-
striert einen Teil des in einem Kristall erzeugten Szintillationslichtes. Aus den Lichtanteilen
148t sich nach dem Angerprinzip die Position des den Intensitiitsschwerpunkt des Szintilla-
tionslichtes enthaltenden Kristalls bestimmen. Die Schnittiefen sind so gewihlt, daB eine
richtige Kristallidentifikation fiir alle Kristalle mit gleicher Wahrscheinlichkeit erfolgt. Die
gemessene Position des den Intensititsschwerpunkt des Szintillationslichtes enthaltenden

45



Apparative und experimentelle Voraussetzungen

Kristalls kann dann aus den Impulsh6hen der vier PMT (I,, I, I und I, entsprechend
Abb. 11) gemiB

(L+1c)-Ig+15)

m=
Sum

_ (Lt Ip) -+ 1)

Sum

und Y

m

X 4.1)

berechnet werden. I, ist durch die Summe I,+I +I+I;, gegeben und proportional zur im
Szintillator absorbierten Energie. Die Stromsignale der PMT wurden durch auch im PET-
Scanner ECAT EXACT eingesetzte Vorverstédrker (VV) in Spannungssignale umgewandelt
und verstérkt. Die fiir eine Datenerfassung notwendige Impulsformung und -verarbeitung
erfolgte mit NIM- bzw. CAMAC-Elektronikmodulen der Firma EG&G ORTEC [Ortec93].
Abb. 12 zeigt das Blockschaltbild der im Rahmen der vorliegenden Arbeit entwickelten Si-
gnalverarbeitung und Datenerfassung der Kamera.
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Abb. 12: Signalverarbeitung und Datenerfassung einer aus zwei BGO-Blockdetektoren auf-
gebauten Positronenkamera.

Nach der Verstirkung der PMT-Signale durch die Vorverstirker erfolgt deren Aufteilung in
je ein Energie- und Zeitsignal. Die Energiesignale sind die mit spektroskopischen Verstér-
kern vergroBerten und mit einem ADC digitalisierten Impulse der Vorverstirkerausgénge.
Die Zeitsignale werden durch Differentiation der Ausgangssignale der Vorverstirker mit ei-
nem Kondensator abgeleitet, mit schnellen Verstéirkern vergrofert und dienen der Bildung
des Koinzidenzzeitsignals. Nulldurchgangstrigger erzeugen aus diesen Signalen Standard-
NIM-Signale gleicher Amplitude. Diese werden dann detektorweise in einem Logikmodul
disjunktiv verkniipft. Das fiir den Detektor 1 resultierende Signal wird als Startsignal eines
Zeit-Amplituden-Konverters (TAC) verwendet. Das Signal fiir den Detektor 2 wird verzo-
gert und dient als Stopsignal fiir den TAC. Der TAC erzeugt ein analoges Ausgangssignal,
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dessen Amplitude von der Zeitdifferenz zwischen Start- und Stopsignal und somit von der
Zeitdifferenz zwischen der Registrierung der beiden Annihilationsquanten durch die Kame-
ra abhiingt. Dieses Koinzidenzzeitsignal wird einerseits mit einem ADC digitalisiert und an-
dererseits in einem Einkanalanalysator (SCA) ausgewertet. In Abhingigkeit von der Signal-
amplitude erzeugt der SCA einen von dem ADC zur Ausfithrung der Konvertierung beno-
tigten Rechteckimpuls (Strobesignal), dessen Zeitdauer und Amplitude mit einem Impuls-
adapter (LA8000) und Torgenerator (GG8000) den Erfordernissen des ADCs und dem Zeit-
verlauf der Energiesignale angepalit wird. Die Photomultiplieramplituden und die Koinzi-
denzzeit werden digitalisiert und unter Einsatz eines Datenerfassungssystems aus den
CAMAC-ADC ausgelesen und im Listmode abgespeichert. Hierzu kamen bei den an der
GSI Darmstadt durchgefiihrten Experimenten das Datenerfassungssystem GOOSY in Ver-
bindung mit einem VAX-Rechner und bei den Experimenten in Rossendorf das Programm
CAMDA (Firma Physikalische Nachweisgerite H. Stelzer in Messel) bzw. MULTI (Firma
Wiener in Burscheid) in Verbindung mit einem CAMAC-Kontroller, IBM-PC und
CAMAC-PC-Interface zum Einsatz. Die Auswertung der in einer Messung registrierten
Koinzidenzereignisse (z.B. Kristallidentifikation, Aussortierung von Streukoinzidenzen und
zufilligen Koinzidenzen) erfolgte nach MeBende mit im Rahmen der vorliegenden Arbeit
entwickelten Auswerteprogrammen.

Um den Einfall von #duBerem Licht auf die Photokatoden zu verhindern, sind die Blockde-
tektoren vollstindig von einer etwa 2-3 mm dicken Gummischicht umschlossen und an den
Seitenflichen mit einer Metallfolie versehen. Die Detektoren wurden zusammen mit den 4
Vorverstirkern in einem Aluminiumgehiuse mit offener Stirnseite untergebracht.

4.3.2 Einzelkristallmatrix-Detektormodul

Kommerziell werden derzeit keine BGO-Detektoren angeboten, die aus einer an einen
PSPMT gekoppelten Kristallmatrix aufgebaut sind. Zwei solcher Detektoren wurden im
Rahmen dieser Arbeit im Forschungszentrum Rossendorf (FZR) aufgebaut.

Qa
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R3941-02

—0.0.“6‘0’000.0.0”.f.%"”%f’ﬁ
0000000000
————00000000AXK
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BGO

3%3%20 mm’

Qp

Abb. 13: Aufbau eines FZR-Detektors.
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Abb. 13 zeigt den Aufbau eines im folgenden als FZR-Detektor bezeichneten Moduls.
Grundlage dieser Detektoren ist der ortsempfindliche PMT R3941-02 der Firma Hamamat-
su, der von den kommerziell angebotenen PSPMT die Anforderungen nach einer zur Kri-
stallidentifikation ausreichend hohen 2D-Ortsauflosung und einem grofien Anteil von emp-
findlicher Photokatodenfliche an duBerer Stirnfliche am besten erfiillt. Dieser quadratische
PSPMT [Ham92a], [Ham92b] (Stirnfliche 77+77 mm?) besitzt ein 2,8 mm dickes Eingangs-
fenster aus Borsilicat (Brechungsindex 1,5) und 16 Stufen netzformiger Dynoden. Die maxi-
male spektrale Empfindlichkeit der Bialkali-Photokatode (66(X)*55(Y) mm?) liegt bei einer
Wellenldnge von 420 nm und der Spektralbereich bei einer Wellenlinge zwischen 300 nm
und 650 nm. Die Ladungssammlung erfolgt an zwei Drahtanoden. Diese Anoden aus 18(X)
bzw. 16(Y) parallelen Drihten mit einem Abstand von 3,75(X) mm bzw. 3,7(Y) mm liegen
in zwei parallelen Ebenen iibereinander und die Drihte beider Anoden stehen zueinander
senkrecht. Die Stromverstirkung betriigt 4%10°. Auf der Stirnfliche des PSPMT befindet
sich eine Kristallmatrix aus 18%18 BGO-Kristallen. Die Kristallgeometrie (quadratische
Grundfliche von 3#3 mm? und eine Tiefe von 20 mm) wurde entsprechend den Ergebnissen
der Simulationsrechnungen zur Detektoroptimierung (Kap. 3.4.2) gewihlt. Die von der Fir-
ma Karl Korth in Kiel gelieferten Kristalle sind auf ihren grofien, optisch unpolierten und
auf einer der beiden kleinen, optisch polierten Fldchen mit einer Schicht zur Reflexion des
Szintillationslichtes versehen. Auf der der Photokatode des PSPMT zugewandten Kristall-
fliche ist eine Schicht zur Verringerung der Reflexion des Szintillationslichtes (Reflexions-
koeffizient kleiner als 0,2 % bei einer Wellenlidnge von 480 nm) aufgetragen. Die Kristall-
matrix ist unter Verwendung einer diinnen Silikonolschicht (Viscasil 300000 der Firma
General Electric Silicones Europe) als Kontaktmittel auf dem PSPMT angebracht und me-
chanisch fixiert. Der Abstand zwischen den Mittelpunkten zweier benachbarter Kristalle be-
trigt 3,18+0,05 mm.

Die Auslese der Anoden kann mit einer Widerstandskette oder einer Verzogerungsleitung
erfolgen. Die Position des Intensititsschwerpunktes des auf die Photokatode einfallenden
Szintillationslichtes kann dann aus dem Verhiltnis der an beiden Enden der Widerstandsket-
te gesammelten Ladung (Methode der Ladungsteilung) oder aus der Laufzeit des Anoden-
signals (Methode der Verzdgerungsleitung) bestimmt werden. Die mit beiden Methoden er-
reichbare Ortsauflosung wurde fiir einen PSPMT R2486 (dem runden Vorldufermodell des
R3941) untersucht. Hierzu wurde der Photomultiplier mit dem Licht einer Leuchtdiode
(Lichtfleck mit einem Durchmesser von ca. 0,5 mm) an definierten Punkten bestrahlt. Die
Position des Lichteinfalls wurde fiir die Methode der Ladungsteilung aus den an beiden En-
den der Widerstandskette der Anoden (1 kQ Widerstand zwischen zwei benachbarten
Anodendrihten) gesammelten Ladungen Q, und Qg bzw. Q. und Q, nach

(Qa-Qp) (Qe-Qp)
Xn=1Q,7Q,  und Yo=1QctQp) 4-2)

berechnet. Fiir die Methode der Verzdgerungsleitung betrug die Verzégerung zwischen zwei
benachbarten Anodendrihten 8 ns und die Position des Lichteinfalls wurde aus der Zeitdif-
ferenz zwischen dem Dynodensignal des PMT und dem Signal der Verzdgerungsleitung be-
stimmt. Beide Methoden der Ortsbestimmung ergaben eine Auflésung von 0,4 mm FWHM
und stimmen mit dem in [Ham89] angegebenen Wert von 0,3 mm FWHM gut {iberein. Eine
Wiederholung der Messung ergab fiir einen PSPMT R3941 mit der Methode der Ladungs-
teilung eine Ortsauflésung von 0,3 mm FWHM. Die Methode der Ladungsteilung kommt
bei den FZR-Detektoren zum Einsatz. Dies hat den Vorteil, da die Signalverarbeitung fiir
eine aus zwei FZR-Detektoren aufgebaute Positronenkamera und fiir eine aus zwei
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Siemens-Detektoren aufgebaute Kamera im wesentlichen gleich ist. Abweichend von
Abb. 12 erfordern die FZR-Detektoren eine negative Hochspannung kleiner als 950 V. Auch
sind aufgrund der geringeren Stromverstérkung und durch die zur Positionsbestimmung er-
forderliche Teilung der Anodenladung die Signale des PSPMT um etwa eine GroBenord-
nung kleiner als bei den PMT der Siemens-Detektoren. Deshalb erfolgt die Verstirkung der
PSPMT-Signale mit ladungsempfindlichen Vorverstirkern des Typs MICRO-CATSA der
Firma GAT (Gesellschaft fiir schnelle Analog-Technik Berlin). Zusitzlich zur spektroskopi-
schen Verstarkung des Eingangssignals findet in diesen Vorverstirkern (U, =+6 V,+24V,
-24 V) eine prompte Zeitsignalauskopplung mit einer Anstiegszeit im Zeitzweig von kleiner
als 5 ns statt. Deshalb ist eine Signalaufteilung nach den Vorverstirkern unter Einsatz von
Kondensatoren nicht erforderlich. Die Summe der an einer Anode gesammelten Ladung
Q,+Qg bzw. Q+Qy, ist proportional zur im Detektor deponierten Energie.

4.3.3 Bestrahlung mit einer Flachenquelle

Zur Untersuchung der Homogenitit von Kiristallidentifikation, Energieauflosung und Detek-
toreffektivitit der beiden im Abschnitt 4.3.1 bzw 4.3.2 beschriebenen BGO-Detektoren er-
folgte die Bestrahlung je eines Detektorpaares mit einer Flidchenquelle. Diese Experimente
erfolgten im MeBraum des Zyklotrons U120 des FZ Rossendorf. Ein Plexiglaszylinder
(0,5 cm dicke Wand aus Plexiglas und einem Hohlvolumen von 314 cm® - Durchmesser
20 cm, Hohe 1 cm) wurde mit einer '®F-Losung gefiillt und in der Mitte eines Detektorpaa-
res mit der Kreisfldche parallel zu den beiden Detektorstirnseiten positioniert. Der Abstand
zwischen beiden Detektoren betrug 60 cm. Die Fluoridionen wurden durch die Bestrahlung
eines *’Ne-Gastargets mit einem Deuteriumstrahl der Energie von ca. 12 MeV und an-
schlieBende Absorption des Fluorgases in Natronlauge erzeugt. Nach der Bestrablung wur-
den aus den im Listmode abgespeicherten PMT-Signalen die Kristallpositionen gemif Gl.
4.1 bzw. 4.2 berechnet. Die Kristallidentifikation erfolgte dann anhand der 2D-Héaufigkeits-
verteilung der berechneten Kristallpositionen und fiir jeden Kristall wurde das Energiespek-
trum und die Anzahl der registrierten Koinzidenzen bestimmt.

4.4 Entwicklung eines Detektorbewegungssystems zum Studium
tomographischer Eigenschaften mit kleinen Detektormodulen

Mit einer aus zwei kleinflichigen Detektoren aufgebauten Positronenkamera (Kap. 4.3.1
und 4.3.2) ist das Studium der Abbildungseigenschaften (z.B. Ortsauflosung entlang der
Verbindungslinie zwischen den beiden Detektormittelpunkten, Auftreten von Bildartefakten
infolge des eingeschriinkten Winkelbereiches) eines Tomographen ohne eine Detektorbewe-
gung nicht méglich. Deshalb wurde ein Detektorbewegungssystem aufgebaut, das die Be-
wegung zweier Detektoren unabhiingig voneinander auf einer Zylinderoberfliche erlaubt
und einen Ringtomograph mit einer senkrecht orientierten Achse simuliert. Abb. 14 zeigt
das von Schrittmotoren angetriebene Detektorbewegungssystem beim Einsatz der Siemens-
Detektoren am Leichtionenstrahl des FRS der GSI Darmstadt.
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Abb. 14: Detektorbewegungssystem zur Simulation eines Ringtomographen mit senkrecht
orientierter Achse. In der Mitte siecht man zwei Drehtische, auf die Tréger mit
senkrecht beweglichen Linearachsen montiert sind. Am oberen Ende der Linear-
achsen befinden sich die ortsempfindlichen BGO-Detektoren (Foto Achim Zschau,
GSI Darmstadt, RS-2080/11/93).

Die senkrechte Detektorbewegung erméglicht sowohl eine VergroBerung des Gesichtsfeldes
der Positronenkamera in Richtung der Tomographenachse (axiales Gesichtsfeld) als auch
die Messung von Koinzidenzen in nicht senkrecht zur Tomographenachse stehenden Detek-
tionsebenen des Tomographen. Unter der Detektionsebene ist dabei die Ebene, die durch die
Verbindungslinie zwischen den Detektormittelpunkten und durch eine zur Verbindungslinie
senkrecht stehende Horizontale aufgespannt wird, zu verstehen. Die Drehbewegung dage-
gen vergroBert das Gesichtsfeld in der Detektionsebene des Tomographen. Eine exakte to-
mographische Rekonstruktion erfordert sowohl die aktuelle Detektorposition als auch den
Punkt, an dem das Annihilationsquant den Detektor getroffen hat. Ein Kontrollsystem zur
Steuerung und Registrierung der Detektorbewegung in Echtzeit wurde entwickelt, dessen
Prinzip in Abb. 15 dargestellt ist. Die Kontrolle der Detektorbewegung erfolgt durch einen
VME-Rechner der Firma PEP Modular Computers in Kaufbeuren (Betriebssystem OS-9).
Der Rechner besteht aus einem Motorola 68020 Prozessor (VM?20), einem Ein- und Ausga-
bemodul, einem Laufwerk und einer Festplatte. Zur Steuerung der Motoren sind vier
Schrittmotor-Indexer (MCS1) der Firma ProMotion Industrie-Elektronik GmbH in Karlsru-
he in das Rechnersystem integriert. Jeder Schrittmotor (VRDM 5910/50 LNC der Firma
Berger Lahr) wird durch eine Treibereinheit, bestehend aus einer Leistungsstufe D550-04
der Firma Berger Lahr, einem Netzgerit und Anpassungselektronik fiir die Endschalter, an-

50



Apparative und experimentelle Voraussetzungen

getrieben. Die Ubertragung der aktuellen Detektorposition vom VME-Rechner zur
CAMAC-Datenaufnahme erfolgt iiber ein spezielles Bussystem (GSI Geriite-Bus; MIL-
STD-1553B). Die Position der 4 Schrittmotoren wird vom Steuerrechner unter der Kontrolle
des VSE1000-Moduls an das CAMAC-Modul CAMI1000 iibertragen. Das CAM1000-
Modul wird wie ein CAMAC-ADC ausgelesen und die Schrittmotorpositionen werden zu-
sammen mit den Detektorsignalen im Listmode abgespeichert.

VME CRATE
VM20
MCS1 <
MCS1 >
MCS1 <
MCS1 «—y L 4 \ Y
VSE1000 Motor- Motor- Motor- Motor-
treiber treiber treiber treiber
Schrittmotor Schrittmotor Schrittmotor Schrittmotor
Nr. 1 Nr.2 Nr.3 Nr. 4
I3
Detektor- : @i | \ O .
position :r : D $ : '
| S — Tt I T TR U, = |
I
: Detektorbewegung !
v I Detektor 1 l Detektor 2
CAM1000
Detektorsignale
ADC < 8
> Datenspeicherung
CAMAC CRATE

Abb. 15: Steuerung des Detektorbewegungssystems.

Der Abstand zwischen Detektoroberfliche und Tomographenachse betrdgt 310 mm. Der
maximale senkrechte Verfahrweg beider Detektoren betrigt 520 mm bei einer Positionierge-
nauigkeit von 0,05 mm. Der Steuerung der Bewegung der 4 Achsen und der Aktualisierung
_ der die Motorpositionen enthaltenden Datenbasis wihrend einer Messung dient ein im Rah-
men der vorliegenden Arbeit in der Programmiersprache C geschriebenes Programmpaket.
Dieses steuert den Bewegungsablauf der Detektoren so, daB ein unvollstindiger Ringtomo-
graph mit einem Gesichtsfeld von groBer als 10 cm im Durchmesser simuliert wird. Zu Be-
ginn einer Messung werden beide Detektoren schrittweise senkrecht verfahren, bis das Ma-
ximum der Quellaktivitit in der zur Tomographenachse senkrechten Detektionsebene liegt.
Daran schlieit sich die Bewegung der Detektoren auf einer Kreisbahn in der Detektionsebe-
ne an. Abb. 16 zeigt die einzelnen Schritte dieser Detektorbewegung. Detektor 1 wird in ei-
nem Winkelbereich von 136° mit konstanter Schrittweite Act bewegt. Der Winkel o zwi-
schen dem Normalenvektor der Stirnfliche von Detektor 1 und der Achse X (Abb. 16) ist
durch o +i*Ao (i=0,1,...,17) gegeben. Bei der Installation des Detektorbewegungssystems
an einem Leichtionenstrahl entspricht die X-Achse der Strahlachse. In jeder Winkelposition
von Detektor 1 wird Detektor 2 nacheinander in maximal 5 Positionen mit einem Winkel B
bewegt. Der Winkel B gibt dabei die relative Position des Detektor 2 zum Detektor 1 an, d.h.
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bei B = 0° geht die Verbindungslinie zwischen beiden Detektormittelpunkten durch die To-
mographenachse. Die Schrittweite betrigt ebenfalls Aot und B ist durch i*Aa. (i=-2,-1,0,1,2)
gegeben. Die Winkelschrittweite Aot wurde mit 8,11° gewihlt und gewihrleistet ein Ge-
sichtsfeld mit einem Durchmesser von 12 cm in der Detektionsebene des Tomographen und

eine Uberlappung der Detektorrdnder zweier benachbarter Winkelpositionen eines Detektors
um einige Millimeter.

Detektor 2

D \; o Gesichtsfeld-"
o S‘ . . (Durchmesser-12 cm). - ’ -7

oy . . .- -

11 10 9 8 Detektor 1

Abb. 16: Verfahrregime der Drehbewegung des Detektorbewegungssystems.

Nach dem Abfahren der Detektionsebene kdnnen die Detektoren senkrecht verfahren wer-
den, gefolgt von einem Abfahren der neu eingestellten Detektionsebene. Zu beachten ist,
dafB3 der obere Drehtisch auf dem Triiger des unteren Drehtisches montiert ist (Abb. 14). Be-
wegt man den mit dem unteren Drehtisch verbundenen Detektor 1 auf einer Kreisbahn, so
wird gleichzeitig der obere Drehtisch gedreht und Detektor 2 bewegt sich in gleichem Mafle
wie Detektor 1. Die Positioniergenauigkeit einer Drehachse betriigt 0,03°. Die Zuordnung
der Schrittmotorpositionen zur Position des Detektors erfolgt mittels Naherungsendschalter,
die gleichzeitig ein Uberschreiten des Verfahrweges verhindern. Ein Winkelbereich von
2#17° kann aus konstruktiven Griinden von beiden Detektoren nicht erfat werden.

Mit dem Detektorbewegungssystem wurden die Abbildungseigenschaften jeweils zweier der
in den Kap. 4.3.1 und 4.3.2 beschriebenen Detektoren fiir eine *Na-Punktquelle bestimmt.
Dazu wurden die Quelle auf der Tomographenachse positioniert, die Detektoren entspre-
chend dem zuvor beschriebenem Algorithmus verfahren und die Detektorsignale und Mo-
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torpositionen im Listmode abgespeichert. Nach der Messung wurden durch Riickprojektion
der registrierten Koinzidenzen in einen 3D-Bildraum (33 Voxel) longitudinale Tomogram-
me erzeugt. Beriicksichtigt wurden dabei nur Koinzidenzen, die in den Pausen zwischen den
Detektorbewegungen gemessen wurden. Das bei der Riickprojektion erzeugte Blurring wur-
de mit einem multiplikativen 3D-Iterationsalgorithmus fiir verschiebungsvariante Daten
schlechter Statistik [Eng91] beseitigt. Auf der Grundlage dieses Algorithmus wurde ein Pro-
grammsystem speziell zur Bildrekonstruktion von mit der stationdren HIDAC-Kamera ge-
messenen Aktivititsverteilungen entwickelt [Hamp93]. Dieses Programmsystem kann nicht
fiir die Bildrekonstruktion von Aktivitdtsverteilungen eingesetzt werden, die unter Einsatz
des Detektorbewegungssystems gemessen werden. Eine Bildrekonstruktion ist moglich,
wird die Messung mit dem Detektorbewegungssystem in eine Summe von stationéren Ein-
zelmessungen zweier Detektoren zerlegt. Die Einzelmessungen unterscheiden sich dann
durch die Winkelpositionen der Detektoren (Abb. 16). Die notwendige Modifizierung des
Programmsystems ist in [Lauck94] beschrieben.

4.5 Einsatz der BGO-Detektormodule am Leichtionenstrahl

4.5.1 Studium der tomographischen Eigenschaften am Strahl

Ein an einem Leichtionenstrahl einer Therapieeinheit einsetzbarer Ringtomograph muf Liic-
ken fiir die Strahlfiihrung aufweisen. Die GroBe der Liicke hingt von der Grofie des Strah-
lungsuntergrundes als Funktion des Abstandes von der Strahlachse ab. Abb. 17 zeigt den
experimentellen Aufbau im Cave A zur Bestimmung des Strahlungsuntergrundes fiir ei-
nen **Ne-Strahl.

Spillextraktionsperiode: 3,3 s
Spillextraktionsdauer: 0,5 s PMT
Strahlintensitiit:  2%10 Teilchen/Spill R594
50+50%30 mm®
BGO [ %
ca.2m
Strahl PMMA.- D
300 MeV/u Phantom
2“Ne—Ionen <
200 mm Abschirmung

Abb. 17: Experimenteller Aufbau am Leichtionenstrahl des Cave A zur Messhng des
Strahlungsuntergrundes als Funktion des Abstandes D von der Strahlachse.

Ein an einen PMT gekoppelter BGO-Kristall ist senkrecht zur Strahlachse verfahrbar. Die
Anzahl der vom Detektor registrierten Ereignisse (Ng,,) wurde mit einem Zihler erfaft. Das
Energiesignal des Detektors wurde zusammen mit der Zeitdauer seit Beginn der Spillextrak-
tion (tgyy), der Strahlintensitit (Ng,,) und Ny, unter der Kontrolle des Datenerfassungssy-
stems GOOSY im Listmode abgespeichert. Der Ionenstrahl wurde wahlweise in einem
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Phantom abgebremst oder passierte den Detektor ohne Abbremsung. Abb. 18 zeigt die in
einem Abstand von 2 cm von der Achse eines 2’Ne-Strahls (E = 300 MeV/u, Intensi-
tat = 2+10’ Tonen pro Spill) wihrend einer Zeitdauer von 12 Minuten gemessenen Zeit-
(a, b) und Energiespektren (c, d) eines BGO-Detektors. Die Messungen erfolgten bei einer
Abbremsung des Strahls in einem PMMA-Phantom vor dem Detektor (b, d) und beim unge-
hinderten Vorbeifliegen der Ionen am Detektor (a, c).

ohne Phantom mit Phantom
«10*
- 28 :
w24 [Spillextraktion-—a) . b).
20 ni--iaus 2
N 16 E 3
n
e
O
L)
o
tal 21 3t 1
0 1 2 3 4 4
tspn /s
., 108} c) : d).
8 105}1 ;E'nergie:% % ;‘énergie—f
= —,i,_\ : fenster: 3 : fenster :
S 104 bl ] 2 '
) 10 , .

0O 400 800 1200 O 400 800 1200
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Abb. 18: In der Strahlungsumgebung eines 20Ne-Strahls (E = 300 MeV/u) in einem Abstand
D von der Strahlachse von 2 cm mit einem BGO-Detektor gemessene Zeit- (a, b)
und Energiespektren (c, d). Die Spektren a und ¢ wurden beim ungehinderten Vor-
beifliegen der Ionen am Detektor und die Spektren b und d beim Abbremsen der
Ionen in einem 200 mm langen PMMA-Phantom vor dem Detektor gemessen.

Fliegen die Ionen am Detektor vorbei, wird der GroBteil der Ereignisse vom Detektor in der
Zeit wihrend der Spillextraktion registriert und das Energiespektrum zeigt keinen durch An-
nihilationsquanten hervorgerufenen Photopeak. Beim Abbremsen des Strahls im Phantom
weist das Energiespektrum dagegen einen Photopeak auf. Die groBte Zahlrate wird weiter-
hin wihrend der Spillextraktion registriert. Jedoch vergroBert sich der Anteil der in den Pau-
sen der Spillextraktion registrierten Ereignisse. Abb. 19 zeigt die Untergrundzihlrate des
BGO-Detektors am Strahl ohne Phantom als Funktion des Detektorabstandes von der
Strahlachse.
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MIT SPILLEXTRAKTION ~ OHNE SPILLEXTRAKTION ~ OHNE SPILLEXTRAKTION
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Abb. 19: Mit einem BGO-Detektor gemessener Strahlungsuntergrund an einem 2°Ne-Strahl
(E =300 MeV/u) als Funktion des Detektorabstandes von der Strahlachse. Das
linke Bild zeigt die ohne Einschrinkung wihrend des Beschleunigerbetriebs ge-
messene mittlere Zéhlrate. Die Anzahl der nur in den Pausen zwischen der Spill-
extraktion pro Sekunde registrierten Ereignisse istin der mittleren Abb. darge-
stellt. Beriicksichtigt man von diesen Ereignissen nur die im Energiebereich zwi-
schen 350 und 750 keV registrierten, ergibt sich die rechte Darstellung.

Die ohne Einschrinkung gemessene Zihlrate verringert sich mit zunehmendem Strahlab-
stand. Beschrinkt man die Messung auf die Pausen zwischen der Spillextraktion, erreicht
man eine deutliche Verringerung des Strahlungsuntergrundes und dieser hingt nicht mehr
vom Strahlabstand ab. Eine weitere deutliche Verringerung des Strahlungsuntergrundes
wird durch Energiediskriminierung erreicht. Im Unterschied zum Einsatz in der Nuklearme-
dizin fiihrt eine PET-Messung an einem Teilchenstrahl durch den Betrieb des Beschleuni-
gers bei gleicher Aktivititsverteilung zu einer gréBeren Totzeit der Detektoren und zu einem
groferen Anteil zufélliger Koinzidenzen. Die durch den Beschleunigerbetrieb wihrend der
Spillextraktion verursachte Einzelzihlrate der Detektoren (ca. 10° s) ist jedoch vernachlis-
sigbar klein gegeniiber den in einer nuklearmedizinischen PET-Untersuchung zu verarbei-
tenden Einzelzdhiraten (in der GroBenordnung von 107 s'). Zufillige Koinzidenzen sind
zéhlratenabhingig. Ihre Rate Z; bestimmt sich aus der Anzahl der registrierten Einzeldetek-
torraten Zg, und Zg, und aus der Breite des Koinzidenzzeitfensters At zu

Zp =Zg, * Zg, * At (4.3)

wobei At oft der doppelten Koinzidenzzeitauflosung entspricht. Setzt man ein Koinzidenz-
zeitfenster von 20 ns voraus, so ergibt sich aus den bei der Strahlungsuntergrundmessung
am “°Ne-Strahl bestimmten Einzelzihlraten (Abb. 19) eine durch den Beschleunigerbetrieb
verursachte Rate zufilliger Koinzidenzen von 200 s wiihrend der Spillextraktion (2 cm Ab-
stand von der Strahlachse). In den Pausen zwischen der Spillextraktion betriigt die Rate nur
noch 0,5 s und bei zusitzlicher Energiediskriminierung 0,002 s™'. Entscheidend fiir die
Bildqualitit einer PET-Messung ist die effektive Zihlrate (GL 2.1). Selbst bei der geringen
Anzahl echter Koinzidenzen in einer Reichweitemessung B -radioaktiver Strahlen und der
verglichen mit der Strahlungsuntergrundmessung in einer Therapie notwendigen griBeren
Strahlintensitit (ca. 10° s™) ist eine Verschlechterung der Bildqualitit durch die durch den
Beschleunigerbetrieb verursachten zufilligen Koinzidenzen bei einer PET-Messung in den
Pausen zwischen der Spillextraktion mit zusitzlicher Energiediskriminierung vernachlissig-
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bar.

In einem weiteren Experiment wurden die Abbildungseigenschaften eines unvollstindigen
Ringtomographen an einem Leichtionenstrahl untersucht und mit den Abbildungseigen-
schaften der planaren, grofflichigen HIDAC-Positronenkamera verglichen. Hierzu wurde
das Detektorbewegungssystem am Strahl des FRS aufgebaut (Abb. 14) und zwei Siemens-
Detektoren integriert. Ein PMMA-Phantom (60%100%200 mm®, 200 mm Linge in Strahl-
richtung und 100 mm Phantomhohe) wurde im Strahl positioniert. Die Bewegung des
Phantoms in Strahlrichtung ermoglichte die Positionierung des Maximums der im Phantom
implantierten B -Aktivitit in der Mitte des Gesichtsfeldes der Kamera. Die Lage des Phan-
toms beziiglich der Tomographenachse wurde registriert. Sowohl ein 150- als auch ein °0-
Ionenstrahl wurden in ein Phantom implantiert und die mit beiden Detektoren in den Pausen
der Detektorbewegung und der Spillextraktion registrierten Koinzidenzen im Listmode un-
ter der Kontrolle des Datenerfassungssystems GOOSY abgespeichert. Neben den Detektor-
signalen wurden dabei die Detektorpositionen, die Zeitdauer seit Beginn der Spillextraktion
(tspm), die Strahlintensitét (N ) und die Anzahl der registrierten Einzelereignisse beider De-

See

tektoren N, bzw. N, erfafit.

4.5.2 Erzeugung von Positronenemitterverteilungen mit Strahlen stabiler Ionen

Der Bestimmung der durch Strahlen stabiler Leichtionen in Phantomen induzierten Positro-
nenemitterverteilungen diente ein im Cave A durchgefiihrtes Experiment. Im Unterschied
zur unter Einsatz des Detektorbewegungssystems gemessenen Reichweiteverteilung der
durch einen '®0-Strahl in einem PMMA-Phantom erzeugten Positronenemitter (Kap. 4.5.1)
wurde das Gesichtsfeld der Positronenkamera vergroBert und die Ortsauflosung der Detek-
toren verbessert. Abb. 20 zeigt den Experimentaufbau.

Detektor

Phantom

Ereignisse
\

Strahl
- | MN 0 Feemee——-

Reichweite

Abb. 20: Experimentaufbau im Cave A zur Messung der Reichweiteverteilung der durch
einen Strahl stabiler Leichtionen in einem Phantom erzeugten Positronenemitter.
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Eine Positronenkamera aus zwei gegeniiberliegenden Detektoren wurde am Strahl des Cave
A installiert. Zum Einsatz kamen sowohl die Siemens- als auch die FZR-Detektoren, wobei
die Detektoren senkrecht zur Strahlachse angeordnet sind. In der Mitte zwischen beiden De-
tektoren befindet sich ein in Strahlrichtung verfahrbares Phantom (90%90%200 mm®). Durch
die Bewegung des Phantoms in Strahlrichtung ist die Bestimmung der Reichweiteverteilung
der Positronenemitter iiber die gesamte Phantomlinge moglich. Hierzu wurde das Phantom
auf dem Schlitten einer Linearachse, wie sie auch im Detektorbewegungssystem (Abb. 14)
Verwendung findet, montiert. Zur Steuerung der Phantombewegung wurde das zur Kontrol-
le des Detektorbewegungssystems entwickelte Programmpaket modifiziert. Wahrend der
Messung wurde das Phantom mehrmals durch das Gesichtsfeld der Kamera gefahren und
dabei bestrahlt. Als Schrittweite der Phantombewegung wurde die halbe Kristallbreite der
Detektoren gewihlt. Eine gegeniiber stationiren Detektoren verbesserte Ortsauflosung in
der Reichweiteverteilung ist die Folge. Die von den Detektoren registrierten Koinzidenzen
wurden zusammen mit der Position des Phantoms, der Zeitdauer seit Beginn der Spillextrak-
tion (tg,y,), der Strahlintensitdt (Ng,,), der Anzahl der registrierten Einzelereignisse beider
Detektoren Ng, bzw. N, und der Anzahl der registrierten Koinzidenzen (N ) im Listmode
abgespeichert. Beriicksichtigt wurden dabei nur Koinzidenzen, die in den Pausen zwischen
den Spillextraktionen und in den Pausen zwischen den Phantombewegungen gemessen wur-
den. Diese Messung wurde nach Bestrahlungsende wiederholt, um die Verteilung einzelner
Positronenemitter anhand ihrer Zerfalischarakteristik zu ermitteln. Die Reichweiteverteilun-
gen wurden fiir verschiedene Ionen mit unterschiedlichen EinschuBenergien (‘*C mit
E = 85...330 MeV/u, '°0O mit E = 200...400 MeV/u, *Ne mit E = 300 MeV/u) gemessen,
wobei sowohl PMMA- als auch Graphitphantome (p = 1,795 g/cm’) bestrahlt wurden. Die
Strahlintensitit lag im Bereich zwischen 10’ und 10® Teilchen pro Spill. Die Spill-
extraktionsdauer lag im Bereich zwischen 0,15 und 0,5 s und die Spillextraktionsperiode im
Bereich zwischen 2 und 3,5 s. Nach der Messung wurden die Schnittpunkte der Koinzidenz-
linien mit der parallel zur Detektoroberfliche liegenden Mittelebene bestimmt. Die Reich-
weiteverteilung ist dann die Projektion der Schnittpunktverteilung auf die Strahlachse.
Durch Energiediskriminierung (individuelle Energieschwellen fiir die einzelnen Kristalle)
und Subtraktion zufélliger Koinzidenzen wurde das Signal-Rausch-Verhiltnis verbessert.

*Zur Subtraktion zufilliger Koinzidenzen wurde das Koinzidenzzeitspektrum (Abb. 21) be-
stimmit.

4
*10
Constont 0 0.2870E+04 * 0.2823€+01
Constant 1 0.399BE+05 + 0.5226E+02
p Mean 79.50000 & 0.3986€~02
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At At
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Abb. 21: Mit zwei Siemens-Detektoren gemessenes Koinzidenzzeitspektrum.
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Dieses Spektrum ist durch einen flachen Untergrund (durch zufillige Koinzidenzen hervor-
gerufen) und einen Peak (Promptpeak, durch echte und zufillige Koinzidenzen verursacht)
charakterisiert. Von den Koinzidenzen, die im Koinzidenzzeitfenster des Promptpeaks lie-
gen, werden dann die in einem zweiten, gleichgroBen Zeitfenster (verzdgertes Koinzidenz-
zeitfenster) im Bereich des Untergrundes liegenden Koinzidenzen subtrahiert.
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5 Experimentelle Untersuchungen und Ergebnisse

5.1 Untersuchungen und Ergebnisse unter Verwendung des HIDAC-Detektors

Die Messung der Aktivititsverteilung einer in der Mitte zwischen beiden HIDAC-
Detektoren positionierten Na-Punktquelle ergab eine Ortsaufldsung in der rekonstruierten
Aktivitétsverteilung von ca. 7 mm FWHM (Punktbildfunktion). Diese Ortsauflésung ist um
ca. einen Faktor 3 schlechter, als mit vergleichbaren Detektoren in der PET erreicht wird
[Town88], [McK88a]. Ursache hierfiir ist der groBe Parallaxenfehler, der durch den
Detektoraufbau (Auslese zweier Konverter durch eine MWPC) und den kleinen Abstand
zwischen beiden Detektoren bedingt ist und der zugunsten einer groBen Koinzidenzeffekti-
vitdt in Kauf genommen wurde. Aus der nach der Implantation eines Sekundirstrahls B*-
radioaktiver Leichtionen am Endfokus (S4) des FRS bestimmten Anzahl der pro Zeit im
Stopper registrierten Positronenzerfille wurde die Halbwertszeit der implantierten Aktivitéit
zu 16,0+1,4 s bestimmt. Diese Halbwertszeit weist darauf hin, daB die Hauptkomponente
des Sekundirstrahls aus *Ne-Ionen besteht. Die folgende Messung der in einem PMMA-
Phantom durch Implantation der Sekundirstrahlen erzeugten Aktivititsverteilung mit der
HIDAC-Kamera zeigte, dal der Strahlungsuntergrund wihrend der Spillextraktion fiir ein
ausreichend gutes Signal-Rausch-Verhiltnis zu hoch ist. Dagegen 148t sich die Reichweite-
verteilung B+—radioaktiver Ionen in Phantomen mit der Kamera nahezu untergrundfrei dar-
stellen, berlicksichtigt man nur Annihilationsereignisse, die in den Pausen der Teilchenex-
traktion des SIS registriert werden. Gegeniiber einer Messung erst nach Bestrahlungsende
kann so die Verteilung kurzlebiger Positronenstrahler (T,,, im Sekundenbereich) mit hoher
Effektivitit erfaBt werden, was aus Griinden der Minimierung der Patientendosis wiihrend
der Vorbestrahlung wiinschenswert ist.

5.1.1 Verifikation der ionenoptischen Abbildungseigenschaften des Fragmentseparators

Abb. 22 zeigt die bei der Bestrahlung eines PMMA-Phantoms mit radioaktiven Strahlen ge-
wonnenen Tomogramme. Das Phantom hatte eine Linge in Strahlrichtung von 250 mm und
eine Breite von 220 mm (X-Richtung, waagerechte Achse senkrecht zum Strahl). Die
Targeththe betrug 30 mm, um den EinfluB der Streuung der Annihilationsstrahlung zu redu-
zieren. Die radioaktiven Teilchenstrahlen mit einer Energie von 406 MeV/u wurden unter
Einsatz des FRS bei verschiedenen ionenoptischen Betriebsarten erzeugt. Die Tomogramme
reprisentieren die B*-Aktivititsverteilung in einer die Strahlachse enthaltenden 20 mm dic-
ken horizontalen Schicht durch das PMMA-Phantom. Die im ersten Tomogramm (a) sicht-
bare Aktivititsverteilung wurde mit einer FRS-Einstellung erzeugt, bei der sich kein Ab-
bremser am Zwischenfokus S2 befand, also nur eine magnetische Separation erfolgte. Die
Isotope mit annihernd gleichem A/Z-Verhiltnis (*’Ne, '’F, '30) werden nur schlecht sepa-
riert. Fiigt man einen homogenen Abbremser ein, erreicht man eine deutliche Trennung die-
ser Isotope und die Reichweite der Sekundérstrahlen ist kleiner (Tomogramm b). Der Ein-
fluB eines achromatischen und eines monoenergetischen Abbremsers auf die Aktivitiitsver-
teilung am Endfokus (S4) des FRS ist in den Tomogrammen c und d sichtbar.
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Abb. 22: Komponenten der B*-radioaktiven Ionenstrahlen, die durch die Fragmentation von
?’Ne-Ionen in einem 4 g/cm? dicken Be-Target erzeugt und im AnschluB daran mit
dem FRS bei verschiedenen ionenoptischen Betriebsarten separiert wurden. Die
gezeigten Tomogramme représentieren eine 2 cm dicke horizontale Schicht im
PMMA-Phantom, und die Aktivitit ist proportional zur Pixelfliche.

Der EinfluB der FRS-Einstellung auf die Breite der implantierten "*Ne-Verteilung in Strahl-
und in X-Richtung wurde fiir die vier Betriebsarten zusammen mit der mittleren Reichweite
der Ionen im Phantom bestimmt. Hierzu wurden die Verteilungen auf die entsprechende
Achse projiziert und eine GauBfunktion den Projektionsdaten angepafit. Die Standardabwei-
chung ¢ der GauBfunktion ist dann ein Ma8 fiir die Breite der Verteilung. Der Mittelwert
der den Projektionsdaten in Strahlrichtung angepaBten GauBfunktion entspricht der mittle-
ren Reichweite der B+—radioaktiven Ionen. Durch Entfaltung der Gaufifunktion mit der
gauBformigen Punktbildfunktion der HIDAC-Kamera wurde der Einflul der Ortsaufldsung
der Detektoren auf die Breite der Aktivitdtsverteilung eliminiert. Die durch die Betriebsart
des FRS bestimmten Halbwertsbreiten in Strahl- bzw. in X-Richtung betragen: 11,7+0,4 mm
bzw. 17,6+0,5 mm (ohne Abbremser), 11,3+0,5 mm bzw. 20,74+0,6 mm (homogener Ab-
bremser), 8,5+0,6 mm bzw. 19,4+0,8 mm (achromatischer Abbremser) und 4,5+0,7 mm
bzw. 77,5+3,9 mm (monoenergetischer Abbremser). Die Breite der Verteilungen zeigt, daf3
der monoenergetische Abbremser zu den kleinsten Reichweiteunterschieden der '*Ne-Ionen
fihrt. Der achromatische Abbremser ergibt dagegen die beste Isotopenseparation. Diese Er-
gebnisse bestitigen am Beispiel der Separation von '*Ne-Ionen die in [Schwa90] enthalte-
nen Aussagen tiber den EinfluB3 der FRS-Einstellungen auf die Aktivititsverteilung am End-
fokus (S4) des FRS (Kap. 4.1.2).
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5.1.2 Bestimmung der Reichweite und deren Genauigkeit

Fiir die in Abb. 22 dargestellten Aktivititsverteilungen wurden fiir alle Isotope die Reich-
weiten im PMMA bestimmt und mit den mit dem Energieverlustprogramm ATIMA
[Schwa90] berechneten Werten verglichen. Die gemessenen und die berechneten Reichwei-
ten stimmen gut iiberein und zeigen eine maximale Abweichung von 1,8 %. Die Reichwei-
temessung von B’-radioaktiven Strahlen zur Kontrolle der Bestrahlungsplanung in einer
Therapieeinheit sollte rmt moglichst kleiner Dosis durchgefiihrt werden. Deshalb wurde die
mittlere Reichweite der *Ne-Ionen im PMMA fiir die Messung mit der achromatischen Ein-
stellung des FRS in Abhingigkeit von der Anzahl der fiir die Rekonstruktion des Tomo-
gramms beriicksichtigten Annihilationsereignisse bestimmt. Tab. 6 zeigt die mittleren
Reichweiten und deren Fehler fiir 7135, 1000, 500 bzw. 100 beriicksichtigte Koinzidenz-
ereignisse. Fiir Reichweiteverteilungen, die aus einigen Hundert Annihilationsereignissen
rekonstruiert werden, kann die mittlere Reichweite der Jonen mit einer Unsicherheit von ca.
1 mm bestimmt werden. 7135 Koinzidenzen wurden in einer MeBzeit von 42 min durch die
HIDAC-Kamera registriert. In dieser Zeit wurden ca. 1,5%10% *Ne-Jonen im PMMA im-
plantiert. Legt man einen Strahldurchmesser von 20 mm und ein Verhiltnis der Hohe des
Bragg-Maximums zur Plateauh6he in der Tiefendosisverteilung von 3 zugrunde, so ergibt
eine Abschétzung der im Phantom applizierten Maximaldosis 10 Gy. Eine Verringerung der
Dosis um ca. 1 GréBenordnung erreicht man durch die Implantation einer geringeren, zur
Bestimmung der Reichweite mit einer Unsicherheit von kleiner als 1 mm gerade noch aus-
reichenden Anzahl an '’Ne-Tonen (Tab. 6). Die resultierende Dosis liegt jedoch iiber der bei
einer Reichweitemessung B -radioaktiver Strahlen zur Kontrolle der Bestrahlungsplanung
in einer Tumortherapieeinheit noch zuldssigen Patientendosis von 100 mGy (Kap. 2.3). Eine
VergroBerung der Koinzidenzeffektivitit der Positronenkamera ist deshalb erforderlich.
Dies wird in geringerem MaBe durch eine Verringerung des Abstandes der beiden HIDAC-
Detektoren erreicht, was jedoch zu einer VergroBerung des Parallaxenfehlers und damit zur
Verschlechterung der Ortsauflosung der Kamera fiihrt. Giinstiger ist der Einsatz einer Posi-
tronenkamera auf der Basis von BGO-Szintillatoren, mit der man bei gleicher Detektorgroe
eine gegeniiber der HIDAC-Kamera um ca. 2 Gréenordnungen héhere Koinzidenzeffekti-
vitdt erreichen kann. Mit einer solchen Kamera sollte deshalb die Messung der Reichweite
B -radioaktiver Ionen mit einer Unsicherheit kleiner als 1 mm mit einer dem Patienten ap-
plizierten Dosis von kleiner 100 mGy fiir alle fiir eine Tumortherapie in Frage kommenden
Teilchenarten und -energien moglich sein.

Tab. 6: Vergleich der mittleren Reichweite von *Ne-Ionen (E = 406 MeV/u) in PMMA, die
fiir eine unterschiedliche Anzahl der zur Rekonstruktion beriicksichtigten Annihila-
tionsereignisse bestimmt wurde.

Anzahl der Annihilationsereignisse | mittlere Reichweite / mm
7130 140,94+0,11
1000 141,01+0,29
500 141,06+0,46
100 141,71+1,81
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5.1.3 Nachweis von Dichteunterschieden

Zur Anwendung der Methode der Reichweitemessung B*-radioaktiver Strahlen in einer Tu-

mortherapie ist es erforderlich, die durch die Dichtevariationen im Patienten verursachten

Reichweiteunterschiede der Ionen zu messen. Abb. 23 zeigt die Reichweiteverteilung des

monoeneroetlschen "Ne-Strahls (E = 406 MeV/u) in einem PMMA-Phantom (225%30%250
m>) mit geringen Dichtevariationen.
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Abb. 23: Positronenemitterverteilung, erzeugt durch einen monoenergetischen '®Ne-Strahl
(E =406 MeV/u) in einem PMMA-Phantom. Kleine Dichteunterschiede wurden
durch das Befestigen von 5 Wiirfeln (2 cm dick) verschiedenen Materials an der
Stirnflidche des Phantoms simuliert:

1 - Polytetrafluorethylen [PTFE, (CF,) ], p = 2,20 g/cm
2 - Polyvinylchlorid [PVC, (C,H,CI) ], p = 1,40 g/em®
3 - Polymethylmethacrylat [PMMA (CH 02) 1, p=1,18 glem®
4 - Polyethylen [PE, (CH,) ], p = 0,92 g/cm
5 - Balsaholz [C, |¢H; 4,0, 551, p = 0,22 glem’.
Die Strich-Punkt-Referenzlinie wurde ohne das zusitzliche Material gemessen.

Fiinf zusitzliche, an der Stirnseite des PMMA-Phantoms befestigte,Wiirfel unterschiedli-
chen Materials dienten der Simulation der Dichteunterschiede. Die Materialien wurden ent-
sprechend der Dichte im menschlichen Kérper (zwischen 0,2 g/cm® (Lunge) und 1,9 glem®
(Compacta des Knochens)) ausgewihlt. Die Differenz R-Ry, (R, ist die Reichweite im
PMMA ohne die zusitzlichen und Ry, die Reichweite mit den zusitzlichen Wiirfeln) wurde
berechnet und mit der gemessenen Reichweitedifferenz verglichen (Tab. 7). Der Fehler der
berechneten Reichweitedifferenz beriicksichtigt die Ungenauigkeiten bei der Bestimmung
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der Dichte und Abmessung der Materialien. Die nicht optimale monoenergetische Einstel-
lung des FRS verursachte eine Abweichung der Referenzlinie von der Senkrechten zur
Strahlachse (Abb. 23) und fiihrt zu den relativ groBen Fehlern der gemessenen Reichweite-
differenzen.

Tab. 7. Vergleich von berechneter und gemessener Reichweitedifferenz R-R,, eines PNe-
Strahls (E = 406 MeV/u) in einem PMMA-Phantom. Die Reichweitedifferenz. wur-
de durch zusitzliches Anbringen von 2 cm dicken Wiirfeln verschiedenen Materials
an der Stirnfliche des Phantoms hervorgerufen.

Material R,-Ry, berechnet / mm | R-Ry, gemessen / mm
Balsaholz 3,6+1,0 5,3+1.,8
PE 16,9+1,2 19,7+1,7
PMMA 20,0+0,3 20,8+1,3
PVC 21,5+0,6 22,0+14
PTFE 31,2+40,7 31,6+1,5

Fiir alle 5 Materialien stimmen die berechneten und die gemessenen Reichweitedifferenzen
innerhalb der Fehlergrenzen tiberein. Dieses Ergebnis zeigt, da8 durch kleine Dichtevaria-
tionen verursachte Reichweiteunterschiede gemessen werden k6nnen.

5.1.4 Abbildung der Positronenemitterverteilung bei Fragmentation eines Strahls stabiler
Leichtionen in einem Kunststoffphantom

Abb. 24 zeigt die Verteilung der f*-Emitter, die nach einer 60miniitigen Aktivierung eines
PMMA-Blocks (50+50%250 mm®) mit einem 2°Ne-Strahl (E = 406 MeV/u) wihrend einer
fiinf Minuten dauernden Messung bestimmt wurde. Die Verteilung der B*-Emitter hat ein
deutliches Maximum bei ca. 148 mm, welches in der Nithe der berechneten 20Ne-Reichweite
von 145 mm liegt. Ein qualitatives Verstindnis der Struktur der gemessenen Reichweitever-
teilung wird in [Eng92b] geliefert. Es basiert auf einer vereinfachten Simulation der Frag-
mentation der *’Ne-Teilchen sowie des Abbrems- und Zerfallsprozesses der erzeugten Posi-
tronenemitter. Der Peak in der Reichweiteverteilung wird durch die durch Projektilfragmen-
tation erzeugten B+-radioaktiven Ne-, F-, O-, N- und C-Isotope verursacht. Der flache Teil
des Reichweitespektrums dagegen wird durch Targetfragmentation erzeugt. In Rossendorf
wurde im Rahmen einer Dissertation [Hasch94c] mit der Verbesserung der Simulation be-
gonnen. Parallel hierzu erfolgte im Rahmen der vorliegenden Arbeit die Messung der durch
therapeutisch relevante stabile Strahlen in unterschiedlichen Phantomen erzeugten Vertei-
lungen B+-radioaktiver Tonen, deren Ergebnisse Kap. 5.2.4 enthilt. Ziel beider Arbeiten ist
es, aus der Verteilung der durch einen Strahl stabiler Teilchen erzeugten Positronenemitter
die Strahlparameter zu bestimmen.
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Abb. 24: Verteilung der Positronenemitter, die durch einen *’Ne-Strahl (E = 406 MeV/u) in
einem PMMA-Phantom (50+50+250 mm°>) erzeugt wird. Das im Bild a darge-
stellte Tomogramm reprisentiert eine die Strahlachse in der Mitte enthaltende
18 mm dicke Schicht durch das PMMA-Phantom. Bild b zeigt die aus diesem
Tomogramm abgeleitete Reichweiteverteilung. In Bild c ist die aus der gesamten
Aktivitdtsverteilung im Phantom bestimmte Reichweiteverteilung dargestellt. Die
berechnete Reichweite der *Ne-Ionen ist durch den Pfeil gekennzeichnet.

Die in Abb. 24c gezeigte Reichweiteverteilung wurde aus der Aktivitdtsverteilung im ge-
samten Phantom bestimmt. Dies entspricht dem MeBergebnis einer Positronenkamera mit
einer 2D-Ortsauflsung. Nutzt man dagegen die 3D-Ortsauflosung der HIDAC-Kamera zur
Bestimmung einer das Maximum der Aktivitdtsverteilung enthaltenden 18 mm dicken
Schicht und bestimmt die Reichweiteverteilung aus deren Aktivitdtsverteilung, so erhalt
man das in Abb. 24b gezeigte Reichweitespektrum. Dieses weist einen deutlich geringeren
Untergrund und damit ein groBeres Verhiltnis von Peak- zu Plateauhohe auf. Eine weitere
Mbuglichkeit besteht darin, den durch zufillige und gestreute Koinzidenzen verursachten Un-
tergrund mit einer BGO-Kamera durch eine gegeniiber der HIDAC-Kamera verbesserte
Koinzidenzzeit- und Enérgieauflésung zu verringern.
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5.2 Untersuchungen und Ergebnisse unter Verwendung der BGO-Detektoren

5.2.1 Messung der Empfindlichkeit bei Bestrahlung mit einer Flichenquelle

In Abb. 25 werden die 2D-H&ufigkeitsverteilungen der berechneten Koordinaten des Inten-
sitdtsschwerpunktes des Szintillationslichtes (Gl. 4.1 bzw. 4.2), die sich bei der Bestrahlung
mit einer 18F-Fl'aiche:nquelle: ergeben, fiir beide BGO-Detektormodule verglichen.

b)

Abb. 25: 2D-Hiufigkeitsverteilung der berechneten Intensititsschwerpunkte des Szintilla-
tionslichtes eines Siemens- (a) bzw. eines FZR-Detektormoduls (b), die sich bei
der Bestrahlung mit einer "*F-Flichenquelle ergibt.

Bei beiden Detektorsystemen kénnen die einzelnen Kristalle unterschieden werden. Dies er-
laubt die Identifikation des Kristalls, in dem der Intensitéitsschwerpunkt des Szintillations-
lichtes erzeugt wurde. Beim FZR-Detektor erfolgt die Identifikation, indem fiir jedes gemes-
sene Koordinatenpaar (X, Y, ) aus der Position Y, die zugehorige Kristallreihe und aus der
Position X | die Kristallspalte unabhéngig voneinander bestimmt werden. Hierzu wurden die
Projektionen der durch die Flichenquelle erzeugten 2D-Haufigkeitsverteilung auf die X -
bzw. Y _-Achse bestimmt. Die Minima zwischen den Peaks in den Projektionen dienen dann
als Grenzen fiir die Reihen bzw. Spalten. In der 2D-Hiufigkeitsverteilung entspricht dies
Rechtecken und alle moglichen Positionspaare (X, Y,,) innerhalb eines Rechteckes werden
einem Kristall zugeordnet. Die Kristallidentifikation beim Siemens-Detektor ist aufgrund
der kissenformigen Verzerrung in der 2D-Hiufigkeitsverteilung erschwert. In [Dahl88] wer-
den die mit 3 verschiedenen Methoden erreichten Ergebnisse der Kristallidentifikation fiir
einen Siemens-Detektor aus 4*8 Kristallen miteinander verglichen. Methode 1 (entspricht
der fiir den FZR-Detektor verwendeten) fiihrt zu einer erheblichen Anzahl an falsch identifi-
zierten Kristallen. Die Methode 2 bestimmt zuerst aus der Projektion der 2D-Hiufigkeits-
verteilung auf die Y, -Achse die Kristallreihe. Daran anschlicBend werden fiir jede Kristall-
reibe die Spaltengrenzen bestimmt. Diese Methode der "reihenabhiingigen Spaltengrenzen”
weist gegeniiber der Methode 1 eine geringere Anzahl an falsch identifizierten Kristallen
auf. In Methode 3 ("Inselmethode") werden um jedes Maximum in der 2D-Haufigkeitsver-
teilung inselfdrmige Grenzen gezogen. Dadurch verringert sich die Anzahl der falsch identi-
fizierten Kiristalle gegeniiber Methode 2, weil zwischen zwei Maxima liegende Ereignisse
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verworfen werden. Eine Verringerung der Detektoreffektivitit um ca. 50 % ist die Folge.
Zur Kiristallidentifikation der Siemens-Detektoren wurde deshalb Methode 2 gewiihlt, da sie
zu keiner Verringerung der Detektoreffektivitiit fiihrt. Da es bei einem Blockdetektor aus
8+8 Kristallen gegeniiber den in [Dahl88] untersuchten Detektoren aus 4+#8 Kristallen keine
Vorzugskoordinate mehr zur Bestimmung der Kristallreihen gibt, wurde die Methode modi-
fiziert. In einem ersten Schritt wurden aus den Projektionen der 2D-Héufigkeitsverteilung
auf die X _- bzw. Y _-Achse die Kristallspalten bzw. -reihen niherungsweise bestimmt. Fiir
jede Kiristallreihe wurden dann in einem zweite Schritt die Spaltengrenzen und analog fiir
jede Kiristallspalte die Reihengrenzen genauer bestimmt. Das Ergebnis entspricht 64, jeweils
einem Kiristall zugeordneten Rechtecken in der 2D-Hiufigkeitsverteilung, die sich teilweise
tiberlappen. Liegt ein Koordinatenpaar in mehreren Rechtecken, erfolgt eine zufillige Zu-
ordnung zu einem Kristall. Fiir jeden Kristall wurde das Energiespektrum bestimmt. Dem
Photopeak im Energiespektrum wurde jeweils eine GauBfunktion angepaBt und aus den
Funktionsparametern die Impulshohe und die Energieauflosung bestimmt. Aus den Impuls-
hohen wurde dann fiir alle Kristalle eine relative Impulsh6he bestimmt, die sich aus der Di-
vision der Impulshohe eines jeden Kristalls durch die Impulshohe eines willkiirlich gewihl-
ten Kristalls berechnete. Des weiteren wurde fiir jeden Kristall die Anzahl der detektierten
Annihilationsquanten ermittelt. Ein Vergleich der wichtigsten Eigenschaften beider Detek-
tormodule enthilt Tab. 8.

Tab. 8: Vergleich der Eigenschaften eines Siemens- und eines FZR-Detektors.

Siemens- FZR-
Detektor Detektor
Kristalldimension / mm’ 6,25%6,25%30 3%3%20
Anzahl der identifizierten Kristalle 8«8 18%16
Ortsauflosung des Detektors / mm 6,25 3,0
Verzerrung in der 2D-Hiufigkeitsverteilung der kissenformig keine
berechneten Kristallkoordinaten X, und Y,
Empfindlichkeit der Kristallidentifikation sehr empfindlich | unempfindlich
gegeniiber PMT-Hochspannungsdrift
mittlere Energieauflosung der Kristalle 20,8+0,5 39,54+5,2
(FWHM) / %
Energieauflosung der Kristalle FWHM) / % 172..24,2 28,7 ...65,8
relative Impulshéhe der Kristalle 0,79 ... 1,36 0,62...145
Verhiiltnis von Maximum zu Minimum der pro 1,8 3,0
Kristall registrierten Annihilationsquanten
Packungsdichte 1,0 0,47

Die Nachteile des Siemens-Detektors sind die schlechtere Ortsauflosung und die Empfind-
lichkeit der Kristallidentifikation gegeniiber Anderung der Hochspannung der PMT. Die Er-
hohung der Hochspannung eines PMT um 10 % fiihrt bei 7,5 % der bei der Bestrahlung mit
einer Flichenquelle registrierten Ereignisse zu einer falschen Kristallidentifikation, wenn
die Kristallgrenzen der verdnderten Hiufigkeitsverteilung nicht angepaBt werden. Bei einer
Erhohung der Hochspannung um 20 % erhoht sich dieser Anteil auf 14,6 %. Die Nachteile
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des FZR-Detektors dagegen sind die geringere Packungsdichte, die schlechtere Energicauf-
16sung und die groBere Schwankungsbreite der Energieauflésung, der relativen ImpulshShen
und der Anzahl der pro Kiristall registrierten Annihilationsquanten. Eine Ursache der
schlechteren Energieauflosung ist die geringere KristallgroBe, die zu einem groBeren Anteil
an Kristall-Kristall-Wechselwirkungen und einer héheren Nachweiswahrscheinlichkeit von
gestreuten Koinzidenzen gegeniiber ungestreuten Koinzidenzen fiihrt. Um die Ursache fiir
den groBen Unterschied in der Detektoreffektivitit iiber der effektiven Detektorfliche zu un-
tersuchen, wurde bei Messungen an der KFA Jiilich eine blaues Licht emittierende Leucht-
diode schrittweise iiber die gesamte Fliche des FZR-Detektors mit und ohne Kristallmatrix
bewegt und das an der Dynode erzeugte Signal des PMT gemessen [EBer92]. Einen Ver-
gleich der Projektion der 2D-Verteilung des Dynodensignals mit der Projektion der 2D-
Hiufigkeitsverteilung der berechneten Kristallkoordinaten bei Bestrahlung des Detektors
mit einer Flichenquelle zeigt Abb. 26.
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Abb. 26: Projektion der 2D-Verteilung des bei der Bewegung einer Leuchtdiode auf der
Stirnfliche des FZR-Detektors ohne (2) und mit (b) Kristallmatrix erzeugten
Dynodensignals eines FZR-Detektors. Abb. ¢ zeigt die Projektion der durch Be-
strahlung mit einer Fliichenquelle erzeugten 2D-Haufigkeitsverteilung der berech-
neten Kristallkoordinaten.

Dieser verdeutlicht, daB die Ursache der groen Unterschiede in der Detektoreffektivitiit die
inhomogene PMT-Response ist. Unterschiede zwischen den Kristallen und der EinfluB der
Detektorfolgeelektronik sind dagegen gering. Die Anzahl der unterscheidbaren Kristalle ist
etwas geringer, als es die GroBe der Photokatode erwarten liBt. Die durch die Szintillations-
lichtausbeute der BGO-Kristalle bedingte Leuchtdichte auf der Photokatode ist zu klein, um
alle Randkristalle zu unterscheiden. Dagegen fiihrt die bedeutend gréBere Leuchtdichte auf
der Photokatode bei der Bestrahlung des FZR-Detektors mit dem Licht der Leuchtdiode zur
Unterscheidung aller Kristalle der Matrix (Abb. 26b). Die groBe Schwankungsbreite in der
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relativen Impulshohe und in der Energieauflosung der einzelnen Kristalle macht deutlich,
daB die Summenenergiesignale beider Detektoren (Ig,, bzw. Q,+Qg) zur Unterdriickung
des Nachweises gestreuter Koinzidenzen durch Energiediskriminierung nicht ausreichen.
Effektiver ist das Setzen von Energieschwellen fiir jeden Kristall.

5.2.2 Studium der tomographischen Abbildung einer Punktquelle

Unter Einsatz des Detektorbewegungssystems wurde die Punktbildfunktion fiir die Siemens-
und FZR-Detektoren bestimmt und dieser eine Gaufunktion angepaft. Die Halbwertsbreite
der GauBlfunktion ist ein MaB fiir die erreichbare Ortsauflosung in der rekonstruierten Akti-
vitdtsverteilung. Diese betriigt fiir die Siemens-Detektoren 4,8 mm (X), 4,7 mm (Y), 4,3 mm
(Z) und fiir die FZR-Detektoren 4,3 mm (X), 4,3 mm (Y), 3,8 mm (Z). Dabei bezeichnet Z
die Tomographenachse, X die Reichweitenachse (Abb. 16) und Y die zu X und Z senkrecht
liegende Achse des Detektorbewegungssystems. Tab. 9 zeigt am Beispiel der Siemens-
Detektoren die ermittelte Ortsauflosung in Abhingigkeit vom Winkelbereich, innerhalb des-
sen die Detektoren bewegt wurden.

Tab. 9: Halbwertsbreite der Punktbildfunktion der Siemens-Detektoren in Abhéngigkeit
von der Einschriinkung des Winkelbereiches des Tomographen.

og/ ° X/ mm Y / mm Z / mm
81,3 4,6+0,1 59,4+0,6 4,1+0,1
73,2 4,5+0,1 23,9+0,2 4,0+0,1
65,1 4,340,1 16,4+0,1 4,140,1
57,0 4,340,1 11,8+0,1 4,140,1
48,9 4,440,1 8,610,1 4,1+0,1
40,8 4,540,1 6,8+0,1 4,2+0,1
32,7 4,5+0,1 5,8+0,1 4,240,1
24,6 4,7+0,1 5,1+0,1 4,240,1
16,5 4,840,1 4,7+0,1 4,340,1

Die Ortsauflosung in Y-Richtung verbessert sich deutlich bei einer VergréBerung des von
den Detektoren erfafSten Winkelbereiches (Verkleinerung von o.;). Die Ortsauflsung in X-
Richtung verbessert sich geringfiigig bei einer VergroBerung des Winkelbereiches bis zu ei-
nem Optimum. Eine VergroBerung des Winkelbereiches iiber das Optimum hinaus ver-
schlechtert die Ortsauflésung wieder. Die durch die Bewegung der Detektoren mit dem De-
tektorbewegungssystem (z.B. abweichende Drehachsen der beiden Drehtische) verursachte
Verschlechterung der Ortsauflosung ist dann groBer als die Verbesserung der Ortsaufldsung
durch den groBeren Winkelbereich. Da die Anderung des Winkelbereiches keine Auswir-
kung auf das Gesichtsfeld der Detektoren und damit auf die Ortsauflésung in Z-Richtung
hat, kommt es zu einer geringfiigigen Verschlechterung bei zunehmendem Verfahrweg der
Detektoren.
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Eine Punktquelle wurde in der zur Detektoroberflidche parallelen Mittelebene zwischen den
Detektoren bewegt und die Anzahl der von zwei gegeniiberliegenden Kristallen registrierten
Koinzidenzen fiir jede Quellposition bestimmt. Diese Funktion der Koinzidenzzihlrate in
Abhéngigkeit von der Quellposition (Punktausbreitungsfunktion) charakterisiert wie die
Punktbildfunktion die Ortsauflésung einer Positronenkamera, erfordert jedoch keine Dreh-
bewegung des Detektorbewegungssystems und keine Bildrekonstruktion. Fiir die Siemens-
und FZR-Detektoren wurde fiir verschiedene Kristalle die Punktausbreitungsfunktion be-
“stimmt und einer GaufBfunktion angepafit. Die Halbwertsbreite der Punktausbreitungs-
funktion betrigt fiir die Siemens-Detektoren 5,640,2 mm und fiir die FZR-Detektoren
4,0+0,5 mm. Der FZR- besitzt gegeniiber dem Siemens-Detektor die bessere Ortsauflosung.
Jedoch ist der Unterschied in der Ortsauflosung geringer als der Unterschied in der Kristall-
breite. Ursache hierfiir ist der grofere Anteil an Kristall-Kristall-Wechselwirkungen, ver-
bunden mit der schlechteren Energieauflosung des FZR-Detektors.

5.2.3 Untersuchung der tomographischen Abbildung bei Implantation eines B*-radioaktiven
Leichtionenstrahls in ein Phantom

Abb. 27a zeigt das bei der Bestrahlung eines PMMA-Phantoms (60#100%200 mm®) mit ei-
nem '*O-Strahl (E = 382 MeV/u) unter Einsatz des Detektorbewegungssystems und zweier
Siemens-Detektoren gewonnene Tomogramm und Abb 27b die aus dem Tomogramm be-
stimmte Reichweiteverteilung.
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Abb. 27: Unter Einsatz des Detektorbewegungssystems und zweier Siemens-Detektoren ge-
messene Aktivititsverteilung in einem PMMA-Phantom nach der Bestrahlung mit
einem "O-Strahl (E = 382 MeV/u). Bild a zeigt das eine 20 mm dicke horizontale
Schicht durch das Phantom reprisentierende Tomogramm und Bild b die daraus
abgeleitete Reichweiteverteilung.

Der radioaktive Strahl wurde mit Hilfe des FRS bei einer ionenoptischen Einstellung zwi-

schen der achromatischen und der monoenergetischen Betriebsart erzeugt. Unter Berlick-
sichtigung der Punktbildfunktion wurde die Strahlbreite zu 49,940,6 mm FWHM bestimmt.
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Die gemessene und die berechnete Reichweite (154 mm) stimmen gut {iberein. Die mittlere
Reichweite der ’O-Ionen im PMMA wurde in Abhiingigkeit von der Anzahl der fiir die Re-
konstruktion des Tomogramms beriicksichtigten Annihilationsereignisse bestimmt. Eine Zu-
sammenstellung enthilt Tab. 10.

Tab. 10: Vergleich der mittleren Reichweite von *O-Ionen (E = 382 MeV/u) in PMMA, die
fiir eine unterschiedliche Anzahl der zur Rekonstruktion beriicksichtigten Annihi-
lationsereignisse bestimmt wurde.

Anzahl der Annihilationsereignisse | mittlere Reichweite / mm
39620 157,10+0,05
7181 157,00+0,12
988 156,94+0,43
474 - 156,79+0,68
105 156,56+1,09

Die mittlere Reichweite kann mit einer Unsicherheit kleiner als 1 mm bestimmt werden,
wenn die Reichweiteverteilungen aus einigen Hundert Annihilationsereignissen rekon-
struiert werden. Dies ist Bestitigung der mit der HIDAC-Kamera gewonnenen Ergebnisse
(Kap. 5.1.2). 39620 Koinzidenzen wurden in einer MeBzeit von 165 min durch die Siemens-
Detektoren registriert. In dieser Zeit wurden ca. 4%10% '*O-Tonen im PMMA implantiert.
Legt man einen Strahldurchmesser von 50 mm und ein Verhiltnis der Hohe des Bragg-
Maximums zur Plateauhdhe in der Tiefendosisverteilung von 3 zugrunde, so ergibt eine Ab-
schitzung der im Phantom applizierten Maximaldosis 2,8 Gy. Eine Verringerung dieser Do-
sis um ca. 2 Groflenordnungen ist bei einer Reichweitemessung B -radioaktiver Strahlen zur
Kontrolle der Bestrahlungsplanung in der Tumortherapie moglich. Die geforderte Reichwei-
tegenauigkeit wird dann noch erfiillt (Tab. 10). Die resultierende Dosis liegt dann unter der
zuldssigen Patientendosis von 100 mGy (Kap. 2.3). Der klinische Einsatz einer Positronen-
kamera erfordert gegeniiber der Messung am Phantom gréBere Detektoren, weil die zeitauf-
wendige Detektorbewegung einem Patienten nicht zumutbar ist. Die damit verbundene gro-
Bere Detektoreffektivitiit ermdglicht noch einmal eine Verringerung des Dosiswertes, so daf3
die Messung der Reichweite [3+-radioaktiver Tonen mit einer Unsicherheit kleiner als 1 mm
mit einer dem Patienten applizierten Maximaldosis von deutlich kleiner als 100 mGy fiir
alle fiir eine Tumortherapie in Frage kommenden Teilchenarten und -energien und fiir gut
fokussierte Jonenstrahlen (Strahlbreite ca. 5 mm FWHM) mdglich ist.

Die mit dem Detektorbewegungssystem erzielten Ergebnisse zeigen, daB ein aus BGO-
Detektoren aufgebauter unvollstindiger Ringtomograph an einem fokussierten Leichtionen-
strahl zur Verifikation der Bestrahlungsplanung durch Reichweitemessung B*-radioaktiver
Leichtionen eingesetzt werden kann. Die Abbildungseigenschaften eines solchen mit dem
Detektorbewegungssystem simulierten Tomographen iibertreffen die der aus den HIDAC-
Detektoren aufgebauten Positronenkamera.
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5.2.4 Abbildung von Positronenemitterverteilungen bei Fragmentierung von Strahlen
stabiler Leichtionen in Phantomen

Abb. 28 zeigt die Reichweiteverteilung der p*-Emitter, die sich nach einer 60miniitigen Ak-
tivierung eines PMMA-Blocks (60+100%200 mm3) mit einem '%0-Strahl (E = 395 MeV/u)
in einer MeBzeit von 165 Minuten bei fortgesetzter Bestrahlung ergibt.
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Abb. 28: Unter Einsatz des Detektorbewegungssystems und zweier Siemens-Detektoren ge-
messene Reichweiteverteilung, die aus der Verteilung der durch einen '°O-Strahl
(E =395 MeV/u) in einem PMMA-Phantom erzeugten Positronenemitter bestimmt
wurde. Bild a zeigt die aus der gesamten Aktivitétsverteilung des Phantoms be-
stimmte Reichweiteverteilung. Die aus der das Maximum der Aktivititsverteilung
enthaltende 20 mm dicken horizontalen Schicht im Phantom abgeleitete Reich-
weiteverteilung ist in den Bildern b und c dargestellt. Die Bildrekonstruktion er-
folgte fiir eine VoxelgroBe von 6,25%6,25%6,25 mm® (b) und von 4*4*4 mm? (c).
Die berechnete Reichweite der '®O-Tonen ist durch den Pfeil gekennzeichnet.

Diese unter Einsatz des Detektorbewegungssystems und zweier Siemens-Detektoren gemes-
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sene Reichweiteverteilung zeigt einen dhnlichen Verlauf wie die mit der HIDAC-Kamera
fiir einen *°Ne-Strahl gemessene Reichweiteverteilung (Abb. 24). Ein Unterschied ergibt
sich jedoch durch die Bewegung der Detektoren mit dem Detektorbewegungssystem, die be-
wirkt, daB eine Punktquelle innerhalb des Gesichtsfeldes mit anndhernd gleicher Koinzi-
denzeffektivitit von der Kamera registriert wird. AuBerhalb des Gesichtsfeldes verringert
sich die Koinzidenzeffektivitit bei zunehmendem Abstand vom Gesichtsfeld. Als Ergebnis
dessen weist die Reichweiteverteilung in Abb. 28a und b bis zu einer Reichweite von
120 mm einen ansteigenden Teil, gefolgt von einem Plateau, auf. Bei der stationidren
HIDAC-Kamera verringert sich die Koinzidenzeffektivitit mit zunehmendem Abstand vom
Mittelpunkt des Gesichtsfeldes und die mit der Kamera gemessene Reichweiteverteilung
zeigt nur einen ansteigenden Teil, der direkt in den Peak iibergeht (Abb. 24b und c). Kein
Unterschied besteht dagegen im Verhiltnis der Peak- zur PlateauhShe der mit beiden Kame-
ras gemessenen Reichweiteverteilung. Trotz Diskriminierung aller auerhalb des Energiebe-
reiches zwischen 350 und 750 keV registrierten Ereignisse fiihrte der Einsatz der Siemens-
Detektoren gegeniiber der Messung mit der HIDAC-Kamera zu keiner deutlichen Verbesse-
rung des Signal-Rausch-Verhiltnisses. Griinde hierfiir sind die in der Messung mit den
Siemens-Detektoren aus technischen Griinden nicht abgespeicherte Koinzidenzzeit, die eine
Korrektur zufilliger Koinzidenzen verhinderte, und das breite Koinzidenzzeitfenster von
440 ns. Beides fiihrte zu einem hohen Anteil der zufilligen an den fiir die Bestimmung der
Reichweiteverteilung berticksichtigten Koinzidenzen von ca. 40 %, wobei die Zihlrate der
zufilligen Koinzidenzen nach Gl. 4.3 bestimmt wurde. Bei der Messung mit der HIDAC-
Kamera betrug der Anteil der zufilligen Koinzidenzen ca. 32 %, jedoch ist aufgrund der
fehlenden expliziten Energicauflosung der Anteil der gestreuten Koinzidenzen gréBer. Die
durch einen Pfeil gekennzeichnete Reichweite der Primirteilchen liegt in unmittelbarer
Nihe des Maximums der Reichweiteverteilung, was anhand der in [Eng92b] beschriebenen
Simulationsrechnungen erwartet wird. Jedoch sind die berechneten Reichweiten der Primér-
teilchen in Bezug zur gemessenen Reichweiteverteilung mit einem Fehler von einigen Milli-
metern behaftet. Dieser Fehler resultiert aus den Ungenauigkeiten bei der Berechnung des
Energieverlustes der Ionen beim Durchgang durch den FRS und bei der Phantompositionie-
rung im Bezugssystem der Positronenkamera (visuelle Bestimmung und keine Abspeiche-
rung der Phantomposition). Der Einsatz des Detektorbewegungssystems hat auBerdem den
Nachteil eines, verglichen mit der Reichweite der Tonen, zu kleinen Gesichtsfeldes und der
Verschlechterung der Ortsauflosung durch die Ungenauigkeiten beim Justieren der Bewe-
gungsachsen. Trotzdem konnte ein aufgrund der Nichtberiicksichtigung einer Materie-
schicht im FRS verursachter Fehler bei der Berechnung der Reichweite der '°O-Tonen von
10 mm anhand der gemessenen Reichweiteverteilung entdeckt und beseitigt werden.

Der veriinderte Experimentaufbau bei den im Cave A durchgefiihrten Messungen ermog-
lichte eine genauere Bestimmung der durch verschiedene stabile Leichtionenstrahlen in
Phantomen erzeugten Reichweiteverteilung der Positronenemitter. Eine Auswahl ver- -
schiedener mit Siemens-Detektoren im Cave A gemessener Reichweiteverteilungen zeigt
Abb. 29. Fiir jede Reichweiteverteilung sind die Strahlparameter, die MeBzeit und das be-
strahlte Phantom aufgefiihrt. Der Pfeil kennzeichnet die Reichweite der Primirteilchen. Alle
Verteilungen weisen ein Maximum in unmittelbarer Niihe der Reichweite der Primiirteilchen
auf. Die Struktur der Verteilung hiingt von den Parametern des Primirstrahls und dem Zeit-
regime der Messung ab und kann anhand einer Monte-Carlo-Simulation der Fragmentation,
Abbremsung, Zerfallsprozesse, des Positronen- und Gammatransports und des MeBregimes
verstanden werden. Die Simulationsergebnisse stimmen gut mit den gemessenen Positro-
nenemitterverteilungen iiberein und erste Ergebnisse zeigen, daB die Information der Reich-
weiteverteilung ausreicht, um die Reichweite des Primirstrahls zu bestimmen [Hasch94a],
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Abb. 29: Im Cave A mit zwei Siemens-Detektoren gemessene Reichweiteverteilungen von
Positronenemittern, die durch Bestrahlung mit verschiedenen stabilen Leichtio-
nenstrahlen in Phantomen erzeugt wurden. Die Reichweite der Primiirteilchen ist
durch einen Pfeil gekennzeichnet. Dic oberen drei Bilder zeigen die durch ecinen
monoenergetischen "C- (a), '®O- (b) bzw. 2°Ne-Strahl (c) in PMMA erzeugte
Reichweiteverteilung. Abb. d entspricht b, jedoch mit vier verschiedenen Teilchen-
energien, die zyklisch alle 2 s von Spill zu Spill wechselten. Abb. e entspricht b,
Jjedoch fiir eine Messung, bei der nur ein Spill von 3,1* 107 Teilchen in das PMMA
geschossen wurde, gefolgt von einer 10miniitigen Abklingmessung. Bild { ent-

spricht der Messung von Bild a, jedoch mit einem Graphit- an Stelle des PMMA-
Phantoms.
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[Hasch94b]. Die Implantation von 3,110 ®O-Teilchen in PMMA fiihrt bereits zur Auspri-
gung eines deutlichen Maximums in der Reichweiteverteilung (Abb. 29¢). Legt man einen
Strahldurchmesser von 20 mm und ein Verhiltnis der Hohe des Bragg-Maximums zur Pla-
teauhShe in der Tiefendosisverteilung von 3 zugrunde, so ergibt eine Abschitzung der im
Phantom applizierten Maximaldosis 1,3 Gy. Die bei der Implantation von 4 monoenergeti-
schen '°O-Strahlen in einem Phantom gemessene Reichweiteverteilung der Positronenemit-
ter zeigt die Abb. 29d. Dabei ermdoglichte das SIS der GSI Darmstadt die Anderung der
Teilchenenergie von Spill zu Spill, was fiir eine tumorkonforme Bestrahlung unerldBlich ist.
Wihrend der Messung der Reichweiteverteilungen betrug die Koinzidenzzeitauflosung der
Kamera 11,5 ns FWHM. Zur off-line Datenanalyse wurde eine Breite der Koinzidenzzeit-
fenster von 26 ns und ein Energiefenster von 350 bis 750 keV gewihlt. Die Analyse mit die-
sen Parametern ergab fiir die Bestrahlung des PMMA-Phantoms mit %Ne-Ionen (Abb. 29c):
eine Anzahl von 1389805 abgespeicherten Koinzidenzen, einen Anteil der gespeicherten an
den registrierten Koinzidenzen von ca. 50 %, einen Anteil zufdlliger an gespeicherten Koin-
zidenzen von 22 %, einen Anteil gestreuter an gespeicherten Koinzidenzen von 78 %, einen
Anteil zufilliger Koinzidenzen im Koinzidenzzeitfenster des Promptpeaks von 7 %, einen
Anteil echter an gespeicherten Koinzidenzen von 18 %. Die gemessene Detektoreinzelzihl-
rate betrug ca. 4¥10* s”'. Im Vergleich zu den Messungen unter Einsatz der HIDAC-Kamera
oder des Detektorbewegungssystems wiesen die Messungen im Cave A ein besseres Signal-
Rausch-Verhiltnis auf, was trotz fehlender 3D-Ortsauflosung der Positronenkamera zu ge-
naueren Reichweiteverteilungen fiihrte. Dies verdeutlicht die Notwendigkeit einer guten
Energie- und Koinzidenzzeitauflosung der Positronenkamera zur wirksamen Reduzierung
gestreuter und zufilliger Koinzidenzen. Der hohe Zeitaufwand der off-line Datenanalyse
und der hohe Anteil dabei verworfener Mefidaten zeigt, daB bei einem klinischen Einsatz
eine on-line Datenanalyse und -reduktion erforderlich ist. Die Bestimmung der riumlichen
Verteilung einzelner Positronenemitter durch eine Messung von Zeitspektren nach erfolgter
Implantation war nicht moglich. Die Ursache hierfiir ist die infolge der kleinen Detektorfli-
che notwendige Phantombewegung, die zu einer zur Bestimmung der Halbwertszeiten nicht
ausreichenden Statistik fithrte.

Neben den Siemens-Detektoren kamen in parallelen Messungen auch die FZR-Detektoren
zum Einsatz. Die Detektoren waren wihrend der Spillextraktion iiberlastet und erholten sich
nach dem Ende der Spillextraktion nur langsam (Abb. 30a). Die bei einer Beschrinkung auf
Koinzidenzen unmittelbar nach Ende der Spillextraktion ermittelte Reichweiteverteilung
(Abb. 30b) enthilt keine zur Bestimmung der Reichweite des Primérstrahls auswertbaren In-
formationen. Bei einer Beschrinkung auf am Ende der Spillextraktionspause gemessene
Koinzidenzen erhilt man die von den Messungen mit den Siemens-Detektoren bekannten
Reichweiteverteilungen, jedoch mit einem geringeren Verhiltnis von Peak- zu Plateauhohe.
Die vor den Experimenten am Strahl im Labor mit einer Punktquelle bestimmte Koinzi-
denzzeitauflosung von 35 ns FWHM verschlechterte sich auf 250 ns FWHM in den Experi-
menten. Ursache der schlechten Zeiteigenschaften der FZR-Detektoren war eine unzurei-
chende Ankopplung der Vorverstirker an das Widerstandsnetzwerk. Durch Modifikation
der Vorverstirker verbesserte sich die Koinzidenzzeitauflsung bei einer Punktquellmes-
sung auf 27 ns FWHM und die Zeitkonstante, mit der sich der Detektor nach einer zu hohen
Zzhlrate erholt, wurde auf einen Wert kleiner als 100 ms verringert. Die maximale Zihlrate,
die nun von diesem Detekior bei Aufrechterhaltung der Ortsauflosung verarbeitet wird, be-
trigt ca. 200 kHz. Fiir die Siemens-Detektoren liegt dieser Wert bei ca. 1 MHz. Mit dem
Siemens-Detektor vergleichbare Zeitauflosung und Zihlratenvermogen sind mit dem FZR-
Detektor aufgrund der schlechteren Zeiteigenschaften des ortsauflosenden PMT nicht er-
reichbar. Ein erneuter Einsatz der FZR-Detektoren zur Reichweitemessung an einem Leicht-
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ionenstrahl ist fiir die erste Hélfte des néchsten Jahres geplant.
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Abb. 30: Messung der durch einen '*C-Strahl in PMMA erzeugten Reichweiteverteilung
der Positronenemitter mit zwei FZR-Detektoren. Abb. a zeigt die von der Positro-
nenkamera registrierten Koinzidenzen als Funktion der Zeit seit dem Beginn der
Spillextraktion. Abb. b und c zeigt die Reichweiteverteilung fiir Koinzidenzen aus
Jeweils einem der im Zeitspektrum markierten Fenster.

Die mit dem Detektorbewegungssystem erzielten Ergebnisse zeigen, daf ein aus BGO-
Detektoren aufgebauter unvollstindiger Ringtomograph an einem fokussierten Leichtionen-
strahl zur Messung der durch einen Strahl stabiler Leichtionen in Phantomen erzeugten
Reichweiteverteilung eingesetzt werden kann. Die Abbildungseigenschaften der Siemens-
Detektoren iibertreffen die der HIDAC- bzw. FZR-Detektoren. Fiir die Leichtionen-Tumor-
therapie besteht die berechtigte Hoffnung, mit einem unvollstindigen Ringtomographen bei
der Verifikation der Bestrahlungsplanung auf die aufwendige und teure Produktion p*-
radioaktiver Strahlen zu verzichten und die Reichweite des stabilen Strahls mit einem Feh-
ler kleiner als 1 mm mit einer noch tolerierbaren Strahlenbelastung des Patienten zu messen.
Voraussetzung hierfiir ist die Entwicklung einer Methode, mit der aus der gemessenen Posi-
tronenemitterverteilung dic Parameter des Primérstrahls abgeleitet werden konnen.
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5.3 Gegeniiberstellung der Detektoreigenschaften

Einen Vergleich der Eigenschaften der im Rahmen dieser Arbeit untersuchten Positronenka-
meras enthilt Tab. 11. Die Punktbildfunktion wurde mit Hilfe einer in der Mitte zwischen
den Detektoren positionierten “2Na-Punktquelle (A = 1,5 MBq) und anschheBender iterati-
ver Bildrekonstruktion (50 Iterationen) bestimmt.

Tab. 11: Vergleich der Detektoreigenschaften der im Rahmen dieser Arbeit eingesetzten

Positronenkameras.
HIDAC SIEMENS FZR
empfindliche Detektorfliche / mm> 280%500 50%50 51%58
Detektorabstand / mm 488 620 620
Koinzidenzeffektivitiit 4,7%10° 4,4%10* | 4,4%10*
Breite der Punktbildfunktion (FWHM) / mm
in der Ebene parallel zur Detektoroberflidche 7,3+0,5 4,740,2 4,340,1
in der Ebene senkrecht zur Detektoroberfliche 7,44+0,5 4,3+0,1 3,840,1
Detektorbewegung bei der Bestimmung der keine ja ja
Punktbildfunktion
Artefakte im rekonstruierten Bild geringe keine keine
Koinzidenzzeitauflosung (FWHM) / ns 180 11 27
Energieauflosung (FWHM) / % keine explizite 20 40

Der Vorteil der HIDAC-Detektoren sind die geringen Anschaffungskosten. Jedoch zeigte
die Messung der Reichweite B*-radioaktiver Leichtionenstrahlen, da8 fiir einen klinischen
Einsatz die Koinzidenzeffektivitiit dieser Detektoren zu klein ist. Die FZR-Detektoren besit-
zen gegeniiber den Siemens-Detektoren eine vierfach so feine Detektorgranularitit, die je-
doch aufgrund des groferen Anteils an Kristall-Kristall-Wechselwirkungen nur zu einer ge-
ringfiigig besseren Ortsauflosung fiihrt. Weitere Nachteile des FZR-Detektors sind die grofe
Inhomogenitit in der Quantenausbeute der Photokatode und die verglichen mit dem
Siemens-Detektor schlechtere Koinzidenzzeit- und Energicauflosung. Der Siemens-Detek-
tor ist deshalb von den drei Detektoren am besten fiir einen klinischen Einsatz geeignet.
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6 Entwicklung eines empirischen
Bildrekonstruktionsalgorithmus

6.1 Algorithmus

Die mathematischen Verfahren zur Rekonstruktion einer gemessenen Aktivititsverteilung
lassen sich in zwei Gruppen einteilen. Eine Gruppe stellt die analytischen Verfahren dar, die
oft auch als gefilterte Riickprojektionen bezeichnet werden. Sie sind Standard in der nu-
klearmedizinischen Diagnostik und erweisen sich als sehr effizient zur schnellen Rekon-
struktion eines 2D-Bildraumes aus MeBdaten mit guter Statistik. Fiir eine akzeptable Bild-
qualitdt im Ergebnis einer gefilterten Riickprojektion miissen jedoch zwei Bedingungen er-
fiillt sein [Town87]:

— verschiebungsinvariante Punktresponsefunktion (PRF)
— kein eingeschrinkter Winkelbereich der Positronenkamera.

Die PRF ist die Riickprojektion der MeBdaten einer punktférmigen Quellverteilung. Im Fall
einer 3D-Rekonstruktion ist die PRF im allgemeinen verschiebungsvariant. Durch ein Ver-
werfen von MeBdaten, die bestimmte geometrische Bedingungen nicht erfiillen, 14Bt sich
eine verschiebungsinvariante PRF erzwingen. Jedoch ist der Datenverlust meist erheblich.
Kein eingeschrinkter Winkelbereich der Positronenkamera bedeutet im Fall eines 3D-Bild-
raumes einen Raumwinkel von 47, der praktisch nicht erreichbar ist. Wird mit einer Positro-
nenkamera in einem Raumwinkel von mindestens 21 gemessen, ist eine exakte Rekonstruk-
tion einer 3D-Verteilung aus einem Satz unabhingiger, paralleler 2D-MeBdaten moglich. Ist
eine von beiden Bedingungen nicht erfiillt oder soll die Rekonstruktion aus MeBdaten mit
geringer Statistik erfolgen, konnen nur algebraische Verfahren eingesetzt werden. Der Bild-
raum und die aus den gemessenen Daten bestimmten Projektionen werden dann als diskret
betrachtet und es wird eine Losung der die Abbildung einer Aktivititsverteilung durch ein
Detektorsystem beschreibenden Gleichung

A*¥xX=P (6.1)

bestimmt. A bezeichnet den Abbildungsoperator des MeBsystems, X die zu bestimmende
Aktivitéitsverteilung und P die MeBdaten. Der Abbildungsoperator wird durch Modellierung
des MeBprozesses bestimmt. In einer 2D-Rekonstruktion ist A eine Matrix der Dimension
N+#M, wobei N die Anzahl der Bildelemente und M die Anzahl der gemessenen Projek-
tionen ist, X ein Vektor der Dimension N und P ein Vektor der Dimension M. Durch Inver-
sion der Matrix A erhilt man die Aktivititsverteilung. Dieser Losungsansatz hat sich aber
aufgrund des hohen Berechnungsaufwandes nicht durchsetzen konnen [Llac82]. Einen bes-
seren Ansatz bieten iterative Verfahren. Ausgehend von einer vorzugebenden Startldsung
erfolgt durch eine schrittweise Korrektur (sowohl additive als auch multiplikative Korrek-
turvorschriften sind moglich) eine Anndherung an die Aktivititsverteilung. Bekannt sind
eine Vielzahl iterativer Algorithmen, die jeweils einem bestimmten MeBsystem angepaft
sind. Zur Rekonstruktion der bei der Reichweitemessung von Leichtionen gemessenen Akti-
vitdtsverteilungen wurde ein multiplikatives Iterationsschema entwickelt [Eng91]. Dieses
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ermoglicht die Rekonstruktion von 3D-Bildern aus Daten geringer Statistik mit ausreichen-
der Qualitdt. Der Nachteil dieses Algorithmus ist die Notwendigkeit der Beendigung der
Messung, bevor mit der Bildrekonstruktion begonnen werden kann. Auch wird die klinische
Anforderung der Verfiigbarkeit der rekonstruierten Aktivititsverteilungen innerhalb weniger
Minuten nach MeBende nicht erfiillt [Eng92a]. Deshalb wurde ein alternativer Algorithmus
entwickelt, der es erlaubt, bereits wihrend der Messung mit der Bildrekonstruktion zu be-
ginnen. ,
Eine 3D-Bildrekonstruktion beginnt meistens mit einer Riickprojektion. In einem zweiten
Schritt werden die dabei verursachten defokussierten Intensititen (Blurring) z.B. mit einem
iterativen Verfahren beseitigt. Die 3D-PRF folgt dem quadratischen Abstandsgesetz
[Town87]. Fiir eine ausgedehnte Quellverteilung, welche man sich als Uberlagerung mehre-
rer Punktquellen vorstellen kann, ist aufgrund des Blurrings eine Aufldsung der einzelnen
Quellpunkte nach einer Riickprojektion nicht moglich. Im hier vorgestellten Algorithmus
wird die Riickprojektion durch eine empirische Methode ersetzt. Bestimmt wird dabei die
3D-Verteilung der paarweisen Schnittpunkte von Koinzidenzlinien. Im Unterschied zur
Riickprojektion weist die Schnittpunktverteilung einer idealen Punktquellmessung kein
Blurring auf. Fiir eine ausgedehnte Quellverteilung wird dagegen eine gegeniiber der Riick-
projektion komplexere Form des Blurrings erwartet. Jedoch sollte die Bestimmung der Akti-
vitdtsverteilungen einfacher kompakter Quellverteilungen mit der Methode der Schnitt-
punktberechnung ohne eine zeitaufwendige Rekonstruktion méglich sein. Fiir im Raum
verteilte Koinzidenzlinien ist die Anzahl der bestimmten bedeutend kleiner als die Anzahl
der moglichen Schnittpunkte. Deshalb werden im Folgenden zwei Koinzidenzlinien als
"sich schneidend" angesehen, wenn der minimale Abstand zwischen beiden Koinzidenzli-
nien kleiner als der Abstandsparameter € ist und beide Koinzidenzlinien nicht parallel zuein-
ander liegen. Als Schnittpunkt wird dann der Mittelpunkt der Verbindungslinie zwischen
beiden Koinzidenzlinien mit minimalem Abstand angesehen. Die Anzahl der Schnittpunkte
ist nicht identisch mit der Anzahl der gemessenen Koinzidenzen. Aus der Anzahl an Koinzi-
denzlinien (N, ) berechnet sich die maximal mégliche Anzahl an Schnittpunkten (Ngp)
nach

Koinz

NSP =05 * NKoinz * (NKoinz N 1) . (62)

Die positive Losung dieser quadratischen Gleichung

Nioinz =0,5+ V0,25 +2 %Ny, (6.3)

Koinz

entspricht dann der Vorschrift, mit der voxelweise aus der Anzahl der Schnittpunkte die Ak-
tivitdt berechnet wird.

Untersucht wurde der Einflul des Abstandsparameters € und der Quellverteilung fiir ver-
schiedene Kombinationen von Punkt- und Linienquellen auf das Blurring in der mit der
Methode der Schnittpunktberechnung ermittelten Aktivitdtsverteilung. In einem ersten
Schritt wurde fiir eine vorgegebene Quellverteilung durch eine Monte-Carlo-Simulation die
Lage der Koinzidenzlinien bei einer Messung mit der HIDAC-Kamera bestimmt. Gegen-
iiber der Messung am Leichtionenstrahl wurde in der Simulation der Parallaxenfehler der
Kamera minimiert. Hierzu wurde ein Detektorabstand von 800 mm gewihlt und fiir jede
Detektionsebene der Kamera nur ein Konverter angenommen. Die mit der Methode der
Schnittpunktverteilung bestimmte Aktivititsverteilung wird mit der durch Riickprojektion
gewonnenen Verteilung verglichen. Im Anschlu§ an die Simulationsrechnungen wurde die
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Aktivitdtsverteilung durch Berechnung der Schnittpunkte aus den bei der Implantation -
radioaktiver Ionen in Phantomen gemessenen Daten (Kap. 5.1) bestimmt und mit der durch
die iterative Rekonstruktion gewonnenen Verteilung verglichen.

6.2 Bewertung rekonstruierter Aktivitiitsverteilungen

Die Simulationsrechnungen zeigen fiir einfache kompakte Quellverteilungen eine Reduktion
des Blurrings fiir die Methode der Schnittpunktberechnung gegeniiber einer Riickprojektion.
Fiir zwei in der Mitte des Gesichtsfeldes der HIDAC-Kamera auf einer Achse X parallel zur
langen Detektorseite in einem Abstand von 20 mm angeordnete Punktquellen (5000 Annihi-
lationen pro Quelle) wurde die Aktivitdtsverteilung durch Riickprojektion und mit der
Methode der Schnittpunktberechnung bestimmt. Die Projektionen dieser Aktivititsvertei-
lungen auf die X-Achse zeigt Abb. 31.
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Abb. 31: Projektion der mit der Methode der Schnittpunktverteilung (a bis g) und durch
Riickprojektion (i) erhaltenen 3D-Aktivitiitsverteilung fiir zwei Punktquellen in ei-
nem Abstand von 20 mm. Fiir die Bestimmung der Schnittpunkte wurde folgender
Abstandsparameter € gewiihlt: 33 mm (a), 13 mm (b), 7 mm (c), 2 mm (d), 0,8 mm
(e), 0,2 mm (f) und O mm (g). Bild h zeigt die Projektion der Schnittpunktvertei-
lung fiir die im Bild g dargestellte Aktivititsverteilung.
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Mit der Methode der Schnittpunktberechnung ist eine verglichen mit der Riickprojektion
bessere Separation der Punktquellen erreichbar. Jedoch bestimmt die GroBe des Abstands-
parameters wesentlich das Auftreten des Blurrings, wobei das geringste Blurring fiir
€ = 0 mm erreicht wird. Eine noch bessere Separation der Punktquellen erreicht man durch
Verzicht auf die Umrechnung von der Schnittpunkt- auf die Aktivititsverteilung geméf Gl.
6.3. Die Aktivitdt der Punktquellen kann fiir die Methode der Schnittpunktberechnung
nidherungsweise durch die Bestimmung der Flidche unter den Peaks in den Projektionen er-
halten werden. Ist € kleiner als ein Grenzwert €5, so ist die bestimmte Aktivitdt kleiner als
die Quellaktivitit. Der Unterschied ist umso gréfer, je kleiner € ist. Fiir alle durchgefiihrten
Simulationen betrug €5 ca. 2 mm und entspricht der Ortsaufldsung der HIDAC-Detektoren
bei der Bestrahlung mit einem Photonenstrahl mit einer Energie von 511 keV in der Simula-
tion. Ersetzt man die 2 Punktquellen durch eine 100 mm lange Linienquelle (950 Annihila-
tionen pro Voxel) homogener Aktivitit, erhilt man die in Abb. 32 gezeigten Projektionen.
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Abb. 32: Projektion der mit der Methode der Schnittpunktverteilung (a, € =2 mm) und durch
Riickprojektion (c) erhaltenen 3D-Aktivitétsverteilung fiir eine 100 mm lange Li-
nienquelle. Die Projektion der Schnittpunktverteilung zeigt Abb. b. Die punktier-
ten Linien kennzeichnen die Quellgrenzen.

Die mit der Methode der Schnittpunktberechnung und durch Riickprojektion erhaltenen Ak-
tivitdtsverteilungen zeigen eine vergleichbare Inhomogenitét innerhalb der Grenzen der vor-
gegebenen Quellverteilung (punktierte Linien). Ursache der Inhomogenitit in der mit der
Methode der Schnittpunktberechnung ermittelten Aktivitdtsverteilung ist das fiir zwei
Punktquellen beobachtete Blurring (Abb. 31). Die in Abb. 32a dargestellte Aktivitit ent-
spricht so der Summe aus Quellaktivitit und einem das Blurring verkdrpernden Anteil. Die-
ser Anteil ist im Zentrum der Quellverteilung am groften. Verglichen mit der Riickprojek-
tion zeigt die Methode der Schnittpunktberechnung auBerhalb der Grenzen der Quellvertei-
lung ein geringeres Blurring, was sich in einem steileren Abfall der Aktivitit an den
Grenzen widerspiegelt. Einen noch steileren Abfall erreicht man durch Verzicht auf die Um-
rechnung von der Schnittpunkt- auf die Aktivitdtsverteilung gemif GI. 6.3 (Abb. 32b). Die
Schnittpunktverteilung kann zur Bestimmung der Ausdehnung der Quellverteilung genutzt
werden.

Abb. 33 zeigt die mit der Methode der Schnittpunktberechnung bestimmte 2D-Aktivitits-
verteilung fiir zwei mit der HIDAC-Kamera am Leichtionenstrahl gemessene Datensitze.
Diese Aktivititsverteilungen werden mit den Ergebnissen des 3D-Iterationsverfahrens (Abb.
22b und 22c) verglichen. Beide Verfahren zeigen vergleichbare Bilder mit dem Unterschied
eines geringen Blurrings in der mit der Schnittpunktberechnung ermittelten Verteilung.
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Abb. 33: Rekonstruierte Aktivititsverteilungen, die mit dem 3D-Iterationsverfahren (a, c)
und mit der Methode der Schnittpunktberechnung (b, d) aus zwei Datensitzen be-
stimmt wurden. Die Aktivititsverteilungen wurden mit der HIDAC-Positronenka-
mera bei der Reichweitemessung B'-radioaktiver Strahlen am FRS gemessen.
Wihrend die oberen Bilder die Positronenemitterverteilung bei der achromati-
schen Einstellung des FRS zeigen, ist in den unteren Bildern die Verteilung fiir
den homogenen Abbremser dargestelit.

Die aus den Tomogrammen (Abb. 33a und b) abgeleitete mittlere Reichweite der *Ne-
Tonen und die zur Rekonstruktion benétigte Rechenzeit (VAXstation 4000-60) ist fiir eine
unterschiedliche Anzahl an Koinzidenzen fiir beide Verfahren in Tab. 12 aufgefiihrt. AuBer
fiir eine sehr kleine Anzahl an zur Rekonstruktion beriicksichtigter Koinzidenzen erhiilt man
mit beiden Methoden gleiche Reichweiten, jedoch ist aufgrund des Blurrings diec MeBunsi-
cherheit der mit der Methode der Schnittpunktberechnung ermittelten Reichweiten geringfii-
gig groBer. Bei einer sehr kleinen Anzahl Koinzidenzen sind die mit dem iterativen Verfah-
ren berechneten Reichweiten deutlich genauer. Ursache hierfiir ist, daB dieses Verfahren zu
einer Unterdriickung des statistischen Rauschens fithrt [Eng91]. Der Vorteil der Methode
der Schnittpunktberechnung ist die bedeutend kiirzere Rechenzeit bei einer geringen Anzahl
an Koinzidenzen. Des weiteren ermoglicht diese Methode, bereits nach der Messung der er-
sten zwei Koinzidenzen mit der Rekonstruktion zu beginnen. Steigt die Anzahl an Koinzi-
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denzen, erhoht sich die benétigte Rechenzeit aufgrund der in Gl. 6.2 angegebenen Abhin-
gigkeit der Anzahl der Schnittpunkte von der Koinzidenzanzahl drastisch. Die Rekonstruk-
tionsdauer des Iterationsalgorithmus ist hauptsichlich eine Funktion der Anzahl der durch-
gefiihrten Iterationsschritte und verldngert sich bei zunehmender Koinzidenzanzahl kaum.
Ein Vorteil der Methode der Schnittpunktberechnung gegeniiber dem iterativen Verfahren
ist deshalb nur fiir eine geringe Anzahl an gemessenen Koinzidenzen und fiir einfache kom-
pakte Quellverteilungen gegeben. Diese Bedingungen sind bei einer Verifikation der Be-
strahlungsplanung in der Tumortherapie durch Reichweitemessung B+—radioaktiver Leicht-
ionen erfiillt. Dies sollte auch bei einer Verifikation der Bestrahlungsplanung mit einem sta-
bilen Leichtionenstrahl der Fall sein. Unter den Experimentbedingungen bei der Messung
der Aktivititsverteilong im Cave A (Phantombewegung, Einsatz kleinflichiger BGO-
Detektoren) ist die Methode der Schnittpunktberechnung nicht anwendbar. Die Rekonstruk-
tion der bei der Therapie durch die stabilen Leichtionen erzeugten Verteilungen von Positro-
nenemittern ist schon aufgrund der groBen Anzahl registrierter Koinzidenzen nicht méglich.

Tab. 12: Vergleich der berechneten mittleren Reichweite und der zur Rekonstruktion be-
notigten Rechenzeit fiir die 3D-Iteration und fiir die Methode der Schnittpunkt-
berechnung in Abhingigkeit von der Anzahl der zur Rekonstruktion beriicksich-
tigten Koinzidenzen.

3D-Iteration Schnittpunktberechnung

Anzahl der Rechenzeit Reichweite Rechenzeit Reichweite
Koinzidenzen /s / mm /s / mm

7130 21000 140,9440,11 520 140,85+0,21

1000 21000 141,01+0,29 18 141,11+0,36

500 21000 141,06+0,46 9 140,60+0,49

100 21000 141,71+1,81 3 143,80+3,41
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7 Empfehlung fiir einen Tomographen am Strahl

Beim Aufbau einer Positronenkamera zur in-vivo Verifikation der Bestrahlungsplanung und
on-line Kontrolle in der Leichtionen-Tumortherapie sind fiinf im Rahmen dieser Arbeit er-
haltene Ergebnisse zu beriicksichtigen: :

1)

2)

3.)

4)

5.)

Eine echt tumorkonforme Bestrahlung erfordert eine Positronenkamera, die 3D-
Tomographie erméglicht. Aufgrund der Kollision zwischen Strahlfiihrung, Patientenpo-
sitionierung und Tomograph sind die in der Nuklearmedizin zum Einsatz kommenden
Ringtomographen ungeeignet. Dagegen ist Tomographie mit einem unvollstindigen
Ringtomographen mit Liicken fiir die Strahlfiihrung oder mit einer Positronenkamera
aus zwei groBfldchigen planaren Detektoren moglich, wenn speziell fiir diese Tomogra-
phie mit eingeschrinktem Winkelbereich entwickelte Rekonstruktionsverfahren zum
Einsatz kommen.

An fokussierten Ionenstrahlen ist der Einsatz eines Tomographen moglich, ohne daf es
zu einer Aktivierung der Detektoren kommt. Der Aufbau des Tomographen sollte auf
der Basis von BGO-Detektoren erfolgen.

Ein fiir die Tomographie ausreichend gutes Signal-zu-Untergrund-Verhiiltnis erfordert
die Unterdriickung der Untergrundstrahlung wihrend der Teilchenextraktion aus dem
Beschleuniger. Ein gepulster Ionenbeschleuniger erlaubt den Nachweis kurzlebiger Po-
sitronenemitter wihrend der Bestrahlung in den Pausen zwischen der Teilchenextrak-
tion. Er ist deshalb vorteilhafter fiir die Anwendung der PET-Technik als ein kontinuier-
lich arbeitender Beschleuniger, der eine Messung erst nach dem Ende der Bestrahlung
ermoglicht.

Entscheidend fiir den Aufbau eines klinisch genutzten Tomographen ist neben den De-
tektoreigenschaften auch die mogliche kommerzielle Unterstiitzung bei Aufbau, Opti-
mierung und Betrieb des Tomographen. Hierzu zihlt z.B. die Verfiigbarkeit von Hard-
und Software fiir eine on-line Datenanalyse und -reduktion, aber auch Methoden und
Verfahren zur Qualititssicherung im klinischen Betrieb.

Die Messung der mittleren Reichweite eines *-radioaktiven Ionenstrahls zur in-vivo
Verifikation der Bestrahlungsplanung mit einer Genauigkeit besser als 1 mm und einer
dabei applizierten maximalen Patientendosis von kleiner als 10 mGy wird mit einem
Tomographen auf der Basis von BGO-Szintillatoren erreicht. Die Messung der durch ei-
nen stabilen Leichtionenstrahl erzeugten Verteilung von Positronenemittern ermoglicht
die in-vivo Verifikation der Bestrahlungsplanung ohne die teure Produktion des radio-
aktiven Strahls und kénnte in Zukunft zu einer on-line Therapiekontrolle fithren.

Des weiteren muB jedoch auch die schnelle technische Entwicklung auf dem Gebiet der
PET beriicksichtigt werden. Hierzu ziihlt die Entwicklung neuer Szintillatoren, eine Kosten-
senkung bei Halbleiterdetektoren und die Verbesserung der PMT. So gelang der Firma Ha-
mamatsu die Entwicklung eines PMT mit einer Hohe von 10 mm. Die empfindliche Fliiche
dieses Photomultipliers ist rund mit einem Durchmesser von 8 mm [Ham93]. An einer wei-
teren Verkleinerung dieses PMT auf die GroBe eines Halbleiterbauteils wird gearbeitet.
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Weitere Verbesserungen betreffen den im FZR-Detektor eingesetzten ortsempfindlichen
PMT. So gelang es der Firma Hamamatsu durch Einbau zusétzlicher Gitter zur lokalen Kon-
trolle der Verstirkung am Rande des PMT und durch eine Modifizierung des Positionsbe-
stimmungsalgorithmus, die nutzbare empfindliche Photokatodenflidche in einer Richtung um
ca. 20 % zu erhbhen und gleichzeitig die Ortsauflésung am Rand deutlich zu verbessern
[Yam90]. Durch eine Selektion der PMT erhilt man PMT mit homogeneren Photokatoden.
Seit 1992 bildet der so verbesserte ortsempfindliche PMT die Grundlage der im Tierscanner
der Firma Hamamatsu eingesetzten Detektoren [Ham92c]. Dieser Tomograph besitzt welt-
weit die beste Ortsauflosung aller Tomographen. Jedoch sind die Detektoren kommerziell
nicht erhéltlich.

Fiir einen schnellen und effektiven Aufbau eines Tomographen fiir die im Aufbau befindli-
‘che experimentelle Leichtionen-Tumortherapie kommt zum gegenwirtigen Zeitpunkt nur
der Einsatz der Siemens-Detektoren in Frage. Eine grofere Anzahl an Modulen ist fiir den
Aufbau eines Tomographen erforderlich. Die Detektormodule kdnnen sowohl zu einem un-
vollsténdigen Ringdetektor, aber auch zu zwei planaren Detektoren zusammengefiigt wer-
den. Der EinfluB beider Geometrien auf die zu erwartenden Abbildungseigenschaften wurde
mit der in [L1ac79] und [Llac82] beschriebenen Methode der begrenzten Eigenwertzerle-
gung untersucht. Die Eigenwertzerlegung dient dabei der Bestimmung der inversen Matrix
des Abbildungsoperators A und damit der Losung von Gl. 6.1. Fiir die Untersuchung der
3D-Abbildungseigenschaften eines Tomographen erwies sich der Rechenaufwand jedoch als
zu hoch. Eine andere Moglichkeit zur Untersuchung der Abbildungseigenschaften bietet die
Analyse der Koinzidenzlinien. Abb. 34 zeigt die von 1D-Detektoren verschiedener Geome-
trie erzeugte 2D-Verteilung der Koinzidenzlinien.
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Abb. 34: 2D-Verteilung der Koinzidenzlinien fiir 3 verschiedene Detektoranordnungen. Die
Abb. a zeigt die Verteilung, die sich bei einer planaren Detektoranordnung ergibt.
In Bild b wurden die Detektoren ohne Liicken und im Bild ¢ mit Liicken auf ei-
nem Kreis angeordnet. Die Liicken sind dabei genauso grofl wie die aus 8 Kristal-
len bestehenden Detektorblocke. In allen 3 Fillen ist die Anzahl und Breite der
Kristalle gleich grof.
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Die Unterschiede in der Anzahl der ein Pixel schneidenden Koinzidenzlinien sind ein MaB
zur Abschitzung der Unterschiede in der Koinzidenzeffektivitit. Die Gro8e der Liicken zwi-
schen den Schnittpunkten von Koinzidenzlinien ist MaB fiir das Ortssampling des Tomo-
graphen. Anordnung c erfiillt am besten die Bedingung nach gleichen Abbildungseigen-
schaften in beiden Richtungen des Bildraumes. Um gleiche Abbildungseigenschaften in der
Mittelebene zwischen zwei Flichendetektoren zu erreichen, miissen die Detektoren fiir die
Anordnung b und c auf einer Kugelfliiche angeordnet werden.

Die im Rahmen der vorliegenden Arbeit erhaltenen Ergebnisse fiihrten zum Aufbau eines
Tomographen entsprechend Abb. 35 [Hasch94d]. Dieser Tomograph ist aus industriell ge-
fertigten Komponenten aufgebaut, die normalerweise in den kommerziell erhiltlichen PET-
Scannern ECAT EXACT sowie ECAT EXACT HR der Firma Siemens zum Einsatz kom-
men. Er besteht aus zwei Detektorkdpfen, Analog- und Digitalelektronik, Koinzidenzpro-
zessor, Gantrycontroller, Real Time Sorter, Sun Sparc 10 Workstation und Basissoftware.
Das Gesamtsystem ist im Bild b und ein einzelner Detektorkopf im Bild a sichtbar. Jeder
Detektorkopf weist eine empfindliche Fliche von 43,2%21,6 cm® auf und besteht aus 4#8
ortsempfindlichen, annéhernd auf einer Kugeloberfliche (Radius von 412 mm) angeordne-
ten BGO-Detektoren.
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Abb. 35: Aufbau des fiir die experimentelle Leichtionen-Tumortherapie an der GSI Darm-
stadt entwickelten Positronen-Emissions-Tomographen. Im Bild a ist ein einzel-
ner Detektorkopf dargestellt. Bild b zeigt den Laboraufbau des Gesamtsystems.
Auf dem Tisch liegend befinden sich die Detektorktpfe mit der analogen und di-
gitalen Detektorelektronik, dazwischen die Leiterplatten mit dem Koinzidenzpro-
zessor und Gantrycontroller. Der Real-Time-Sorter zum Speichern der MeBdaten
befindet sich links unter dem Tisch. Dariiber steht die Workstation zur Steuerung
des Gesamtsystems und zur Weiterverarbeitung der Mef3daten. Rechts vor dem
Tisch befindet sich der Rechner zur Steuerung der iiber den Detektoren angeord-
neten Linearachse, die der Bewegung von Quellen im Gesichtsfeld der Kamera
dient.
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8 Zusammenfassung

Schwere geladene Teilchen (Protonen, Alphateilchen, leichte und schwere Ionen) iibertra-
gen den groBten Teil ihrer Energie kurz vor ihrem Rubepunkt und erzeugen ein ausgeprig-
tes Dosismaximum (Bragg-Peak). Bei den leichten Ionen (Z=6...18) fiihrt die hohe lokale
Energieiibertragung im Bragg-Peak-Bereich zu einer deutlich hoheren relativen biologi-
schen Wirksamkeit als auBerhalb des Bragg-Peak-Bereiches. Leichte Ionen sind daher aus
strahlenphysikalischer Sicht am besten fiir eine hochselektive, tumorkonforme Bestrahlung
von tiefsitzenden Tumoren geeignet. Eine optimale therapeutische Nutzung der genannten
Eigenschaften von Leichtionenstrahlen erfordert eine exakte Positionierung des Bragg-
Peaks im Tumorvolumen. Die Technik der Positronen-Emissions-Tomographie (PET) bietet
die Moglichkeit einer in-vivo und in-situ Verifikation der Bestrahlungsplanung in der
Leichtionen-Tumortherapie. Diese Methode wurde seit Ende der 70er Jahre am Lawrence
Berkeley Laboratory fiir die dort am BEVALAC durchgefiihrte Leichtionentherapie ent-
wickelt. Dabei wird unmittelbar vor der Therapiebestrahlung mit stabilen Leichtionen ein
Strahl eines positronen-radioaktiven (B*-radioaktiven) Isotops des gleichen Elementes ge-
ringer Intensitiit eingeschossen und dessen Reichweite mit der Technik der PET gemessen.
Eine breite Anwendung in der Therapie mit der dafiir aufgebauten Doppelkopf-
Positronenkamera PEBA II auf der Basis von Bismutgermanat-Szintillatoren (BGO) wurde
dort wegen ungiinstiger Untergrundverhéltnisse infolge der angewandten passiven Bestrah-
lungsfeldformierung verhindert. Die im Vergleich zum BEVALAC deutlich verbesserten
Strahlparameter des Schwerionensynchrotrons (SIS), die angestrebte tumorkonforme Be-
strahlung durch Rasterscanning und die Fortschritte auf dem Gebiet der Detektor-
entwicklung erfordern fiir die im Aufbau befindliche experimentelle Leichtionentherapie bei
der GSI Darmstadt neue Konzepte und verbesserte Detektoren fiir den Einsatz der PET am
Ionenstrahl. Diese wurden im Rahmen der vorliegenden Arbeit entwickelt und durch experi-
mentelle Daten verifiziert. Hierzu waren der Aufbau verschiedener PET-Detektoren und de-
ren Einsatz zur Messung der Reichweite B*-radioaktiver Leichtionen und der durch stabile
Leichtionenstrahlen in Phantomen erzeugten Positronenemitterverteilung erforderlich.
Zuerst wurde die in Rossendorf fiir tierexperimentelle Studien entwickelte groBSflachige,
planare, aus zwei Gasdetektoren bestehende HIDAC-Positronenkamera auf ihre Tauglich-
keit zur Reichweitemessung [3+-radioaktiver Leichtionen am Strahl des Fragmentseparators
(FRS) der GSI Darmstadt untersucht. Parallel hierzu wurde der Strahlungsuntergrund am
Leichtionenstrahl gemessen. Die dabei eingesetzten BGO-Detektoren zeigten keine Akti-
vierung. Der durch den Beschleunigerbetrieb erzeugte Strahlungsuntergrund ist wihrend der
Teilchenextraktion des Beschleunigers fiir ein ausreichend gutes Signal-Rausch-Verhiltnis
zu hoch. Dagegen lidBt sich die Aktivitiitsverteilung nahezu untergrundfrei darstellen, be-
riicksichtigt man nur die in den Pausen zwischen der Teilchenextraktion gemessenen Anni-
hilationsereignisse. Gegeniiber einer Messung erst nach Bestrahlungsende kann so die Ver-
teilung kurzlebiger Positronenemitter (Halbwertszeiten im Sekundenbereich) mit hoher Ef-
fektivitit erfaft werden, was aus Griinden der Minimierung der Patientendosis wihrend der
Vorbestrahlung wiinschenswert ist. Eine weitere Reduzierung des Strahlungsuntergrundes
erreicht man durch Energiediskriminierung. Mit der HIDAC-Kamera wurde eine Genauig-
keit der mittleren Reichweite in organischen Phantomen von besser als 1 mm mit einigen
Hundert registrierten Annihilationsereignissen erzielt und die durch kleine Dichtevariatio-
nen (wie sie im menschlichen Korper vorkommen) verursachten Reichweiteunterschiede
nachgewiesen.
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Fiir einen klinischen Einsatz ist die HIDAC-Kamera aufgrund der zu geringen Nachweis-
wahrscheinlichkeit gegeniiber Annihilationsstrahlung und der fehlenden Méglichkeit einer
expliziten Energiediskriminierung ungeeignet. Ein umfangreiches Literaturstudium der Ei-
genschaften moglicher PET-Detektoren hinsichtlich eines klinischen Einsatzes in der
Leichtionen-Tumortherapie war die Grundlage fiir die Entwicklung zweier kleinflichiger
Detektoren. Diese bestehen aus an Photomultiplier gekoppelten BGO-Kristallen. Wihrend
bei dem einen Detektor eine Einzelkristallmatrix an einen ortsempfindlichen Photomulti-
plier gekoppelt ist, wird bei dem zweiten Detektor ein Block von 8+8 Kristallen durch 22
Photomultiplier ausgelesen. Zur Optimierung der Detektorgeometrie wurden Monte-Carlo-
Simulationsrechnungen durchgefiihrt. Jeweils zwei Detektormodule wurden aufgebaut, die
zugehorige Datenerfassung geschaffen und die Detektoreigenschaften im Labor bestimmt.
In einem weiteren Schritt erfolgte das Studium der Abbildungseigenschaften eines unvoll-
stindigen Ringtomographen (mit Liicken fiir die Strahlfiihrung) sowohl im Labor als auch
an einem Leichtionenstrahl. Hierzu wurde ein Detektorbewegungssystem mit vier Freiheits-
graden und zugehoriger Steuerung geschaffen, welches die Simulation eines Ringtomo-
graphen durch Bewegung zweier kleinflichiger Detektoren erméglichte. Die dabei fiir beide
BGO-Detektoren gemessene 3D-Ortsaufldsung in der rekonstruierten Aktivititsverteilung
einer Punktquelle betrdgt 4 mm bzw. 5 mm FWHM. Die bei der Messung der mittleren
Reichweite eines B*-radioaktiven Ionenstrahls mit einer Genauigkeit von besser als 1 mm
applizierte maximale Phantomdosis betrug 28 mGy. Der klinische Einsatz eines solchen To-
mographen ermdglicht dann die Messung der Reichweite zur Verifikation der Bestrahlungs-
planung mit einer Genauigkeit von besser als 1 mm bei einer applizierten maximalen Patien-
tendosis von kleiner als 10 mGy fiir alle fiir eine Tumortherapie in Frage kommenden Io-
nenarten und -energien.

Umfangreiche Messungen der durch verschiedene stabile Leichtionenstrahlen in Phantomen
erzeugten Verteilungen an Positronenemittern wurden durchgefiihrt. Die Reichweitevertei-
lungen der Positronenemitter weisen alle ein deutliches Maximum in unmittelbarer Nihe der
Reichweite der Primirteilchen auf, wobei die Struktur der Verteilung von den Parametern
des Primiérstrahles und dem Zeitregime der Messung abhéngt. Die Struktur kann anhand ei-
ner Monte-Carlo-Simulation der Fragmentation, Abbremsung, Zerfallsprozesse, des Positro-
nen- und Gammatransports und des Mefregimes verstanden werden. Erste Simulationser-
gebnisse zeigen, daf die Information der Reichweiteverteilung der Positronenemitter aus-
reicht, um die Reichweite des Primérstrahls zu bestimmen. Dies erméglicht eine Verifika-
tion der Bestrahlungsplanung ohne die teure und aufwendige Produktion des radioaktiven
Strahls und konnte in Zukunft zu einer on-line Therapiekontrolle fiihren.

Zur Rekonstruktion der im Rahmen dieser Arbeit gemessenen Aktivitdtsverteilungen wurde
ein multiplikatives Iterationsschema verwendet, welches jedoch nicht die klinische Anfor-
derung der Verfiigbarkeit der rekonstruierten Aktivititsverteilungen innerhalb weniger Mi-
nuten nach MeBende erfiillt. Deshalb wurde ein empirischer Algorithmus, bei dem die 3D-
Verteilung der Schnittpunkte aller moglichen Koinzidenzlinienpaare bestimmt wird, ent-
wickelt und zur Rekonstruktion der bei der Reichweitemessung von Leichtionen gemesse-
nen Positronenemitterverteilungen eingesetzt. Fiir die dabei vorliegenden einfachen kom-
pakten Quellverteilungen und eine geringe Anzahl gemessener Koinzidenzen weist die Me-
thode der Schnittpunktberechnung gegeniiber dem iterativen Verfahren eine bedeutend kiir-
zere Rechenzeit bei vergleichbarer Bildqualitiit auf.

Auf der Basis der im Rahmen dieser Arbeit erhaltenen Resultate wurde ein Positronen-
Emissions-Tomograph errichtet, der fiir den klinischen Einsatz direkt am Bestrahlungsplatz
der experimentellen Leichtionentherapie bei der GSI Darmstadt geeignet ist.
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Anhang A:

Wechselwirkung geladener Teilchen mit Materie

Durchquert ein geladenes Teilchen ein Material, so kann es zu unelastischen und elastischen
StoBen mit den Hiillenelektronen oder Kernen der Materialatome kommen. Unelastische
StoBe mit Hiillenelektronen haben eine Anregung des Atoms zur Folge. Bei ausreichender
Energie des geladenen Teilchens kommt es zur Ablosung von Hiillenelektronen aus dem
Atomverband, es findet eine Ionisation statt. Dieser Wechselwirkungsproze wird deshalb
als Jonisationsbremsung bezeichnet und die dabei iibertragene Energie als elektronischer
Energieverlust. Gelangt ein geladenes Teilchen in die N#he eines Atomkerns, wird es durch
das Coulomb-Feld aus seiner urspriinglichen Richtung abgelenkt. Das Teilchen verliert da-
bei Energie, die in Form von Photonenstrahlung (Bremsstrahlung) emittiert wird. Dieser
Wechselwirkungsproze8, der einen unelastischen Sto mit dem Atomkern darstellt, wird da-
her als Strahlungsbremsung bezeichnet. Fiir die Intensitéit der Bremsstrahlung I gilt
z27*
Iy, ~ oz (A1)
T

wobei z die Ladung und m die Masse des Teilchens und Z die Kernladung des Atoms be-
zeichnet [D6r92]. Werden geladene Teilchen an Atomkernen gestreut, ohne daB eine Anre-
gung der Atome erfolgt, spricht man von Rutherford-Strevung. Bei diesen elastischen Sto-
Ben an den Atomkernen (Energieverlust durch Rutherford-Streuung wird deshalb auch als
elastischer Energieverlust bezeichnet) dominieren kleine Streuwinkel. Bei der Wechselwir-
kung geladener Teilchen mit Materie treten die verschiedenen Wechselwirkungen gleichzei-
tig auf. Einen groBen Einfluf auf die Wahrscheinlichkeit der einzelnen Wechselwirkungs-
prozesse hat neben der Teilchenenergie die Teilchenmasse. Man unterscheidet dabei leichte
(Elektronen, Positronen) und schwere geladene Teilchen. Das Myon, welches ungeféhr die
200fache Elektronenmasse besitzt, ist nach Elektron und Positron das leichteste Teilchen
und zhlt bereits zu den schweren Teilchen.
Fiir schwere geladene Teilchen spielt die Strahlungsbremsung aufgrund der in Gl. A.1 auf-
gefiihrten Abhiingigkeit der Intensitit von der Teilchenmasse keine wesentliche Rolle.
Rutherford-Streuung erfolgt vorwiegend bei sehr kleinen Teilchenenergien, d.h. am Ende ei-
ner Teilchenbahn, nachdem die Energie des Teilchens bereits weitgehend reduziert ist. Der
Energieabgabeproze schwerer geladener Teilchen ist also hauptsiichlich durch Ionisations-
bremsung in der Targetsubstanz bestimmt und hiingt von der Geschwindigkeit der Ionen und
ihrem Ladungszustand ab. Dieser Energieverlust kann mit der Bethe-Bloch-Formel berech-
net werden [Bethe30], [Leo87]. In der Praxis werden noch Korrekturglieder hinzugefiigt
und man erhilt folgende Abhidngigkeit des linearen Energietransfers dE/dx von den
Teilchen- und Targetparametern:

dE Zz2' 2m B AW ) |
-—=K T © ”max ~-2B°=% , A2
dx lp A ‘32 [ ( (1_B2) I__ ) B R] ( )
mit I: effektives Ionisationspotential des Targetmaterials
p: Dichte des Targetmaterials
Z: Kernladung des Targetmaterials
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A Massenzahl des Targetmaterials

A Kernladungszahl des Teilchens

c: Lichtgeschwindigkeit

B=  v/c (mitv: Geschwindigkeit des Teilchens)

W, ... maximal moglicher Energielibertrag bei einer Ion-Elektron-Kollision
K;: Konstante

Ozt Korrekturglieder.

Der maximale Energieiibertrag bei einer Kollison zwischen Ion und Elektron (W, ) kann
ndherungsweise nach

(A.3)

berechnet werden, wobei K, eine Konstante kennzeichnet.

Bei relativistischen Geschwindigkeiten (v/c > 0,1) ist das Projektilatom vollstindig ionisiert,
d.h. die Ionenladung ist gleich der Kernladung, der Faktor 1/ [32 ist anndhernd konstant und
der Energieverlust wird durch die logarithmische Abhiéingigkeit in Gl. A.2 bestimmt. Bei ei-
ner Verlangsamung der Teilchen verringert sich dE/dx, bis ein minimaler Energieverlust er-
reicht wird. Ionen mit einer Geschwindigkeit, bei der diese minimale Energie iibertragen
wird, werden auch als minimal ionisierend bezeichnet. Die Grife des Minimums von dE/dx
ist fiir alle Teilchen mit gleicher Ladung einheitlich. Bei {iber den Punkt minimaler Ionisa-
tion hinaus verringerter Ionengeschwindigkeit (nichtrelativistischer Energiebereich) wird
die Abhingigkeit von dE/dx von dem Faktor 1/ BZ dominiert, und die Energieabgabe ist um-
gekehrt proportional zur Ionengeschwindigkeit. Mit zunehmender Verlangsamung des Teil-
chens steigt der Energieverlust an. Dies fiihrt zu einem erhShten Energieverlust mit wach-
sender Eindringtiefe des Ions. Bei niedrigen Teilchengeschwindigkeiten, d.h. im Bereich der
Geschwindigkeit der Orbitalelektronen des Targetmaterials, kommt es zum Elektronenein-
fang durch die Projektilionen, damit zur Abschirmung der Kernladung und letztendlich zur
Verringerung der effektiven Ladung der Ionen. Als Ergebnis dessen verringert sich der
Energieverlust mit dem Quadrat der effektiven Ladung. Beide Effekte im nichtrelativisti-
schen Energiebereich, das anfingliche Ansteigen und dann der Abfall im Energieiibertrag,
erzeugen die charakteristischen Energieverlustkurven geladener Teilchen, die ein scharfes
Dosismaximum (Bragg-Maximum) kurz vor dem Ruhepunkt der Ionen aufweisen.

Neben dem Energieverlust durch Ionisationsbremsung unterliegen relativistische schwere
geladene Teilchen Nuklearkollisionen. Dabei dominieren periphere Zusammenstte
[Grei75]. Ein Hauptcharakteristikum dieses Reaktionstyps ist, dal nur ein kleiner Betrag
von Anregungsenergie iibertragen wird - ein zu kleiner Betrag, um eine signifikante Ande-
rung der Projektilgeschwindigkeit und Projektilbahn zu erzeugen, aber gro8 genug, um ein
Aufbrechen des Kernes zu verursachen. Diese Wechselwirkung wird deshalb auch als Kern-
fragmentation bezeichnet. In diesen Kernreaktionen werden sowohl Target- als auch Projek-
tilfragmente gebildet. Verlieren die Projektil- oder Targetkerne in einer peripheren Kollision
Neutronen, entstehen oft Positronenemitter.

Wie schwere Teilchen erfahren auch leichte geladene Teilchen einen Energieverlust beim
Durchgang durch Materie. Jedoch spielt infolge der sehr kleinen Masse zusitzlich der Ener-
gieverlust mit Bremsstrahlungserzeugung eine Rolle. Der grundlegende Mechanismus der
Tonisationsbremsung ist fiir leichte und schwere geladene Teilchen gleich, jedoch muf3 Gl.
A.2 aus zwei Griinden modifiziert werden. Der erste Grund ist die kleine Teilchenmasse und
der zweite Grund ist, daB bei der Kollision von Elektronen zwei identische Teilchen wech-
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selwirken. Dies hat Auswirkungen auf einige Terme in Gl. A.2, insbesondere der in einem
Zusammensto maximal mogliche Energieiibertrag W, ist gleich der halben kinetischen

Energie des Elektrons. Gl. A.2, modifiziert zur Beschreibung des Energieverlustes von
Elektronen, lautet [Leo87]:

dE Z 1 7% (1+2) (m c* )
- —=K,p — — [In( .
dx A 21

)+F(T) — 8, (A4

wobei T die kinetische Energie des Teilchens in Einheiten von mec2 und F(T) eine langsam
verdnderliche Funktion der Teilchenenergie darstellt. Gleichzeitig zur Ionisationsbremsung
tritt Strahlungsbremsung auf. Unterhalb einer kritischen Energie dominiert die Ionisations-
bremsung, oberhalb iiberwiegt die Strahlungsbremsung, wobei sich die kritische Energie ni-
herungsweise nach E, , = 1600 m, ¢® / Z berechnen 14Bt. Die kritische Energie liegt selbst
fiir Stoffe mit hohem Z (z.B. Blei) im Bereich von einigen MeV.

Eine oft verwendete Grofe zur Charakterisierung von Detektionseigenschaften verschiede-
ner Materialien ist die Strahlungslinge X,. Die Strahlungsldnge eines Materials ist definiert
als die Strecke, liber die die Elektronenenergie infolge Bremsstrahlungsverlustes um einen
Faktor 1/e reduziert wird. Betrachtet man den Energiebereich, wo Ionisationsbremsung im
Vergleich zur Bremsstrahlung vernachléssigt werden kann, so ergibt sich fiir die Energie der
Elektronen in Abhiingigkeit von der Eindringtiefe

E=E, ¢ X/ %) (A.5)

wobei x fiir die zuriickgelegte Strecke steht, E; die Eintrittsenergie der Elektronen und X,
eine energieunabhingige Grofie darstellt. Die Niitzlichkeit des Begriffes der Strahlungslinge
wird augenscheinlich, wenn Materialdicken in Einheiten von X gemessen werden. Dann ist
der in Einheiten von X, ausgedriickte Energieverlust (dE/dt, mit t ist die zuriickgelegte
Strecke in Einheiten der Strahlungslinge ausgedriickt) anniihernd unabhiingig vom Material-

typ. Eine Formel zur niherungsweisen Berechnung der Strahlungslinge ist z.B. in [Leo87]
zu finden.
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Anhang B:

Wechselwirkung von Photonen mit Materie

Die wichtigsten Wechselwirkungsprozesse von Photonen mit einer Energie zwischen 5 keV
und 10 MeV sind [D6r92]:

— Rayleigh-Streuung

— Comptonstreuung

— Photoelektrischer Effekt
— Paarbildungseffekt

Bei der Rayleigh-Streuung (kohirente Streuung an den Elektronen eines Atoms) erfolgt kei-
ne Energieiibertragung an das streuende Medium. Bezogen auf die Elektronenruheenergie
mec2 (m, steht fiir die Elektronenmasse und c fiir die Lichtgeschwindigkeit im Vakuum) von
511 keV dominiert dieser ProzeB bei sehr kleinen Energien [Storm70]. Bei der Betrachtung
der Wechselwirkung von Annihilationsquanten kann dieser Streuproze8 vernachlissigt wer-
den.

Fiir Photonen hoherer Energie muf zu einer relativistischen Streutheorie iibergegangen wer-
den. Ein Teil der Photonenenergie wird auf das streuende Hiillenelektron iibertragen, es
kommt also zu einer inkohérenten Streuung von Photonen an einem Hiillenelektron, die als
Compton-Effekt bezeichnet wird. Quantenmechanische Rechnungen ergeben den Klein-
Nishina-Wirkungsquerschnitt o, [Klein29], der in erster Ndherung umgekehrt proportional
zur Photonenenergie B, abnimmt. Die Comptonstrenung héngt auerdem nur von der An-
zahl der Elektronen im Streumedinm (Kernladungszahl Z) ab, die fiir einen Streuprozef mit
einem einfallenden Photon zur Verfiigung stehen, so daB sich folgende Abhéngigkeit fiir o
ergibt:

6 BpyoZ) ~Z/ By, . (B.1)

Eine charakteristische Grofie der Comptonstreuung erhilt man aus der Energieverteilung der
Riickstoflelektronen, betrachtet man den Grenzfall der totalen Riickstreuung (Streuwinkel
von 180°), bei dem ein maximaler Energieiibertrag erfolgt. Die sich aus der Kinematik er-
gebende maximale RiickstoBenergie T, ist als Comptonkante bekannt und berechnet sich
nach

2g
mit g=Ep, /m,c’ (B.3)

[Leo87]. Fiir Annihilationsstrahlung betriigt E,, = 511 keV, und es ergibt sich eine Energie
T, . von 340 keV.

Beim photoelektrischen Effekt wird ein Photon von einem Hiillenelektron volistiindig absor-
biert, und es kommt zur Freisetzung des Elektrons (Photoelektron). Die Wahrscheinlichkeit
fiir den Photoeffekt ist um so grofer, je fester das Elektron gebunden ist. Es dominiert daher
die Freisetzung von Elektronen der inneren Schalen. Die Bindungsenergien der Elektronen
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nehmen mit wachsender Ordnungszahl zu. Eine exakte theoretische Beschreibung des
photoelektrischen Effektes ist kompliziert. Fiir Photonenenergien oberhalb der K-Schalen-
Bindungsenergie und unterhalb der Elektronenruhemasse erhilt man fiir den photoelektri-
schen Wirkungsquerschnitt 6, jedoch néherungsweise folgende Abhéngigkeit von Ep, und
Z:

Op (Ep, .Z) ~ Z° / B (B.4)
[Klein92].
Beim Paarbildungseffekt wird ein Photon im Coulomb-Feld des Atomkerns absorbiert, und

es entsteht ein Elektron-Positron-Paar. Er erfordert eine Photonenmindestenergie von
1,022 MeV und findet mit Annihilationsstrahlung nicht statt.
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Anhang C:

Ejfekte und Korrekturen bei einer PET-Messung
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APD - Avalanche Photo Diode
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BMFT - Bundesministerium fiir Forschung und Technologie
BSO - Bismutorthosilicat (Bi,Si,0,,)

CAMAC - Computer Aided Measurement And Control
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DKFZ - Deutsches Krebsforschungszentrum (Heidelberg)
DNA - Deoxyribo-Nucleic Acid

ESR - Experimentierspeicherring

FKPD - Festkorper Photodiode

FOV - Field Of View

FRS - Fragment Separator
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FZR - Forschungszentrum Rossendorf

GOOSY - GSI Online Offline System

GSI - Gesellschalft fiir Schwerionenforschung (Darmstadt)
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ICRU - International Commission on Radiation Units and Measurements
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LBL - Lawrence Berkeley Laboratory (Berkeley, USA)
LET - Linear Energy Transfer
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NIRS - National Institute of Radiological Sciences (Chiba, Japan)
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PD - Photo Diode
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PET - Positronen Emissions Tomographie
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PMT - Photomultiplier Tube

PRF - Punktresponsefunktion

PSPMT - Position Sensitive Photomultiplier Tube

PTFE - Polytetrafluorethylen (CFE,),

PVC - Polyvinylchlorid (C,H,Cl),

RBW - Relative Biologische Wirksamkeit
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