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1 Einleitung

Seit 1997 betreibt die Gesellschaft fiir Schwerionenforschung Darmstadt (GSI) im Rah-
men der Deutschen Schwerionentherapie-Kollaboration in Zusammenarbeit mit dem Deut-
schen Krebsforschungszentrum (DKFZ), der Universitétsklinik Heidelberg und dem For-
schungszentrum Dresden-Rossendorf (FZD) eine experimentelle Therapieanlage, in der
Tumorpatienten mit Schwerionenstrahlen behandelt werden. Der erheblich grofiere Auf-
wand bei der Schwerionentherapie im Vergleich zur Standardbehandlung mit Elektronen-
oder Rontgenstrahlung rechtfertigt sich durch die physikalischen und biologischen Eigen-
schaften der Ionen, wenn sie in Gewebe abgebremst werden.

Alle Tumor-Behandlungen mit ionisierender Strahlung (Strahlentherapie, Radionuklid-
therapie) beruhen darauf, dass Strahlenergie innerhalb des Volumens des Tumors deponiert
wird. Dessen Zellen werden dadurch so geschidigt, dass sie ihre Teilungsfihigkeit verlieren
und absterben. In vielen Kliniken sind heutzutage Elektronenbeschleuniger installiert, die
mit relativ geringem Aufwand eine Therapie ermoglichen. Allerdings haben Elektronen
oder die harte Rontgenstrahlung, die beim Auftreffen der Elektronen auf ein Bremsstrah-
lungstarget erzeugt wird, die Eigenschaft, dass sie ihre Energie entlang des ganzen Wegs
durch das Gewebe abgeben. Daher entfalten sie ihre Wirkung auch im gesunden Gewebe,
das dadurch in Mitleidenschaft gezogen wird. Ein weiterer Nachteil ist, dass die Reichweite
nicht scharf begrenzt ist. Im Gegensatz dazu deponieren Ionen einen erheblichen Teil ihrer
FEnergie am Ende ihres Weges durch das Gewebe und haben eine definierte und iiber die
kinetische Energie kontrollierbare Reichweite. Dadurch kann der Bereich der Zellschédi-
gungen viel besser auf das Tumorgewebe konzentriert werden. Davor liegendes gesundes
Gewebe wird geschont und dahinter liegende strahlenempfindliche Organe werden aus-
gespart. Der Einsatz von Ionenstrahlen eignet sich daher besonders fiir Patienten, deren
Tumoren mit Elektronen- oder Rontgenstrahlung nicht erfolgreich behandelt werden kon-
nen.

Bei allen Behandlungsmethoden ist es nétig, dass man den Wirkungsbereich des Strah-
les genau bestimmt, um die Schidigungen im Bereich des Tumors zu maximieren und
das gesunde Gewebe zu schonen. Bei der Behandlung mit Schwerionenstrahlung kommt
dem jedoch eine besonders hohe Bedeutung zu, weil die Wirkung des Strahles lokalisierter
und damit konzentrierter ist. Verdnderungen in der Dichte des durchstrahlten Gewebes
haben einen erheblichen Einfluss auf die Dosisdeposition. Eine Fehlberechnung der Reich-
weite des Strahles, durch Dichtevariation oder durch Ungenauigkeiten im physikalischen
Strahlmodell, wiirde zu einer erheblichen Schiddigung des gesunden Gewebes oder der
strahlenempfindlichen Organe fiihren.

Das wichtigste Hilfsmittel bei der Berechnung des Wirkungsortes sind Simulationen,
mit denen das Verhalten und die Reichweite des Strahles vorhergesagt werden koénnen.
Diese beruhen auf einem Computertomogramm, welches vor Bestrahlungsbeginn aufge-
nommen wird. Die Situation im Patienten kann sich jedoch wéhrend der Bestrahlung, die
meist iiber 20 Tage geht, verdndern. Zum einen kann die Dichte des durchstrahlten Ge-
webes variieren, so kénnen etwa Schleimhautpartien an- und abschwellen. Zum anderen
beeinflussen verschiedene Prozesse das Verhalten der deponierten Ionen im Gewebe, die
zum Teil nur ungeniigend bekannt sind und in hohem Mafle vom Gewebetyp abhéngen.



Dazu kommen Ungenauigkeiten und Abweichungen in der Patientenpositionierung, oder,
bei der Einfithrung neuer Ionensorten, Méngel im physikalischen Strahlmodell. All diese
Effekte machen es wiinschenswert, die im Tumorgebiet deponierte Dosis nicht nur zu be-
rechnen, sondern die Applikation auch kontrollieren zu konnen.

Fine Technik, die seit 1997 an der GSI bei der Bestrahlung mit Kohlenstoffionen zum
Einsatz kommt, ist die sogenannte in-beam Positronen-Emissions-Tomographie (in-beam
PET). PET ist ein etabliertes Verfahren der Nuklearmedizin und wird normalerweise
benutzt, um Stoffwechselprozesse zu verfolgen, indem mit Positronenemittern markier-
te Radiopharmazeutika verabreicht werden und ihre Verteilung beobachtet wird. Bei der
Schwerionentherapie hingegen entstehen die Positronenemitter durch die Wechselwirkung
des Ionenstrahles mit dem Gewebe. Die mit in-beam PET gemessene Aktivitdtsverteilung
erlaubt Riickschliisse auf die rdumliche Verteilung der deponierten Strahldosis. Die vorlie-
gende Arbeit stellt einen Beitrag zur Erweiterung der in-beam PET-Methode dar.

Ziel dieser Arbeit war es, die Prézision der in-beam PET-Methode zu erhéhen und diese
Methode fiir eine weitere Ionensorte nutzbar zu machen. Gegenwiirtig werden die meisten
Tonenbestrahlungen mit Protonen ausgefiithrt. Die strahlenbiologischen Eigenschaften von
3He sind #hnlich denen der Protonen, jedoch weisen 3He-Ionen eine deutlich geringere Sei-
tenstreuung auf. Bestrahlungen mit hoherer Prizision sind somit moglich. Deshalb ist es
wiinschenswert, die in-beam PET-Methode auch fiir He einzusetzen.

Es wurden Experimente mit verschiedenen Targets bei verschiedenen Energien durch-
gefithrt. Aus den mit der Positronenkamera durchgefiithrten Messungen war es moglich,
auf die B"-Aktivitiitsverteilungen, die Aktivititskonzentrationen und die zu Positronene-
mittern fithrenden Wirkungsquerschnitte zu schlieBen. Mit dem Monte-Carlo Programm
SHIELD-HIT wurden die Messungen simuliert. Die Ergebnisse fiir He werden mit denen
aus '2C-Bestrahlungen verglichen.

Da das in-beam PET Verfahren auf dem Vergleich einer Messung mit einer Voraussa-
ge beruht, ist fiir eine moglichst realistische Vorhersage der Positronenemitterverteilung
die genaue Kenntnis der Reaktionsraten Voraussetzung. Fiir Helium-Ionen sind jedoch
nur wenige Reaktionsquerschnitte fiir die zu Positronenemittern fithrenden Reaktionen
verfiigbar. Deshalb erfolgt in dieser Arbeit eine Auswertung verschiedener Wirkungsquer-
schnittsmodelle. Die Anforderungen an eine fiir in-beam PET verwendbare Simulation
werden erarbeitet.

Die Genauigkeit der in-beam PET-Methode hingt wesentlich von einer exakten Uber-
lagerung der gemessenen Positronenemitter-Verteilung mit dem Planungs-Computertomo-
gramm ab, die dafiir in das stereotaktische Koordinatensystem transformiert werden muss.
Dies erfordert die genaue Kenntnis der Kristallkoordinaten des Detektors. Bei nicht be-
wegten Systemen sind diese unverdnderlich und werden mittels einer initialen Einstellung
bestimmt. Um die Flexibilitdt der Patientenpositionierung und die der Einstrahlrichtungen
zu erhohen, ist eine flexiblere Positionierung der in-beam PET-Kamera erforderlich. So-
mit werden verschiedene Messpositionen ermdglicht, die besser an die Lage des bestrahlten
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Tumors angepasst werden kénnen. Da sich die Detektoren bei der Bewegung deformieren,
werden Methoden benétigt, die es erlauben, die Kristallkoordinaten der bewegten Detek-
toren mit der gleichen Genauigkeit zu bestimmen wie bei ortsfesten Systemen.

Die Aussage des in-beam PET Verfahrens beruht auf einem Vergleich zwischen Vorher-
sage der Positronenemitterverteilung und deren Messung. Die physikalischen Prozesse der
Positronenemittererzeugung bei 12C-Bestrahlungen werden von der gegenwértig verwende-
ten Software gut beschrieben. Die oft beobachteten Abweichungen zwischen Messung und
Vorausberechnung sind grofitenteils auf im Patienten ablaufende physiologische Prozesse
zuriickzufithren. Auch bei anderen Ionensorten, wie zum Beispiel 3He, ist dieser Effekt
zu erwarten. Eine Losung dieses Problems fithrt somit zu einer generellen Verbesserung
der in-beam PET-Methode fiir alle Teilchenarten. Um diese im Patienten ablaufenden
Vorginge zu quantifizieren und zu korrigieren, werden Auswaschungsprozesse, die auf die
Positronenemitterverteilung wirken, untersucht. Es werden effektive Halbwertszeiten in
Abhéngigkeit von verschiedenen Parametern betrachtet, biologische Halbwertszeiten be-
rechnet und in die Vorhersagen der Positronenemitterverteilung eingearbeitet. Dies erhcht
die Sicherheit bei der Beurteilung der Dosisapplikation.

Nach einer Einfiihrung in die fiir in-beam PET relevanten physikalischen Grundlagen
in Kapitel 2.1 und 2.2 und einer kurzen Ausfithrung zur therapeutischen Anwendung von
Strahlung in Kapitel 2.3 wird die in-beam PET-Methode und ihre Anwendung in der
klinischen Praxis an GSI in Kapitel 2.4 vorgestellt. In Kapitel 3 werden verschiedene Wir-
kungsquerschnittsmodelle vorgestellt und an Helium-induzierten Reaktionen getestet. Die
durchgefiihrten Experimente am *He-Strahl werden in Kapitel 4 dargestellt und ausgewer-
tet. Das Kapitel 5 umfasst die Beschreibung der nun moglichen, flexibleren Positionierung
der PET-Detektoren. In Kapitel 6 werden die Ergebnisse der Untersuchungen zum Einfluss
der metabolischen Prozesse auf die Positronenemitterverteilung untersucht. Abschlieend
werden die Ergebnisse der Arbeit zusammengefasst und es wird ein Ausblick auf mogliche
zukiinftige Entwicklungen gegeben.
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2 Grundlagen

2.1 Wechselwirkung von Strahlung mit Materie

Beim Durchgang von Strahlung durch Materie kommt es zu Wechselwirkungen. Bei die-
sen Wechselwirkungen kénnen neue Atomkerne gebildet werden, die einfliegenden Teilchen
werden abgelenkt, verschiedene Anregungszustéinde treten auf. Ein Nachweis dieser Ver-
dnderung ist iiber die emittierte Strahlung moglich. Abhéngig von der Art der einfallenden
Strahlung erfolgt die Wechselwirkung nur mit dem Kern des Atoms oder mit dem ganzen
Atom einschliellich der den Kern umgebenden Elektronen.

Fiir geladene Teilchen dominieren die elektromagnetischen Wechselwirkungen, speziell
inelastische Kollisionen mit den Elektronen. Diese sind durch die Coulombwechselwirkung
bestimmt. Diese Art von Interaktion ist durch Energieverlust und Ablenkung des einflie-
genden Teilchens von der urspriinglichen Richtung gekennzeichnet. Ein kleinerer Teil der
geladenen Teilchen nimmt an inelastischen St68en, an Kernreaktionen, teil. Auf Grund
ihrer um den Faktor 2000 verschiedenen Massen zwischen Elektron und dem leichtesten
Ton, dem Proton, unterscheiden sich auch die Wechselwirkungen, deshalb macht sich eine
Unterteilung in schwere geladene Teilchen sowie Elektronen und Positronen erforderlich.

2.1.1 Therapierelevante Ionen

Zu dieser Gruppe gehoren alle Teilchen, Protonen, He-Ionen und die Ionen aller weiteren
chemischen Elemente bis hin zum Neon. In der Strahlentherapie werden geladene Teilchen
schwerer als Protonen als schwere Ionen bezeichnet. Fiir den Energieverlust der Projektile,
das heifit fiir deren Abbremsung, sind hauptséchlich inelastische Kollisionen verantwort-
lich. Der Energieiibertrag jedoch ist klein und so kénnen diese Kollisionen lediglich zu einer
Anregung oder Ionisation des Atoms fiithren. In einigen Féllen kann ein herausgeschlagenes
Elektron seinerseits sekundére Ionisationsprozesse verursachen. Der Energieverlust dE pro
Wegstrecke dx wird im klassischen Fall nach Bohr, wie durch Gleichung (1), dargestellt
und von Bethe und Bloch quantenmechanisch betrachtet, ausgedriickt in Gleichung (2).
Betrachtet wird ein Ion mit der Ladung ze, der Masse M und der Geschwindigkeit v. Die
Interaktion zwischen dem Ion und dem Elektron ist als gering anzusehen. Das einfallende
Ton wird bei diesem Prozess nicht in seiner Richtung abgelenkt, da gilt: M > m,. Es
ergibt sich [LEO94]

_(d_E) _ drz2et N, ln72me_v37 (1)
dz mev? 2e2v

wobei N, die Elektronendichte ist, m. die Elektronenmasse, 7 die mittlere Orbitalfrequenz
der Elektronen und v = (1 — £2)~'/2 mit § = v/¢, mit ¢ als der Lichtgeschwindigkeit im
Vakuum, gilt. Gleichung (1) gilt fiir a-Teilchen oder fiir schwerere Kerne. Fiir die leichteren
Projektile Protonen und 2He, verliert diese Formel wegen des Auftretens quantenmecha-
nischer Prozesse ihre Giiltigkeit. Wird der Energieiibertrag nun beziiglich des Impuls-
austausches statt des Stoflparameters parametrisiert, ergibt sich die Bethe-Bloch Formel,
Gleichung (2) nach [LE094], auf die fiir Reichweiteberechnung in der Strahlentherapie
gewohnlich zuriickgegriffen wird. Im Vergleich mit experimentellen Daten kann das Ioni-
sationspotential I angepasst werden [KRAOO], um die in der Strahlentherapie erforderliche
Genauigkeit zu erreichen. Weiterhin werden in der Praxis zusétzliche, von Sternheimer
eingefithrte Korrekturfaktoren angewendet. Diese sind ¢ fiir die Dichtekorrektur, bedingt
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durch den Polarisationseffekt, und C fiir die Schalenkorrektur, die bei kleinen Projektil-
geschwindigkeiten wichtig ist, in denen die Annahme, dass das Elektron gegeniiber dem
einfliegenden Teilchen in Ruhe ist, nicht mehr gilt.

dFE Z, 72 2m ’y2v2Wm C
—( =) =2aN,? 62_t D 2el = ""mar )\ 902 5 _ 9~ 9
< > TNGgTMeC™ P ; n< 72 > ﬁ 0 7 ( )

z s

beschreibt den mittleren Energieverlust durch Tonisation und Anregung fiir 8 > 0.1. Da-
bei sind r. der klassische Elektronenradius und N, die Avogadro-Zahl. I ist das mittlere
Tonisationspotential, Z; die Ordnungszahl, A; die atomare Masse und p die Dichte des Tar-
getmaterials und Z, die Ladung des Projektils. W,,,4, ist der in einer einzelnen Kollision
maximale Energieiibertrag. Der mittlere Energieverlust wird auch als Linearer Energie-
Transfer, LET, bezeichnet.

Der Energieverlust hangt von der Energie und der Teilchenart ab. Bei ihrem Weg durch
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Abbildung 2-1: Energieverlust fiir verschiedene Teilchen als Funktion der kinetischen Energie in Wasser.

Materie werden die Projektile abgebremst, sie geben Energie ab. Bei niedrigen Projektil-
energien steigt der Energieiibertrag bei Ionen an (sieche Abbildung 2-1), sie nehmen Elek-
tronen auf und kommen zur Ruhe. Dieses Maximum im Energieverlust wird Bragg-Peak
genannt und ist in der Strahlentherapie mit Ionen von grofier Bedeutung.

2.1.2 Elektronen und Positronen

Elektronen und Positronen erfahren in gleicher Weise eine Abbremsung beim Durchgang
durch Materie. Auf Grund ihrer kleinen Masse kommt ein zuséitzlicher Prozess der Energie-
abgabe hinzu, die Emission von Strahlung im elektrischen Feld eines Kernes oder Elektrons,
die Bremsstrahlung. Durch Stofle wird Energie abgegeben, es kommt zu lonisationsverlu-
sten, dies kann durch eine modifizierte Bethe-Bloch Formel beschrieben werden [LEO94]

dE Z, Z2 | 31 +2) C
(=) = 27N, 2mec?p St 2 In—— "2 L (1) — 6 — 2—
<dx> mNareme p 1 5z |57 fmpezye ) Z | )



2 Grundlagen

wobei 7 die kinetische Energie des stoflenden Teilchens ist. F'(7) ist ein fiir Elektronen und
Positronen voneinander verschiedener Term, in den die Geschwindigkeit und die kinetische
Energie des Teilchens eingehen.

Die fiir Ionen geltende Annahme, dass die Richtung des Projektils im Einzelstol unbe-
einflusst ist, ist auf Grund der geringen Masse von Elektronen und Positronen nicht mehr
richtig. Die Héufigkeit des Auftretens dieser Prozesse héngt von der Energie der Teilchen
ab.

Die Wechselwirkung der Elektronen ist energieabhéingig. Unterhalb der kritischen Ener-
gie FE. dominiert die Energieabgabe durch Stoflbremsung, bei htheren Energien kommt es
dann zur Emission von Bremsstrahlung. E. kann nach [LE094]

2800 m..c?
E;::———ngfoﬁrﬁkf<<150keV (4)
und )
1600
E.~ % fir E,- > 2MeV (5)

mit mec? als Elektronenmasse und Z als der Ordnungszahl des Materials abgeschétzt
werden. Somit ergeben sich als kritische Energien in Wasser zum Beispiel 92 MeV, in Blei
dagegen nur 10 MeV. Weitere Prozesse sind die Coulombstreuung an Kernen, sowie die
FEmission von Riickstreuelektronen.

Positronen sind die Antiteilchen der Elektronen. Sie annihilieren entweder als freie
Teilchen mit einem Elektron des Gewebes innerhalb von etwa 1079 s, oder sie bilden bei
Kontakt mit einem Elektron ein instabiles Positronium. In 75 % der Fille ist dies Orthopo-
sitronium, die Spins beider Teilchen sind gleichgerichtet. Mit einer Wahrscheinlichkeit von
25 % wird Parapositronium - die Spins sind entgegengesetzt ausgerichtet - gebildet. Dieses
zerfillt innerhalb von etwa 10719 s in zwei kollinear auseinanderlaufende y-Quanten. Dabei
wird die Ruhemasse vollsténdig in elektromagnetische Strahlung umgewandelt, die beiden
~v-Quanten haben somit eine Energie von jeweils 511 keV. Das Orthopositronium hat eine
lingere Lebensdauer von etwa 10~7s. Damit gibt es eine hohe Wahrscheinlichkeit, dass
es ein Elektron einfingt und als Parapositronium annihiliert, bevor es in drei Photonen
zerféllt. Die Energie der drei y-Quanten ist beliebig, jedoch ist die Gesamtenergie 1022 keV.

2.1.3 Photonen

Die dominierenden Wechselwirkungen dieser ungeladenen Teilchen sind der photoelektri-
sche Effekt, die inkohérente Streuung, die Rayleigh-Streuung und die Paarbildung. Ein-
zelheiten zu Photonenwechselwirkungen findet man in [LE094], im Rahmen dieser Arbeit
sind hauptséchlich Photonenenergien um £, < 511 keV von Bedeutung. Fiir Targets gerin-
ger Kernladungszahlen, wie Gewebe, dominiert in diesem Energiebereich die inkohérente
Streuung, wobei das Photon einen Teil seiner Energie auf das Elektron iibertriagt und eine
Ablenkung erfiahrt.
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2.2 Nukleare Prozesse

Atomkerne kénnen verschiedenen Prozessen unterliegen, die zur Emission von Strahlung
fithren. Es lassen sich Radioaktivitidt und Kernreaktionen unterscheiden.

2.2.1 Radioaktivitit

Beim radioaktiven Zerfall zerfillt der Kern spontan in einen anderen unter der Abgabe
von Strahlung. Fiir die Positronen-Emissions-Tomographie ist der 3T-Zerfall bedeutsam.
Hierbei wandelt sich unter Emission eines Positrons (87, beziehungsweise e™) ein Proton
zu einem Neutron um, es gilt

p—n+et +u,. (6)

Das bei dem BT-Zerfall dariiber hinaus frei werdende elektronische Neutrino v, bindet
einen Teil der Zerfallsenergie. Es ist ungeladen und wahrscheinlich nahezu masselos, es
kann ungehindert wegfliegen.

Die Energieverteilung der 37-Teilchen ist ein kontinuierliches Spektrum mit einer iso-
topenabhéingigen Maximalenergie Fg+ ,,q,. Die mittlere Energie Eg+ ,cqn betrigt etwa
1/3 der Maximalenergie. Das Positron wird in einer Serie von Einzelst68en mit den um-
gebenden Elektronen abgebremst. Da es dabei seine Richtung dndern kann, ist die ef-
fektive Reichweite geringer als die bei einer Ausbreitung in einer Richtung zu erwarten-
de, maximal mogliche Reichweite. Fiir ''C, dem bei '?C-Bestrahlungen dominierenden
Positronenemitter, betrégt die Endpunktsenergie Egt 4, = 1 MeV [PFEIS] und somit
Egt mmean ~ 0.3MeV. Dies ist gleichbedeutend mit einer effektiven Wegstrecke der Po-
sitronen von knapp 1 mm in Wasser [ICR84]. Maximal sind fiir 1 MeV 4 mm Reichweite in
Wasser moglich [ICR84]. Derzeit werden bei der '?C-Therapie nur die in den Extraktions-
pausen genommenen Daten weiterverarbeitet. Damit spielen kurzlebige Positronenemitter,
wie zum Beispiel ?C (T1 /o = 127ms) und 12N (T} /2 = 11 ms), die Endpunktsenergien von
Eg+ maz = 15.5MeV beziehungsweise Eg+ 4, = 16.4MeV [PFE9IS] und damit maximale
Reichweiten von etwa 7cm in Wasser [ICR84] haben, fiir die in-beam PET-Methode bei
der C-Therapie keine Rolle.

Héufig verbleiben die Restkerne nach dem Zerfall in einem angeregten Zustand. Durch
Emission eines oder mehrerer y-Quanten erfolgt dann der Ubergang der Kerne in den
Grundzustand. Ein in Konkurrenz zur ~-Emission auftretender Prozess ist die innere
Konversion. Dabei wird die abzugebende Energiedifferenz direkt auf ein Hiillenelektron
iibertragen und dieses wird mit einer kinetischen Energie, die gleich der Anregungsenergie
abziiglich der Bindungsenergie des Elektrons ist, emittiert.

Diese Zerfille sind statistische Prozesse und konnen durch
A= Age™ (7)
beschrieben werden, wobei die Beziehungen

A=N-) (8)
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d
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V27 X2 ©)
gelten. A beschreibt dabei die Aktivitét, T/, ist die Halbwertszeit, A die isotopenspezifi-
sche Zerfallskonstante, fiir die A = In2 / T}, gilt und N die Anzahl der Mutteratomkerne.

2.2.2 Kernreaktionen

Beim Beschuss von Kernen mit schnellen Teilchen kann es mit einer gewissen Wahrschein-
lichkeit zu Kernreaktionen kommen, wenn die iibertragene Energie iiber der Bindungsener-
gie der Kernbausteine liegt. Die Wahrscheinlichkeit wird durch den Wirkungsquerschnitt
beschrieben, der sich nach

_ Zahl der Reaktionen eines gegebenen Typs pro Streuzentrum und Sekunde

— 1
“ Stromdichte der einfallenden Teilchen (10)

berechnet [MAY70], siche auch Kapitel 3.

Vor der Kollision Nach der Kollision
Abbildung 2-2: Schematische Darstellung einer fiir in-beam PET wichtigen Kernreaktion. Ein

12C-Projektil stoBt peripher mit einem Sauerstoffatomkern (*°0) des Gewebes zusammen, von beiden
Kernen wird jeweils ein Neutron (n) abgetrennt, zuriick bleiben die instabilen Isotope der Ausgangskerne,
¢ und 0. Der ' C-Kern hat fast die gleiche Geschwindigkeit und damit Reichweite wie das urspriing-
liche Projektil, wohingegen der >O-Kern am Ort seiner Entstehung verbleibt, sieche Gleichungen (11) bis
(14). Die instabilen Nuklide zerfallen unter Aussendung eines Positrons (e'), dieses annihiliert mit einem

Elektron (e™) des Gewebes und zerstrahlt zu zwei kolinear auseinanderlaufenden v-Quanten.

Von besonderer Bedeutung fiir die in-beam PET-Methode sind periphere Kernreak-
tionen, die durch einen sehr geringen Impulsiibertrag an den Targetkern gekennzeichnet
sind. Der einfliegende Kern bewegt sich mit nahezu unverminderter Geschwindigkeit wei-
ter. Fiir in-beam PET sind Reaktionen interessant, bei denen es zur Bildung von Kernen
mit Protoneniiberschuss kommt, wie in Abbildung 2-2 dargestellt. Die hiufigsten Isotope,
die bei diesen Prozessen entstehen, sind ''C, 0, 19C und N mit Halbwertszeiten (7} /2)
von 1222.8s, 121.8 s, 19.3 s und 597.6 s. Aus der Bethe-Bloch Formel, siehe Gleichung (2),
folgt, dass fiir die Reichweite R ~ A/Z? gilt. Somit kann fiir ein Projektil (Ag, Zo) mit der
urspriinglichen Reichweite Ry, welches an einer Kernreaktion am Ort Ry < Ry teilnimmt

10
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und zu einem Projektilfragment mit (Ay, Zy) fiithrt, dessen Restreichweite Ry nach

Ap)72
R~ (Ry— Ri)——=5 11
= RN GT (1)
abgeleitet werden [ENGO5]. Die Tiefe Ry, in der das Projektilfragment zur Ruhe kommt,
ist durch ) )
Ri~Ry——=5+Ri|1 - —=5 12
t OAO/ZS + I A0/ 22 (12)

gegeben. Kine vereinfachte Abschitzung, die die Reaktionsschwelle fiir Kernreaktionen
vernachldssigt und damit fiir 0 < Ry < Ry gilt, besagt, dass das Fragment (Af, Z¢) in der
Tiefe R; gestoppt wird. Es gelten

Ay /73 Ay /73
Ry——5 < R; < Ry mit 1 13
OAo/Z§< ¢ < Ro mi AO/Z§< (13)

und A )72 A )72
Ry < R; < Ry ! I it ! IS, (14)

Ao/ 23 Ao/Z2

Gleichung (13) gilt fiir 2C-Projektile, weil die Projektilfragmente ''C und °C zwar die
gleiche Ladung Z, aber eine kleinere Masse A als '2C haben, also A ¥ /Z]% < Ay /Zg ist.

e
] B'-Aktivitét i
107 _ | -
I Dosis | -
c i n -
L 087 it -
2 , Projektilfragmente ! : B
£ 1 !
L 0.6 X -
o i I
e li
2 i -
5 047 S B
= i Y 1
= T __-- - 1
S | -
i Targetfragmente ~~====
00T, 0 T

0 20 40 60 80 ‘1 00‘
Eindringtiefe / mm
Abbildung 2-3: Berechnete Dosisverteilung und gemessene 51-Aktivititsverteilung als Funktion der Ein-
dringtiefe fiir einen monoenergetischen '2C-Strahl mit der Energie E = 212 AMeV in PMMA. Auf dem

flachen Untergrund, gebildet durch die Targetfragmente, setzt am distalen Ende die Aktivitit der Projek-
tilfragmente auf.

Uber den ganzen Weg des '2C-Strahles durch das Target werden durch die in Kapi-
tel 2.2 beschriebenen Prozesse Targetfragmente produziert. Auf diesen Untergrund setzen
am Ende des Weges die Projektilfragmente ' C und '°C auf, die nach Gleichung (12) nahe-
zu die gleiche Reichweite wie die Ausgangskerne haben. Dies fiihrt zu der in Abbildung 2-3
dargestellten Aktivititsverteilung. Der grofte Teil der '2C-Ausgangskerne fragmentiert je-

11
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doch nicht, sondern kommt bei Ry zur Ruhe. Am Ende der Wegstrecke durch das Target
steigt der Energieilibertrag an, siehe Abbildung 2-1, und fithrt zur Ausbildung des Bragg-
Peaks in der Tiefen-Dosis-Verteilung (siche Abbildung 2-3). Dessen asymmetrische Form
ist durch die kiirzere Reichweite der Projektilfragmente und dem damit, fiir diese zu etwas
geringeren Eindringtiefen, verschobenen Bragg-Peak zu erkléren.

Die Tiefendosis- und die Aktivitdtsverteilung dhneln einander, sie sind jedoch wegen
der vollig verschiedenen Natur der Prozesse prinzipiell verschieden. Die Dosisdeposition
wird vor allem durch Coulomb-Wechselwirkungen zwischen den einfliegenden Ionen und
den Elektronen des Targets bestimmt, wogegen die ST-Aktivitit durch die oben beschrie-
benen Kernreaktionen erzeugt wird.

12
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2.3 Therapeutische Anwendung von Strahlung

In der konventionellen Strahlentherapie werden meist hochenergetische Bremsstrahlung
oder y-Strahlung sowie Elektronenstrahlen verwendet. Bei Photonen fillt nach dem Auf-
baueffekt die Dosis exponentiell mit der Eindringtiefe ab (siehe Abbildung 2-4). Somit
tiberschreitet die im gesunden Gewebe deponierte Energie bei konventioneller Therapie
trotz hochentwickelter Verfahren wie IMRT (Intensitédtsmodulierte Radiotherapie) die im
Tumor deponierte Energie.

5k
12C
4r 254 AMeV
Protonen '1
w 3 135 MeV b
2 "
o |t
o I
g Photonen N
T ) 8 MV oA
o) <=~ i
x " /7<\\ \\\\\\ , 1
1 ~ L) 300 AMeV
I/ RN - Tl
1 LA RN
U T~ I‘ 60 T
.. X-rays \',\ Eo;y —_
"-..120 keV ; ="
0 | U Ve ‘
0 5 10 15 20

Eindringtiefe in Wasser / cm

Abbildung 2-4: Vergleich der Tiefendosisverteilungen von Photonen mit Kohlenstoffionen und Proto-
nen [KRAOO]. Bei hochenergetischen Photonen (gestrichelte Linien) féllt die Dosis nach einem Aufbaueffekt
exponentiell ab, bei Ionen, wie zum Beispiel den hier dargestellten Kohlenstoffionen (graue Linien) und

Protonen (Strich-Punkt-Linie), ist das Tiefendosisprofil invers.

In [W1L46] wurde erstmals auf die invertierte Tiefendosisverteilung bei Ionen hingewie-
sen. Somit lasst sich durch geeignete Wahl der Ionenenergie das Dosismaximum im Tumor
platzieren. Weiterhin haben Ionen eine geringe laterale Streuung und bieten die Mo6glich-
keit, die durchgefithrten Bestrahlungen mit in-beam PET zu iiberwachen. Allerdings sind
laterale Streuung und Energieaufstreuung auch die limitierenden Faktoren [WiL46]. Ein
Nachteil ist die nukleare Fragmentation der Projektile mit Z > 2 zu Kernen mit einem ho-
heren A/Z2-Verhiltnis, die nach dem Bragg-Maximum der Primérprojektile noch Energie
und somit Dosis deponieren und damit zu einem unscharfen distalen Ende der Dosisver-

teilung fithren.

Fiir die Beurteilung der zellschéddigenden Wirkung einer Strahlenart wurde der Begriff
Relative Biologische Wirksamkeit (RBW) eingefiihrt. Dieser bezeichnet das Verhéltnis
zwischen der applizierten Dosis der Referenzstrahlung Dger, oft 59Co ~-Strahlung, und der
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mit der zu bewertenden Strahlung erforderlichen Dosis D den gleichen Strahlenschaden

DRof
BW = 1
RBW = —& , (15)

Isoeffekt

hervorzurufen.

Fiir Protonen und He-Kerne betrigt die RBW im Plateaubereich der Tiefendosisver-
teilung 1 und steigt erst am Ende der Trajektorie leicht an. Bei Protonen kommt es bei
sogenannten ,track segment experiments®, bei denen die Targets diinn sind und damit
die Energie sehr genau bekannt ist, bei sehr niedrigen Protonenenergien zu einer Erho-
hung des RBW, jedoch bei therapierelevanten Bestrahlungen von ausgedehnten Bereichen
(yextended volumes®) verliert sich dieser Effekt durch die Energiestreuung [WEY06]. Bei
3He ist die Energiestreuung geringer und die RBW von 3He steigt bei niedrigen Energi-
en leicht an [WEYO06], [MULO05]. Auch in [BELOO] werden fiir Protonen und *He #hnliche
strahlenbiologische Eigenschaften ermittelt. Abbildung 2-5 zeigt die Uberlebenskurven fiir
3He- und '2C-Ionen, zum Vergleich ist die der Réntgenstrahlung mit dargestellt.

2C 266.4 AMeV

2C 11.0 AMeV
—*He 166 AMeV
fffff *He 10.7 AMeV
Rontgenstrahlung

0.1

Uberleben

0.01

\ \ L \
6 8 10 12
Dosis / Gy

Abbildung 2-5: Uberlebenskurven fiir *He- und 2C-Tonen. Zum Vergleich ist die der Réntgen-Referenz-
strahlung mit dargestellt. Die Daten wurden [WEY03] und [MUL05] entnommen.

N
N

Bei Kohlenstoffionen ist im Plateaubereich eine RBW von 1.5 zu beobachten und steigt
im Bragg-Maximum auf Werte um 3.5. Der Grund dafiir liegt in der hohen Ionisationsdich-
te von 12C-Strahlen, verbunden mit auf iiber 100 keV/um ansteigendem Energieverlust.
Bei dieser hohen Ionisationsdichte steigt die Wahrscheinlichkeit eines Mehrfachstrangbru-
ches in der DNS (Desoxyribonukleinséure) deutlich an. In [BRA04] wird vorgeschlagen,
Helium- und Kohlenstoffionen zu mischen und so mittlere RBW-Werte entsprechend den
strahlentherapeutischen Erfordernissen zu erzielen.

Schwere Ionen, speziell auch He-Ionen, haben wegen ihrer hoheren Masse gegeniiber
Protonen den Vorteil, dass die laterale und die Energieverluststreuung gegeniiber einem
Protonenstrahl geringer sind (vergleiche Abbildung 2-6). Auf einer Linge von 20 cm wer-
den in Wasser die Protonen etwa 1 cm abgelenkt, fiir He-Ionen betragt dieser Wert noch
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die Halfte und fiir Kohlenstoffionen nur ein Viertel. Zum Vergleich wurde in Abbildung 2-6
auch die laterale Aufstreuung der in der konventionellen Radiotherapie hiufig genutzten
Photonenstrahlen dargestellt, die aus GEANT4-Simulationsrechnungen bestimmt wur-
de [MULO7]. Zwischen 6 MV und 15 MV konnte hierbei kein sichtbarer Unterschied in der
Verbreiterung festgestellt werden.

1.2
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Abbildung 2-6: Laterale Aufstreuung verschiedener Teilchenstrahlen als Funktion der Eindringtiefe. Zum
Vergleich ist die deutlich geringere Aufstreuung eines 15 MV Photonenstrahles [MUL07] dargestellt.

An dem 184-in. Zyklotron der Universitéit von Kalifornien in Berkeley, USA, wurde 1954
mit der Protonen- und Deuteronenbestrahlung von Patienten begonnen, ab 1958 wurde
ein Heliumstrahl fiir die stereotaktische Bestrahlung der Hypophyse bei Patienten mit
endokrinen oder metabolischen Funktionsstorungen verwendet. Dabei wurde der Plateau-
Anteil der Bragg-Kurve genutzt, dass heifit die Ionen wurden im Kopf der Patienten nicht
vollstéindig abgebremst. Zusétzlich wurden andere Regionen des Gehirns bei ausgewéhl-
ten neurologischen Erkrankungen, aber auch Krebspatienten bestrahlt. 1975 folgten Mo-
difikationen, welche die Bestrahlung groflerer Felder ermoglichte. Fiir die Krebstherapie
zum Einsatz kam eine maximale Eindringtiefe von 26 cm, und die Feldgréffen hatten einen
Durchmesser von bis zu 30 cm. Spéter wurde auch die Moglichkeit geschaffen, Augentumo-
ren zu bestrahlen. Hier betrug der maximale Strahldurchmesser 2.5 cm und die Reichweite
war hochstens 3 cm. 1980 wurden Untersuchungen mit stereotaktischer Radiochirurgie am
Zentralnervensystem begonnen. Dabei wurde der Bragg-Peak der Heliumionen ausgenutzt,
und ein Heliumstrahl hauptséchlich fiir die Radiochirurgie intrakranialer Gefafimissbildun-
gen eingerichtet, der eine gleichméfige Feldgréfie von 10 bis 40 mm, Eindringtiefen zwi-
schen 40 und 140 mm und eine Tiefenausweitung des Bragg-Peaks auf 40 mm gestattete,
sowie scharfe laterale und distale Begrenzungen aufwies. Die Dosisleistung betrug mehr
als 2 Gy/min [LyM86].

Nach der Stilllegung des Zyklotrons wurde das medizinische Programm mit Helium-
strahlen am Bevalac in Berkeley fortgesetzt. Es war moglich, in zwei Behandlungsriu-
men mit zwei verschiedenen Ionensorten nahezu gleichzeitig zu bestrahlen. Es wurden
wieder intrakraniale arteriovendse Missbildungen, sowie Augen- und andere Tumoren be-
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2 Grundlagen

strahlt [LuD91]. Zwischen 1978 und 1992 wurden in Berkeley insgesamt 347 Patien-
ten mit Augen-Melanomen bestrahlt. Eine Auswertung der klinischen Ergebnisse erfolgt
in [CAS97].

Weitere Bestrahlungen mit anderen Ionen wurden in Berkeley, zum Beispiel mit 2°Ne
und mit 2C in Chiba und Hyogo, Japan sowie in Darmstadt ausgefiihrt. In Chiba wurden
am HIMAC (Heavy Ion Medical Accelerator in Chiba) [HIR92] zwischen Juni 1994 und
August 2006 mehr als 2800 Patienten bestrahlt [Tsu07]. Diese Bestrahlungen dauern an,
in der zweiten aufgebauten Schwerionentherapieanlage in Hyogo werden seit 2002 Patien-
ten mit 2C behandelt.

An der Gesellschaft fiir Schwerionenforschung (GSI), Darmstadt, Deutschland, wurden
seit Ende 1997 mehr als 300 Patienten mit Tumoren im Kopf-Hals-Bereich, am Kreuzbein
und der Prostata mit >C-Ionen bestrahlt. Es handelt sich dabei um tiefliegende, inope-
rable und zumeist strahlenresistente Geschwiilste. Bei dieser Therapiepilotanlage kamen
neue biologisch-technische Verfahren zum Einsatz: der Rasterscanner, der es erlaubt, jeden
Punkt im Tumor mit einer definierten Teilchenanzahl zu belegen, die biologisch optimier-
te Bestrahlungsplanung, welche die erhdhte biologische Wirksamkeit von Ionenstrahlen im
Bragg-Peak beriicksichtigt und das in-beam PET Verfahren [KrRAOO]. In jedem Jahr wer-
den an der GSI 3 Strahlzeiten durchgefiihrt, bei denen jeweils bis zu 20 Patienten mit 1 bis
3 Feldern behandelt werden. Ein Feld bezeichnet eine Dosisverteilung, die durch Bestrah-
lung aus einer bestimmten Richtung appliziert wird. Fiir die alleinige Kohlenstoffbestrah-
lung werden in insgesamt 20 Fraktionen an aufeinanderfolgenden Tagen 60 GyE verab-
reicht [SCHO4], das heifit, 15 Fraktionen gefolgt von 5 Fraktionen Boostbestrahlung, wobei
eine Fraktion die Bestrahlung aller Felder an einem Tag meint. Hierdurch wird der Frak-
tionierungseffekt in der Strahlentherapie [HER06] ausgenutzt. In den Boost-Fraktionen
wird ein kleineres Volumen mit Dosis belegt. Im Falle mit konventioneller Radiotherapie
vorbestrahlter Patienten erfolgt nur eine Boost-Bestrahlung mit 6 Fraktionen '2C. Eine
Diskussion der klinischen Ergebnisse ist in [SCHO4] zu finden.

Uberlegungen, die Bestrahlung mit radioaktiven Strahlen durchzufiihren, gibt es un-
ter anderem in Chiba, mit 'C als Projektilen. Die Ausbeute an ''C betrigt bei der
Verwendung eines Fragmentseparators und in-flight Separation nur etwa 1% des 2C-
Primérstrahles. Desweiteren sind die Energiestreuung und der Strahlquerschnitt eines
durch Projektilfragmentation erzeugten 1'C-Strahles grofier [URAO1]. In [URAO1] wird
ein ,,spot scanning“ Verfahren zur Applikation von ' C-Strahlen vorgestellt, welches oben
genannte Einschriankungen beriicksichtigt. Uber ein anderes Verfahren, radioaktive Isoto-
pe herzustellen und zu speichern, wird fiir niederenergetische Ionen (v = 0.1¢) in [RUB06]
berichtet.

Der Vorteil bei der Verwendung radioaktiver Strahlen wire ein zusétzlicher Dosisbei-
trag durch die beim Zerfall entstehenden Teilchen. In [L1 03] werden ?C oder ®B fiir die
Strahlentherapie vorgeschlagen. Beides sind instabile Isotope, beim Zerfall von ?C werden
zwei a-Teilchen und ein Proton, beim Zerfall von 8B zwei a-Teilchen frei. Es wird gezeigt,
dass zusétzliche Beitriage zur Zellvernichtung hauptséichlich von den Protonen zu erwarten
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2.3 Therapeutische Anwendung von Strahlung

sind, wohl wegen ihrer grofleren Reichweite. Somit erscheint es vom erwarteten zusétzli-
chen Effekt der Zellabtotung her giinstiger, C als Projektile zu verwenden. Ein weiterer
Vorteil ist bei Verwendung eines radioaktiven Strahles die hohere Zahlrate beim FEinsatz
des in-beam PET Verfahrens zum Monitoring der Dosisapplikation.

Hierbei kann die Bestrahlung mit radioaktiven Strahlen auf zweierlei Weise erfolgen.
Finmal durch eine Vorbestrahlung, in der mit dem radioaktiven Strahl eine geringe Teildo-
sis appliziert wird, unmittelbar gefolgt von der eigentlichen therapeutischen Bestrahlung
dann mit einem stabilen Strahl. Zum anderen kann die gesamte Therapiebestrahlung mit
einem radioaktiven Strahl ausgefiihrt werden.

Radioaktive Strahlen werden wegen dem mit der geringeren Ausbeute und dem mit der

Produktion verbundenen hoheren Aufwand derzeit jedoch nicht im klinischen Betrieb an
Patienten eingesetzt.
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2.4 In-beam PET

Bei einem scharf begrenzten Dosismaximum im Bragg-Peak bei lonenstrahlen gegeniiber
Photonenstrahlen kénnen geringe Dichteéinderungen im Strahlweg zu einer deutlichen Ver-
schiebung des Bragg-Peaks fiithren, wie in Abbildung 2-7 dargestellt. Deshalb ist es wiin-
schenswert, ein Verfahren zur Verfiigung zu haben, mit dem sich nichtinvasiv und simultan
zur Therapie die Feldlage und die Teilchenreichweite kontrollieren lassen.

\ Photonen \ lonen
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x 0.8 0.8
dos /W A T 0.6-
~
a 04/ [ [] \ | 041 [ [] N
0.27/ 0.2 \\
0 : ‘ : : — 0 : ‘ : ‘ —
0 2 4 6 8 10 0 2 4 6 8 10
1.0 1.0
x 0.8 0.8
qQ 061 0.6
S 04/ \ \ | 04 YV |
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Abbildung 2-7: Tiefendosisprofil beim Durchgang von Strahlung durch Materie. Dargestellt ist die Ver-
dnderung der Dosisdeposition bei der Modifikation des durchstrahlten Gewebes. W steht fiir Normalge-
webe, p ~ 1gem™2, A steht fiir Luft, im Patientenfall eine Kavitéit, p < 1gcm™2, T fiir den Tumor mit
p ~ lgcm™3. In der oberen Reihe ist das geplante Tiefendosisprofil zu sehen, bei Ionenbestrahlung liegt
das Maximum der Dosis im Tumor. Fiillt sich die Kavitdt, kommt es im Falle der Ionen zu einer deut-
lichen Reichweiteverschiebung hin zu kiirzeren Reichweiten, die zur Vernichtung notwendige Dosis wird
nicht mehr im gesamten Tumor appliziert. Bei der Bestrahlung mit Photonen sind die Auswirkungen einer
solchen Dichtemodifikation im Strahlweg zu vernachléssigen. Aus diesem Grunde ist gerade bei Ionen ein

Monitoring der korrekten Applikation der Dosis wiinschenswert.

Erste Uberlegungen zur Uberpriifung der Reichweite von Ionenstrahlen in Patienten
unter Nutzung der beim Durchgang durch Materie entstehenden 3*-radioaktiven Frag-
mente wurden von [ToB77] angestellt. Es wurde 'C bei '2C-Strahlen nachgewiesen,
¢ und N bei “N-Strahlen, sowie **O, ''C und ®N bei Bestrahlung mit '6O-Strahlen.
In [LLASS] wird gezeigt, dass radioaktive '?Ne-Strahlen fiir die Uberpriifung der Reichweite
der Ionen einsetzbar sind. Diese ist erforderlich, da anhand der Grauwerte im Patienten-
Computertomogramm (CT), die fiir verschiedene Elektronendichten des Gewebes stehen,
die wasserédquivalente Weglénge (die Reichweite, die ein Ion in Wasser hat) als Bestandteil

der Bestrahlungsplanung bestimmt wird.
Es wird empfohlen, diese Messungen mit '°C auszufithren um diese Moglichkeit der

Kontrolle auch bei kleineren Beschleunigern, die nicht in der Lage sind, solch schwere lo-
nen wie Ne zu beschleunigen, zur Verfiigung zu haben.
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2.4 In-beam PET

Abbildung 2-8: '>C-Bestrahlungsplatz an der GSI Darmstadt. Zu sehen sind oben im Bild das Réntgen—
Positions-Verifikationssystem, der Patiententisch mit einer Maske zur Patientenfixierung und die PET-Ka-

mera mit den beiden um den Zentralstrahl drehbaren Detektoren.

In [LLA8S| wird ein gepulster Beschleuniger fiir Therapiebestrahlungen befiirwortet,
um in den Strahlpausen die Zerfille kurzlebiger positronenemittierender Nuklide wie zum
Beispiel 1°C (T} /2 = 19.3s) zu messen. Am Bevalac wurde fiir die 20Ne-Bestrahlungen
die Verifikation des Bestrahlungsplanes mit '“Ne durchgefiihrt. Ein #hnliches System
der Nutzung radioaktiver Strahlen, um in Vorbereitung der therapeutischen Bestrah-
lung die Teilchenreichweite mit einer PET-Kamera zu bestimmen, wurde in Chiba aufge-
baut [KANO2], [ISE03]. Als Alternative zur Behandlung mit einem radioaktiven Strahl wird
vorgeschlagen, die durch Autoaktivierung entstandenen positronenemittierenden Fragmen-
te im Strahlweg zu messen und die Projektilfragmente zu nutzen.

In [ENG92] wurden erstmals Messungen am Schwerionenstrahl der GSI zur 37-Akti-
vitdtstiefenverteilungen vorgestellt. Hier wurde von Anfang an das Ziel verfolgt, aus-
schlieBllich die Aktivierung des Gewebes durch Strahlen stabiler Ionen fiir in-beam PET
zu nutzen. Zur Uberwachung der Patientenbestrahlungen an GSI ist eine Doppelkopf-
Positronenkamera entwickelt und aus kommerziell erhéltlichen Komponenten des PET-
Scanners ECAT EXACT (CTI PET Systems Inc. Knoxville, TN, USA) aufgebaut worden.
Diese PET-Kamera ist in den medizinischen Bestrahlungsplatz an der GSI Darmstadt, der
in Abbildung 2-8 gezeigt ist, integriert [ENG04B].

Jeder der beiden Detektoren hat eine Nachweisfliche von 42 x 21 cm?2 und besteht aus
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2 Grundlagen

2048 Kristallen. Dies ergibt 4 194 304 Koinzidenzkanile. Die Detektoren decken etwa 9 %
des vollstandigen Raumwinkels ab. Das Koinzidenzzeitfenster ist auf 12 ns eingestellt, und
die Zeitdifferenz zwischen dem prompten und dem verzogerten Zeitfenster (zur Schitzung
der Zahl der zufilligen Koinzidenzen) betrégt 128 ns. Die Information iiber den Status
einer Koinzidenz (prompt oder verzogert) wird im Datenwort mit abgelegt. Die analogen
Signale werden nach Zeit und Energie diskriminiert. Die untere Energieschwelle liegt bei
250 keV, die obere bei 850 keV. Koinzidenzen, bei denen einer der v-Quanten eine Energie
unterhalb der Energieschwelle befindet, werden verworfen [HINOO].

Die Nachweiswahrscheinlichkeit des Systems wurde mit einer 2?Na-Punktquelle gemes-
sen und betrigt etwa 2.3 % im Zentrum des Bildraumes. Die Datenspeicherung kann im
Histogramm- oder Listenmodus erfolgen. Bei ersterem werden die Ereignisse fiir jeden
Koinzidenzkanal histogrammiert. Beim Listenmodus werden die Ereignisse hintereinan-
der weggeschrieben. Fiir die off-line Analyse wird hierbei dem Datenstrom alle 10 ms eine
Zeitmarke, im gleichen Format wie ein Datenwort, jedoch gekennzeichnet durch das wert-
hochste Bit, eingefiigt. Bei in-beam PET Messungen an Patienten ist es effektiver, die
Daten im Listenmodus aufzunehmen. Gewdohnlich erfordern die Listenmodus-Datensétze
ein geringeres Speichervolumen als Histogramm-Datensétze, weil die Zahl der registrier-
ten Ereignisse, etwa 2 - 10° wahre Koinzidenzen fiir ein typisches Kopffeld, sehr gering
ist. Auch erlauben Listenmodus-Datensétze die nachtrigliche, zeitaufgeloste Analyse von
Teildatenmengen.

Die Kamera wird, nachdem der Patient positioniert ist, in die Messposition gefahren.
Der Start der Messung erfolgt beim Beginn der Bestrahlung, abgeschaltet wird automa-
tisch nach dem Ende der Bestrahlung oder bei Abbruch der Bestrahlung mittels Interlock-
Schaltsystem. Die beiden Detektorkdpfe sind drehbar (siehe Abbildung 2-8), eine Kollision
mit der Liege oder dem Rontgen-Positionsverifikationssystem ist durch das Interlocksystem
ausgeschlossen.

Nach Abschluss der Datenerfassung wird eine iterative Rekonstruktion mit einer Schwé-
chungs- und Streukorrektur durchgefithrt [LAU99], [PON03A], [PONO3B]. Das Ergebnis
wird dann mit dem Ergebnis der Vorausberechnung [PONO4] verglichen, am Beispiel von
zwei Patienten in Abbildung 2-9 dargestellt. Die Eingangsparameter fiir die Vorhersa-
ge sind die von den Arzten und Medizinphysikern festgelegten Dosisverteilungen, das
Patienten-Computertomogramm (CT) und die Zeitstruktur der Bestrahlung (Strahlener-
gie, -intensitét und -durchmesser in Abhéngigkeit von der Zeit). Fiir alle geméfi dem Steu-
erdatensatz fiir den Beschleuniger einlaufenden Teilchen werden die Abbremsung im Gewe-
be, die zu den ST-Emittern fithrenden Reaktionen, der 3"-Zerfall, der Transport der Po-
sitronen, ihre Annihilation, die Schwichung der Annihilationsphotonen im Patienten und
in Lagerungshilfen sowie ihr Nachweis im Detektor simuliert und unter Beriicksichtigung
der Zeitstruktur der Bestrahlung wird ein der Messung dhnlicher Datensatz erzeugt, der
dann mit dem selben Algorithmus rekonstruiert wird wie der gemessene [HAS96], [PON04].
Somit sind die Artefakte, die sich zum Beispiel aus dem eingeschrinkten Winkelbereich
ergeben, in beiden Datensétzen gleich [CRE05]. Werden zwischen gemessener und vor-
hergesagter Verteilung Abweichungen festgestellt, steht Software zur Verfiigung, um die
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2.4 In-beam PET

B*-Aktivitatsverteilung

Dosisverteilung Vorhersage Messung

Abbildung 2-9: Dosisverteilung und 37 -Aktivititsverteilungen (aus der Bestrahlungsplanung vorherge-

sagt und gemessen), iiberlagert mit dem Patienten-CT. In der oberen Bildreihe ist deutlich zu erkennen,
dass die luftgefiillte Kavitét von der S7-Aktivititsverteilung ausgespart ist, in der unteren Bildreihe stoppt

der Strahl vor dem Hirnstamm.

aufgestellte Hypothese, wie es zu dieser Abweichung kam, zu iiberpriifen und die sich aus
der Modifikation ergebende Dosisdifferenz zu berechnen [ENG04A].

Die Entscheidung, ob eine Verinderung am Bestrahlungsplan nétig ist, obliegt dann
dem behandelnden Arzt. Im klinischen Routinebetrieb wird nur jeweils das erste bestrahl-
te Feld einer Fraktion ausgewertet, da in den folgenden Feldern noch Restaktivitéit zu se-
hen und die Beurteilung erschwert ist. Fiir die Rekonstruktion der 37-Aktivititsverteilung
werden nur die in den Extraktionspausen des Beschleunigers gemessenen Ereignisse ver-
wendet, typischerweise stehen dafiir 10 — 10° wahre Koinzidenzereignisse zur Verfiigung,
bei einer Dosis von 0.5 bis 1 Gy im Tumor [ENG99].
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3.1 Modelle

Zu den meisten physikalischen Prozessen, die im Gewebe stattfindende Kernreaktionen
beschreiben, gibt es keine Theorien, die eine prézise Vorhersage des Verhaltens der Io-
nen gestatten. Im Kapitel 3.1 werden die wichtigsten Modelle vorgestellt. Begonnen wird
mit den totalen Wirkungsquerschnitten, siehe Kapitel 3.1.1, die die Wahrscheinlichkeit
beschreiben, dass fiir das einfliegende Ion eine Kernreaktion stattfindet. Die Wahrschein-
lichkeiten fiir die verschiedenen méglichen Reaktionskanéle werden dann im Kapitel 3.1.2
betrachtet. In Kapitel 3.2 wird die experimentelle Situation fiir He-Ionen dargestellt und
anschlieffend werden in Kapitel 3.3 die Anforderungen an eine Simulation herausgearbeitet.

3.1 Modelle
3.1.1 Totale Wirkungsquerschnitte

Die Wahrscheinlichkeit, dass es zwischen einem einlaufenden Teilchen und Kernen des
Targetmaterials innerhalb einer Wegstrecke d zu einer Reaktion kommt, wird als Wir-
kungsquerschnittsdichte 3 bezeichnet. Sie wird aus dem Wirkungsquerschnitt ¢ nach
>, = no berechnet, wobei n die Dichte der Targetkerne ist. Der totale Wirkungsquer-
schnitt setzt sich zusammen aus der Summe der elastischen Wechselwirkung o und dem
inelastischen Teil, 0,cac. Der elastische Teil soll hier nicht weiter betrachtet werden, da
beim Stofiprozefl die Summe der kinetischen Energien konstant bleibt und keine inneren
Freiheitsgrade angeregt werden [MAY70]. Der elektromagnetische Wirkungsquerschnitt fiir
die Coulomb-Dissoziation eines '?C-Projektiles an einem '2C-Target wird bei einer Energie
von E = 1.05 AMeV mit 0.43mb und bei £ = 2.1 AMeV mit 0.58 mb angeben [NORSS|
und scheint somit gegen die nuklearen Fragmentierungsquerschnitte gering.

Der inelastische Wirkungsquerschnitt oyeac bezeichnet die Anzahl N der von urspriing-
lich Ny Projektilen der Reichweite d mit den Atomen eines Targets der molaren Masse M;
und der Dichte p reagierenden Kernen. Es gilt nach [RENT2]

1. N
reac — ——In—. 16
o - nNO (16)
Mit N4, der Avogadro-Zahl und
My
= 17
"= N (17)
ergibt sich
InN M,
- t (18)

Treac =N, —dpNa’

Die mittlere freie Wegliéinge A = 1/3 wird sinnvoller Weise nur fiir Projektilkerne angege-
ben. Bei der Reaktion mit einem Targetkern gibt es jedoch nur kinematische Unterschiede,
die bei einer Betrachtung im Schwerpunktsystem nicht beriicksichtigt werden. Somit sind
bei den folgenden Ausfithrungen Projektil und Target austauschbar.

In der Literatur gibt es verschiedene Ansétze zur Berechnung der Wirkungsquerschnitte,
von denen einige erwidhnt werden. In [LET83] wird ein einfacher Ansatz zur Berechnung
des inelastischen Wirkungsquerschnittes o; fiir Protonen-Kern Reaktionen angegeben,

o; = 44.9A% T mb, (19)
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wobei A; die Massenzahl des Targets ist. Fiir leichte Elemente, deren Kerne weniger trans-
parent sind, wird eine bessere Anpassung an gemessene Daten mit

O (high energy) = 45A%T[1 4 0.0165in(5.3 — 2.631nA,)] mb (20)
erreicht. Fiir Energien F < 2 GeV wird eine Energieabhéngigkeit iiber
7(E) = 0(high encray) |1 — 0.62¢™7/*Psin(10.9E7"%)] mb (21)

eingefiihrt. Resonanzen bei niedrigen Energien (£ < 20 MeV) werden dabei vernachléssigt.
Fiir *He wird ein Faktor von 0.8 fiir die Ergebnisse der Gleichung (21) angegeben, fiir *Be
wird ein Korrekturfaktor nach [1 + 0.75¢~ £/ 0-75] energieabhiingig berechnet.

Fiir den totalen Wirkungsquerschnitt, das heifit fiir alle durch die eintreffenden Teil-
chen ausgelosten Reaktionen, kann auch das ,hard sphere model“, das Modell der harten
Kugeln fiir die Betrachtung angewendet werden. Bradt und Peters [BRA50] haben durch
Messungen an kosmischer Strahlung die mittlere freie Weglédnge geladener Teilchen ermit-
telt und daraus abgeleitet, dass fiir n; Kerne der Spezies ¢, deren effektiv fiir die Kollision
wirkender Radius gleich der Differenz aus dem geometrischen Radius Rgeom, der sich aus

Rgeom = RoAY/3 (22)

mit Ry = 1.45 - 10713 cm [BRA50], und einem Anteil AR ist, der in der GréBenordnung
der Reichweite der Kernkrifte liegt. Somit gilt nach [BRA50], wenn R, der geometrische
Radius des einfliegenden Teilchens, R; der des Targetkernes und AR = Rgeom — Reg ist,

o =7(R, + Ry — 2AR)% (23)

Eine Weiterentwicklung stellt das ,,overlap modell “ dar, das sich gegeniiber dem ,hard
sphere model“ durch den eingefiihrten Stoflparameter b unterscheidet. Demnach gilt

o =mR(AY? + A — 1), (24)

mit A, als Massezahl des Projektils und A; als Massezahl des Targets. Dieses Modell
entbehrt jedoch einer Energieabhénigigkeit und es gibt keinen einheitlichen Wert fiir den
StoBiparameter b. In [KART5] wird in einem analytischen Ansatz eine Energieabhiingigkeit
eingefiihrt.

Sihver et al. [S1H93| stellen ein Modell vor, das semiempirisch totale Wirkungsquer-
schnitte fiir Proton-Kern und Kern-Kern Reaktionen berechnet. Fiir hohe Energien, £, >
200 MeV [S1H93] bezichungsweise zwischen 2 AGeV und 100 AGeV [SIL90A] wird eine
Energieunabhéngigkeit der Wirkungsquerschnitte angenommen. Nach der von Barshay et
al. [BAR7T4] und [BAR75] angegebenen Beziehung fiir Kern-Kern Reaktionen ergibt sich
fiir Protonen-Kern Reaktionen [S1H93]

(D, Nreac = mr2[1 + AP — bo(1 + A, 3)2, (25)
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wobei g = 1.36 - 1073 cm ist und der StoBparameter by wie folgt berechnet wird,
-1/3
bp =2.247 —0.915(1 + A, 7'7). (26)

Fiir Energien E kleiner 200 MeV muss die Energieabhéngigkeit berticksichtigt werden.
Dabei gilt fiir £, < 20MeV und 6 < Z; <8

0(E,p, N)reac = 014 %% £(E, p, N)reac.10 (0, N)reac; (27)
fiir 20 < E, <150MeV und 6 < Z; < 8 und fiir Z; < 6 oder Z; > 8 und E, < 150 MeV
0(E,p; N)reac = f(E,p; N)reac,10 (P, N)reac, (28)
und fiir 150 < E, < 200 MeV

U(E7p7 N)reac = f(Eapa N)reac,lf(Eypy N)reac,20'(pa N)reac + f(Eapa N)reac,?)f(pa N)reac-

29
Die energieabhéngigen Funktionen sind dabei )
F(E,p, N)reaca = 1.15 + Aje E/A2(1 = 0.62¢75/200) sin (10.9E7028), (30)
J(E,p, N)reac2 = 4.00 — 0.02E (31)

und
J(E,p, N)reac,3 = 0.02E — 3.00, (32)

wobei A\ = 1.4 ist. Ay = 38 gilt fur Z; = 4, fir Z; =5 ist Ao = 25 und fiir 6 < Z; < 8
ist Ao = 10, in allen nicht aufgefithrten Fallen nimmt Ao den Wert 1 an. F ist die Energie

der einfliegenden Protonen. Fiir Kern-Kern St6fle wird eine Energieunabhéngigkeit fiir
E > 100 AMeV angenommen [SIH93],

(N, N)reac = mra[ AL + A} — bo(A513 + 4732, (33)

wobel

bo = 1.581 — 0.876(A; /3 + 4, "/%) (34)

fiir den Stof3parameter by geschrieben werden kann.

Die totalen Wirkungsquerschnitte sind fiir Transportrechnungen von Teilchen in Ma-
terie wichtig, um die Abnahme des Flusses an Primérteilchen berechnen zu koénnen. Fiir
die zu ST-Emittern fithrenden Reaktionen sind jedoch nur bestimmte Reaktionskaniile
interessant. Deren Wahrscheinlichkeit, bei der Fragmentierung aufzutreten, wird durch
den partiellen Wirkungsquerschnitt ausgedriickt. Die zur Beschreibung der partiellen Wir-
kungsquerschnitte nétigen Modelle, die im folgenden Kapitel vorgestellt werden, basieren
auf den hier dargestellten totalen Wirkungsquerschnitten.
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3.1.2 Partielle Wirkungsquerschnitte

Silberberg und Tsao [SIL73A] und [SIL73B] haben auf der Basis der semiempirischen Glei-
chung von Rudstam [RUD66] unter Zuhilfenahme zusétzlicher Parameter eine Gleichung
zur Berechnung partieller Wirkungsquerschnitte fiir Protonen-Kern Reaktionen aufgestellt
und weiterentwickelt [SIL77A], [LET83], [SIL90A], [SILIOB], [SILI8]:

0 = 00 f(A) f(B) e~ PAAe 17 Shuast Tl o p (35)

Der Faktor e~ 724 beschreibt die Abnahme des Wirkungsquerschnittes, wenn die Differenz

—R|Z—SApae+TAZ Y .
‘ rag frag‘ 7mlt

AA zwischen Target- und Fragmentmasse Ag.,g steigt. Der Term e
v = 3/2, beschreibt die Verteilung der Wirkungsquerschnitte fiir die Erzeugung verschiede-
ner Isotope eines Elementes mit der Kernladungszahl Z. gq ist ein Normalisierungsfaktor,
f(A) und f(FE) werden nur bei Fragmenten mit groffiem AA aus der Wechselwirkung mit
Targets mit Z; > 30 angewendet. Der Parameter 2 ist auf die Kernstruktur des Frag-
mentkernes bezogen, 1 beriicksichtigt die Paarwechselwirkungen im Fragmentkern und ist
am grofiten fiir gerade-gerade Kerne und am kleinsten fiir ungerade-ungerade Kerne. &
beschreibt die Anreicherung leichter Verdampfungsprodukte. In Abhéngigkeit von Z;, Z
und A; werden die in der Gleichung zu verwendenden Parameter in Form von Tabellen
angegeben [SIL73A], [SIL73B]. Die Gleichung (35) ist anwendbar fiir 9 < A < 209 und
Fragmente mit 6 < Agag < 200, nicht aber fiir periphere Reaktionen mit kleinem AA. Fiir

diese Reaktionen wird der Wirkungsquerschnitt durch Gleichung (36) beschrieben.

In [S1L73A] wird zu peripheren Reaktionen ausgefiihrt, dass fiir kleine AA semiem-
pirische Beziehungen nicht anwendbar sind, da periphere Wechselwirkungen und quasi-
elastische Kern-Kern-Stofle eine bedeutende Rolle spielen. Fiir diese Reaktionen werden
in [SIL73B] parametrisierte Gleichungen entwickelt fir £ > 100 MeV, die jedoch auch fiir
Kerne mit Z; < 28 bis £ > 50MeV anwendbar sind. Zu *He-Kern-Wechselwirkungen
wird in [SIL73A] festgestellt, dass fiir £ > 100 MeV keine semiempirischen Beziehungen
angegeben werden konnen. Besondere Merkmale dieser Reaktionen sind, dass die Energie-
abhéngigkeit fiir Reaktionen, in denen ein einzelnes Neutron abgespalten wird, deutlich
verschieden ist von Protonen-Kern Reaktionen [SIL73A]. Der Mechanismus, der zu dem
Ansteigen der Wirkungsquerschnitte fiir (p, pn)-Reaktionen beitrigt, tritt bei den *He-
Kernreaktionen nicht auf. Die Energieabhéingigkeit fiir diese Reaktionen ist aber &hnlich,
wenn statt der Energie pro Nukleon die totale Energie des He-Kernes gegeniiber der des
Protons betrachtet wird. Dies ist auch zu erwarten, da nach der Beziehung (19) die Ener-
gieabgabe fiir Protonen und Helium gleich ist, wenn man die Gesamtenergie des Kernes
betrachtet. Die Querschnitte fiir die He-Reaktionen sind jedoch etwa doppelt so grofl wie
die von Protonenreaktionen. Bei Reaktionen mit AA < 3 sind bei hohen Energien die
Querschnitte der He-Reaktionen nur noch ~ 1.6-mal so grof [SIL73A].

In [GRO64| wurde fiir (p,pn) und (p,2p) Reaktionen gezeigt, dass fiir eine Projektil-
energie grofler als 400 MeV der Mechanismus der direkten Reaktion dominiert, sodass
der Targetkern im Laborsystem als in Ruhe befindlich angesehen werden kann, was als
beriithrungsfreie Streuung (,,quasi-free scattering®) bezeichnet wird. Darunter steigt der
Wirkungsquerschnitt fiir (p, pn) Reaktionen zweier Mechanismen an. Zum einen ist das
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3.1 Modelle

die unelastische Streuung, gefolgt vom Verdampfen eines Nukleons oder durch Ladungs-
austausch, ebenfalls gefolgt vom Verdampfen eines Nukleons, und Neutroneneinfang und
Deuteronenbildung [GRO64]. Zum zweiten konnen bei kleinen Energien Compound-Kerne
gebildet werden [BET40], [GRO64], vergleiche Abbildung 3-3. Als allgemeine Formel zum
Berechnen peripherer Reaktionsquerschnitte wird in [SIL73B|

op=o0(Fy) HE)Y (A, Zy) (A, E) (36)

angegeben. Dabei ist o(Ep) der energieunabhéngige Wert fiir den Wirkungsquerschnitt, die
Funktion H(F) steht fiir den energieabhéingigen Teil des Wirkungsquerschnittes. Der Fak-
tor Y (A, Z;) korrigiert den Neutroneniiberschuss oder -mangel der Targetkerne, ¢(Ay, E)
ist ein Normalisierungsfaktor. Fiir die verschiedenen Reaktionskaniile werden die Parame-
ter angegeben. In [SIL73B] wird ein Uberblick iiber verschiedene Monte-Carlo Methoden
zur Berechnung der Querschnitte fiir schwere Elemente gegeben.

Das Modell von [SIL73A] und [SIL73B| wird in [S1H93] auf Kern-Kern-Wirkungsquer-
schnitte erweitert. Die Parametrisierungen in [SIL90A] werden als nicht zufrieden stel-
lend in der Ubereinstimmung mit den experimentellen Daten angesehen [S1H92]. Sihver
et al. [STHI2| geben fiir partielle Wirkungsquerschnitte fiir Kern-Kern Reaktionen, berech-
net auf der Grundlage der korrespondierenden Protonen-Kern Reaktion und anwendbar
fir Z > 2,

0(Zi, Ai, Zy, Ay, E;) = Scereaeio(Zi, A, p, Ep) (37)

an, wobei der Skalierungsfaktor S¢ nach

Sc =

\/Ureac(ZiaAi7Zt7At7Ei) (38)

O-reac(Zia Ai7p7 Ep)

bestimmt wird. Dabei sind o(Z;, 4;, Z¢, Ay, E;) der partielle Wirkungsquerschnitt von
Kern-Kern Reaktionen fiir den einfliegenden Kern ¢ mit Z;, A; und der Energie F; pro Nu-
kleon, der mit dem ruhenden Targetkern mit Z;, A; reagiert, o(Z;, A;,p, Ep) der partielle
Wirkungsquerschnitt der Projektile mit Protonen der Energie £, = E; Ay, 0veac(Zi, Ai, Zt,
Ay, E;) der totale Reaktionsquerschnitt fiir die Reaktion von einem Projektil mit A;, Z;, E;,
welches mit einem Targetkern mit Ay, Z; reagiert und oyeac(Z;i, Ai, p, Ep) der totale Reak-
tionsquerschnitt fiir das gleiche Projektil mit einem Proton. Dabei ist €f, ein Verstarkungs-
faktor fiir leichte Produkte wie Li, Be und B, und fiir £; < 1100 AMeV und Z, > 8

er = [1+0.7fp]fa, (39)

fiir E; > 2000 AMeV und Z, > 8 und fiir 3 < Zpae <5

€L = {1 + [1 + (5 _jﬁag)] (221%) }fB- (40)

Fiir grole Werte von A A steht der Parameter ea, der fiir £; < 2000 AMeV, Agag < A;/2
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und Zprag > 5, definiert als

en = dfae 22 Amae/ A (41)
mit
. [1+ () A(_m)} )
1+ (8)]
und )
o Z; Zfra,
fe= |1+ 0'03<Zfrag> ] [1 — 15<7g> (43)

€1 ist ein Verstarkungsfaktor fiir die Abspaltung einzelner Nukleonen durch Riesendipol-
resonanz und folgendermaflen definiert:

e1 = (14 0.0088 Z; Z)®) (44)

fir Z; >8und AA=1und ¢; =1 fiir Z; <8 und AA =1.

In [BLET9] werden geometrische Aspekte von Kern-Kern Reaktionen bei hohen Ener-
gien fiir schwere Kerne betrachtet und geometrisch beschrieben. Dabei unterliegt das Pro-
jektilfragment der sogenannten schwachen Faktorisierung,

wobei oy der partielle Wirkungsquerschnitt fiir die Erzeugung eines bestimmten Fragmen-
tes ist, der Faktor 7{: héngt nur von der Art des Projektiles und des Fragmentes ab und
Yp,t wird durch Projektil und Target bestimmt. Fiir die sogenannte starke Faktorisierung
gilt die Beziehung

o= n. (46)

Weitere Anpassungen in diesem Modell erfolgten in [OLS83]. In [SUMO00] wird ein weite-
res Modell zur Parametrisierung der empirischen Wirkungsquerschnitte fiir die Kollisionen
schwerer Kerne vorgestellt, das aus [RUD66], [SIL73A] und [SIL73B] entwickelt und fiir
Energien E > 2.6 GeV getestet wurde. Webber et al. [WEB90A] und [WEB90B] stellen ge-
messene Wirkungsquerschnitte in Wasserstofftargets vor und leiten daraus ein Modell fiir
die Berechnung partieller Wirkungsquerschnitte mit Energien = 200 AMeV ab. In [ASL81]
wird postuliert, dass der von *He induzierte Wirkungsquerschnitt doppelt so grof3 sei wie
der von Protonen induzierte bei der gleichen Energie pro Nukleon. Anregungsfunktionen
fiir 3He, d und a-Teilchen werden in [ASL81] vorgestellt.

Aufgrund der relativ guten Anpassung fiir '2C wird angenommen, dass das Modell
von Sihver auch fiir andere Ionen genutzt werden koénnte. Nach der Parametrisierung
von [S1H92] und [S1HI93] wurde auf der Grundlage der partiellen Wirkungsquerschnitte der
Protonen-Kern Reaktionen [SIL73A], [SIL73B], [SIL77B], [SIL90A], [SILI0B], [SILI8] und
[TsA02] der Versuch unternommen, die partiellen Wirkungsquerschnitte fiir He-Projektile
abzuschétzen. Bei den fiir das Monitoring von Patientenbestrahlungen interessanten, das
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Abbildung 3-1: Mit der Parametrisierung nach [S1H93] abgeschiitzte partielle Wirkungsquerschnitte fiir

die bei der Positronenemittererzeugung wichtigen Reaktionen. Der Verlauf bei niedrigen Energien ist nicht
bekannt.

heiit vor allem zu 1C und !0 fithrenden Reaktionskaniilen, konnten die in [S1H93] vor-
gestellten Wirkungsquerschnitte mit dem hier verwendeten Code nachvollzogen werden.
Fiir die Parametrisierung wird eine Anwendbarkeit bis Z = 2 angegeben, die Anwendung
auf He-Projektile sollte also moglich sein. In Tabelle 3—1 und Tabelle 3-2 werden die so
berechneten partiellen Wirkungsquerschnitte experimentellen gegeniibergestellt. Die Uber-
einstimmung der gerechneten Werte mit den gemessenen Werten scheint fiir a-Teilchen zu-
friedenstellend, wihrend fiir 3He-Teilchen noch weitere Anpassungen der Parametrisierung
notig sind. Diese konnen aber mangels vorhandender Daten nicht vorgenommen werden.
Fine Darstellung der energieabhéngigen Querschnitte fiir die fiir die Therapie wichtigen
Reaktionen ist in Abbildung 3-1 erfolgt.

3.2 Experimentelle Situation fiir He-Strahlen

Fiir Protonen ist die experimentelle Datenlage fiir die Reaktionsquerschnitte gut [BEE02].
Fiir 2C wurden im Vorfeld der Patientenbestrahlungen umfangreiche Messungen zur Frag-
mentierung durchgefithrt [SCH96] und die Wirkungsquerschnittsmodelle den experimen-
tellen Daten angepaBt [S1H93]. Beim Ubergang zu jeglichen anderen therapierelevanten
Teilchen wie He, Li, Be, B, N oder O miissen ausreichend experimentelle Fragmentie-
rungsquerschnitte zur Verfiigung stehen.

In [MIL04] werden fiir das Aufbrechen des 3He-Teilchens, welches lediglich eine Bin-
dungsenergie von 2.57 AMeV hat, zwei mogliche Fragmentationskanéle angegeben,

SHe+ X - X +p+p+n (47)

‘He+ X — X + p+d. (48)

Die Reaktionsschwelle fiir die Zerlegung nach Gleichung (47) liegt bei 22.94 MeV und fiir
Reaktion (48) bei 25.72 MeV. Es werden totale Wirkungsquerschnitte fiir die einzelnen
Fragmentationskanéle von einem a-Teilchen auf Kohlenstoff angegeben.
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3 Wirkungsquerschnitte fiir in-beam PET

Energie AMeV | A; | Z; | Apag | Zivag | Referenz | oy / mb | ocalc / mb
600 12| 6 11 6 [WEB90B] | 46.2 + 0.7 43.9
600 12/6| 10 | 6 |[WEB90B] | 2.1+0.2 1.9
600 141 7 13 7 [WEB90B] | 10.5 £0.3 17.1
600 14| 7 12 7 [WEB90B] 09+0.1 2.0
600 141 7 11 6 [WEB90B] | 26.0 + 0.4 24.1
600 16 | 8 15 8 [WEB90B]| | 50.3 + 0.8 49.2
600 16| 8| 14 | 8 |[WEB90B] | 3.14+0.3 2.7
600 16| 8| 13 | 7 |[WEB90B] | 6.840.3 5.7
600 16 | 8 11 6 [WEB90B| | 15.8 £ 0.5 16.7
600 16| 8| 10 | 6 |[WEB90B] | 1.8+0.2 0.8
230 12| 6 11 6 [RAD74] 489+ 1.8 43.9
230 16| 8| 15 | 8 | [RAD74] |46.6+28| 492
230 16 | 8 13 7 [RAD74] 6.8 0.5 5.7
230 16| 8| 11 | 6 | [Rap74] |185+09| 16.7
95 12 ] 6 11 6 [CRAG6] | 57.0 £ 0.6 49.7
95 12| 6 11 6 [LIN53] 51 49.9
95 12| 6 11 6 [LIN53] 45 49.9
77 126 11 | 6 [LIN53] 54 51.2
Tabelle 3—1: Vergleich gerechneter Wirkungsquerschnitte nach [S1H93] mit Literaturdaten fiir

a-Projektile. A; steht fiir die Massezahl des Targetkernes, Z; fiir die Kernladungszahl, A, fiir die Mas-

sezahl des Fragmentkernes und Zg ., fiir die Kernladungszahl des Fragmentes.

Energie AMeV | Ay | Z; | Atrag | Zirag | Referenz | oy / mb | 0¢a1c / mb
303 126 11 | 6 | [AsL81]| 6255 | 435
162 1206 | 11 | 6 |[CrA56] 68 46.5
87 12 | 6 11 6 [CRAS6] 78 50.3
42 1206 | 11 | 6 |[CrA56] 80 715

Tabelle 3—2: 3-2 Vergleich gerechneter Wirkungsquerschnitte nach [S1H93] mit Literaturdaten fiir
3He-Projektile. A steht fiir die Massezahl des Targetkernes, Z; fiir die Kernladungszahl, Ag.e fiir die

Massezahl des Fragmentkernes und Zg.g fiir die Kernladungszahl des Fragmentes.

Fiir d, 3He und a-Teilchen auf verschiedene Targets, unter anderem '2C, werden in
[DEV80] totale Wirkungsquerschnitte angegeben und in [DEV82] wurden bei E = {94, 173}
AMeV totale Wirkungsquerschnitte von a-Teilchen auf 12C gemessen. Kox et al. [KOX87]
haben Messungen zu totalen Wirkungsquerschnitten von '2C auf verschiedene Targets
durchgefiihrt. Ingemarsson und Lantz [INGO3] quantifizierten die totalen Wirkungsquer-
schnitte von *He, *He und '?C in Abhiingigkeit von der Einschussenergie. Hierbei wird eine
Beziehung zwischen der Energieabhéngigkeit und der zwischen den Nukleonen wirkenden
Kraft aufgestellt. Geometrische Betrachtungen zeigen dabei, dass der totale Wirkungsquer-
schnitt fiir die gleiche Energie pro Nukleon fiir 3He und “He sehr #hnlich ist, in dem Be-
reich 20 — 50 MeV gleich. Eine Beziehung zwischen der Energieabhéingigkeit der Stéirke der
Nukleon-Nukleon-Wechselwirkung und der Energieabhingigkeit des Wirkungsquerschnit-
tes bis 1GeV wird entwickelt. Reaktionsquerschnitte fiir 3He und o-Teilchen zwischen
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Abbildung 3-2: Gemessene partielle Wirkungsquerschnitte fiir die Reaktion **C(*He, 2p 2n)'* C. Die hell-

grauen Punkte (calc) stellen berechnete Daten dar, nach dem in Kapitel 3.1.2 beschriebenen Algorithmus.

69.6 MeV und 192.4 MeV auf Targets von “Be bis 2°Pb wurden in [INGOO] und [INGO1]
gemessen.

Es gibt nur wenige veroffentlichte partielle Reaktionsquerschnitte fiir Reaktionen mit
3He-Ionen. In [CRA56] werden Anregungsfunktionen fiir 2C(d, dn)'*C und 12C(3He, *He n)!1C
von 85 bis 190 MeV angegeben (siche Abbildung 3-2). Markovitz und Mahony [MARG2]
stellen Anregungsfunktionen fiir die Bildung von '8F beziehungsweise '®Ne aus 'O durch
3He-Tonen bis 31 MeV vor, in [C0c62] werden Anregungsfunktionen von 2C(3He, o) C zwi-
schen 4.5 und 25MeV angegeben und Din et al. [DIN64] veroffentlichten Werte fiir die
Produktion von O aus '2C durch Beschufl mit *He zwischen 1.8 und 5.32 MeV. Kuan et
al. [KUA64] beschreiben die Reaktion 2C mit *He im Energiebereich 1.8 bis 5.4 MeV. In
[OsG64] werden Werte fiir die Reaktion 12C(3He, n)!*O zwischen 3.0 und 6.6 MeV verdf-
fentlicht und in [PAR65] Werte fiir 1°0(*He, 2)!®O von 8.0 bis 10 MeV angegeben. Brill
[BR165] hat fiir 3He induzierte Reaktionen die Anregungsfunktionen aufgenommen bis
30MeV, Cirilov et al. [CIR66] haben fiir *2C(*He, a)!'C zwischen 1.6 und 5.8 MeV die
Wirkungsquerschnitte gemessen. Hahn und Ricci [HAH66] haben Querschnitte verschie-
dener 3He-Reaktionen bis 10 MeV gemessen, Dietzsch et al. [DIE68] geben Querschnitte
fiir Deuteronenreaktionen zwischen 2.0 und 3.5 MeV an und Sourkes et al. [SOU76] haben
bis 50 MeV Reaktionsquerschnitte von p auf 3He und a-Teilchen gemessen. Aslanides et
al. [AsL81] haben bei 910 MeV Wirkungsquerschnitte von 3He auf '2C und 27Al gemes-
sen. In [FRA82] wird eine umfangreiche Zusammenstellung verschiedener Querschnitte bis
E = 40 MeV von *He und a-Teilchen auf Mg, Al und Si herausgegeben und Terwagne
[TERI7] gibt differentielle Wirkungsquerschnitte bei 90° und 177.2° fiir verschiedene *He-
Reaktionen an.

Die Riesenresonanzen bei niedrigen Energien sind relativ gut untersucht. Daraus kon-
nen die Daten fiir die Compoundkern-Reaktionen abgeleitet werden. Fiir 1°O(3He, p)'8F
beziehungsweise 'O (*He, n)'®Ne findet man gemessene Wirkungsquerschnitte in [MARG62]
und [HAH66], fiir die Reaktion 2C(3He, n)'*0 in [OsG64], [DIN64], [HAH66] und [CIRG6]
und fiir die Reaktion 2C(*He, d)!3N bei Cochran und Knight [Coc62] und Hahn und
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Abbildung 3-3: Gemessene partielle Wirkungsquerschnitte verschiedener Autoren fiir *He-Reaktionen

bei niedrigen Energien.

Ricci [HAHG6] (siehe Abbildung 3-3). Der Wirkungsquerschnitt fiir die Riesenresonanzen
hat ein Maximum bei einer Energie der 3He-Projektile von etwa 3 AMeV. Die Reichweite
fiir diese Teilchen betrigt etwa 30 um in Wasser. Der Einfluss der Compoundkerne auf die
Form der distalen Verteilung der Positronenemitter ist somit als gering anzusehen. Jedoch
im Bereich zwischen 8 AMeV< E < 70 AMeV, der Reichweiten von 0.3 mm bis 2.8 cm
entspricht, kommt es zu den die Form der distalen Kante bestimmenden Kernreaktionen.
Bei hoheren Energien von E > 150 AMeV konnen die Wirkungsquerschnitte als energieun-
abhéngig angenommen werden und werden durch die Modelle gut beschrieben. N6tig sind
somit Messungen im Bereich von Energien der *He-Projektile zwischen 10 und 150 AMeV.

3.3 Anforderungen an eine fiir in-beam PET nutzbare Simulation

Da bei 3He-Bestrahlungen ebensowenig wie bei anderen Schwerionenbestrahlungen nicht
direkt von der gemessenen Aktivitdtsverteilung auf die Dosisverteilung geschlossen werden
kann, ist eine Berechnung der zu erwartenden Positronenemitterverteilung aus den Para-
metern der Bestrahlungsplanung notwendig. Da 3He selbst keine ST -emittierenden Frag-
mente bilden kann, kommt es am distalen Ende der Aktivitdtsverteilung im Gegensatz zu
12C-Bestrahlungen nicht zu einer Anreicherung der Aktivitit durch Projektilfragmente. Es
werden nur Targetfragmente gebildet. Damit ist die Zusammensetzung des Targets, also
die korrekte Beschreibung der Stéchiometrie, von weitaus groBerer Bedeutung als bei der
Simulation einer Bestrahlung mit zu ST-Emittern fragmentierenden Teilchen.

Fiir die Bestrahlungsplanung wird ein Computertomogramm aufgenommen. Durch ei-
ne Segmentierung ist es moglich, aus den Grauwerten auf die entsprechenden stochime-

trischen Zusammensetzungen zu schlieflen [SCH00]. Um die Héufigkeit solcher Reaktionen
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abschétzen zu konnen, werden die Wirkungsquerschnitte fiir alle zu Positronenemittern
fiihrenden Reaktionen benétigt, sowohl fiir die therapierelevanten Primérprojektile als
auch fiir alle erzeugten Sekundirteilchen. Bei einem 3He-Therapiestrahl sind das neben
den unten erwihnten Reaktionen, die als Beispiel mit *He als Projektil aufgefiithrt wur-
den, auch jene mit Deuteronen, Protonen und Neutronen als Sekundérprojektil, deren
Fliisse ebenfalls in der Simulation beschrieben werden miissen. Wie in Kapitel 2.2.2 er-
wihnt, sind die hédufigsten bei der Bestrahlung von Gewebe gebildeten Positronenemitter
1, 10¢, 150 und '3N. Somit sind als Reaktionskanile hauptsichlich 2C(3He, 2p2n)*'C,
12C(3He, 2p3n)'°C, 160(3He, 2p2n)10, O(PHe, 3p4n)'3N, 160(3He, 4p4n)''C, aber
auch 0O(3He, 2p3n)1*0 und *°Ca(®He, 2p2n)3°Ca zu erwarten. Fiir diese Reaktionen
fehlen aber bislang bei therapierelevanten Energien, das heifit fir 0 < E < 400 AMeV,
partielle Wirkungsquerschnitte. Das Gewinnen der erforderlichen Wirkungsquerschnitte
erfolgte deshalb im Rahmen dieser Arbeit und ist in Kapitel 4.3 ausgefiihrt.
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4.1 Durchfithrung der *He-Experimente

Eine Bestrahlung von Patienten mit *He-Ionen erscheint denkbar (vergleiche Kapitel 2.3).
Die Vorteile eines in-beam PET-Monitorings fiir '?C-Ionen wurden in Kapitel 2.4 aus-
gefithrt und in der klinischen Praxis an der experimentellen Schwerionentherapieanlage
an der GSI bestiitigt [ENGO4B]. So erscheint es erstrebenswert, auch bei Bestrahlungen
mit neuen lonensorten das in-beam PET Verfahren anzuwenden. Fiir Protonen ist dies
in [PARO4] dargestellt. Um die Anwendbarkeit von in-beam PET fiir 3He-Ionen zu unter-
suchen, wurden am Schwerionensynchrotron (SIS) der GSI Darmstadt Experimente mit
3He-Strahlen durchgefiihrt. Die Verwendung von 3He statt a-Teilchen dient hierbei der
Patientensicherheit. Aufgrund des Z/A-Verhiltnisses von 3He?*-Tonen werden Kontami-
nationen des Strahles durch Fremdatome, wie zum Beispiel '2C5* oder '608F, vermieden.

Ziel der Experimente war, festzustellen, ob die mit 3He erzeugte Aktivitit fiir die
Methode ausreicht und ob das wichtigste Anliegen des in-beam PET Verfahrens, eine
Reichweiteauflosung von besser als 1 mm zu gewéhrleisten, erreicht werden kann. Um eine
moglichst exakte Vorhersage der erwarteten Aktivitéitsverteilung durchzufiihren, muss die
rdumliche Verteilung der Positronenemitter im bestrahlten Volumen bekannt sein. Dies gilt
besonders fiir die Verwendung leichter, nicht zu Projektilfragmenten fithrender Ionen, wie
3He oder Protonen, wo nur Targetfragmente zum Mess-Signal beitragen. Im Unterschied
zu Protonen konnen die *He-Ionen fragmentieren, wobei die Fragmente ihrerseits ebenfalls
zu Positronenemittern fithrende Kernreaktionen initiieren kénnen. Neben dem Wissen um
die Stochiometrie des Targets ist die Kenntnis der zu Positronenemittern fithrenden par-
tiellen Wirkungsquerschnitte wichtig. Da, wie in Kapitel 3.2 erwdhnt, nur wenige Daten
fiir Wirkungsquerschnitte bei therapierelevanten Energien zur Verfiigung standen, war ein
weiteres Anliegen der Experimente, Produktionsquerschnitte fiir Positronenemitter zu be-
stimmen.

Hierbei wurden Targets gewihlt, die in der erforderlichen Gréfie herstell- und handhab-
bar sind und deren stéchiometrische Zusammensetzung die Zahl der offenen Reaktions-
kanile auf ein Minimum beschriankt. Die Auswahl umfasste drei Phantomarten, Graphit,
Wasser und Polymethylmethacrylat (PMMA) .

Die Graphitphantome haben die Abmessungen 9 x 9 x 15cm?® und die Dichte p =
1.795g cm ™3, es sind also nur "'C und '°C als Positronenemitter zu erwarten, untergeord-
net noch 8B und °C, die aber praktisch kaum messbar sind. Zum einen liegt dies an den
niedrigen Bildungsraten, zum anderen werden sie durch das gewihlte Messverfahren nur
teilweise erfafit. Zu Compoundkernen fiihrende Reaktionen werden dabei vernachléissigt.

Wassertargets wurden gewihlt, weil Positronenemitter dann nur aus 10 entstehen kon-
nen. Um eine Verédnderung der Positronenemitter-Verteilung durch thermische Konvektion
im Wasser zu vermeiden, wurde das Wasser mit Gelatine versetzt. Verwendet wurde Agar-
tine (EAN Nummer 4002809021152), ein pflanzliches Geliermittel, da die Beimengungen
an Fremdstoffen wie Stickstoff- und Schwefelverbindungen geringer sind als bei aus tieri-
schen Rohstoffen gewonnenen Geliermitteln. Agartine besteht aus Agar-Agar (E 406), ein
hydrophiles Hydrokolloid, welches aus den Zellwéinden der Rotalgen (besonders die Arten
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4 In-beam PET Messungen bei *He-Bestrahlungen

Gelidium- und Gracildra ssp.) gewonnen wird [N1EO4]. Das Hydrokolloid setzt sich aus
Galaktose und 3,6-Anhydrogalaktose zusammen, die iiber 1,3-glykosidische Bindung zu
einem Polysaccharid verbunden sind. Vereinzelt enthalten sie in veresterter Form Schwe-
felsdure [NIEO4]. Als vereinfachte Summenformel wurde CgH120g angenommen. Fiir das
kleinere Wasserphantom mit den Mafien von etwa 9 x 9 x 20 cm?® wurden 50 g und fiir das
groBere Phantom von etwa 9 x 9 x 30cm?® 70 g Agartine verwendet. Es ergab sich fiir die
wasserahnlichen Phantome somit eine stochiometrische Zusammensetzung von HoOCq oo

mit einer Dichte von 1.0 gcm™3.

PMMA-Phantome (C5HgOs) mit den Abmessungen 9 x 9 x 20cm® und der Dichte
p =1.18 gecm ™3 reprisentieren gewebeiihnliches Material.

Alle Experimente wurden im Cave M der GSI Darmstadt durchgefiihrt. Fiir die Bestrah-
lungen wurden die Phantome so positioniert, dass das Zentrum der erwarteten Positronen-
emitterverteilung etwa im Zentrum des Gesichtsfeldes der PET-Kamera lag. Das Isozen-
trum stellt dabei den raumfesten Bezugspunkt fiir alle Koordinatensysteme dar. Bei den
reichweitesensitiven Experimenten, die zur Bestimmung der erreichbaren Auflésung an der
distalen Kante der Positronenemitterverteilung durchgefithrt wurden, erfolgte vor Beginn
der Bestrahlung die genaue Bestimmung der Position des Phantoms durch das Anbringen
einer 22Na-Punktquelle auf der Eintrittsfliche der Phantome. Die Zeitstruktur des 3He-
Strahles war vergleichbar mit der bei '?C-Ionenbestrahlungen der Patienten verwendeten,
ein Beschleunigungszyklus mit langsamer Extraktion (Spill) dauerte etwa 5s. Die Phan-
tome wurden mit monoenergetischen Strahlen bestrahlt. Verwendet wurden jeweils drei
verschiedene Energien. Die Parameter sind aus den Tabellen 4-1, 4-2 und 4-3 zu ersehen.

Weiterhin wurden vier PMMA-Phantome mit jeweils einem Spread-out Bragg Peak
(SOBP) bestrahlt. Die Energien der SOBP wurden so gewihlt, dass der Abstand zwi-
schen jeweils zwei benachbarten der insgesamt elf Energiestufen innerhalb eines SOPB
einer Reichweitedifferenz von 3 mm in Wasser entsprach, die Bragg-Peaks innerhalb eines
SOBP somit gleichméssig verteilt waren. Die maximalen Energien der einzelnen SOBP
unterscheiden sich um 0.6 AMeV, der kleinstmoglichen Energieabstufung des SIS der GSI,
was einer Reichweitedifferenz von 1 mm in Wasser entspricht. Nach der Bragg-Kleeman-
Regel [LE094]

Ri _ ppvA

Ry p1VAY

wobei R fiir die Reichweite, p fiir die Dichte und A fiir die atomare Masse beziehungsweise

(49)

die effektive atomare Masse der ins Verhiltnis zu setzenden Komponenten steht, folgt aus
der Reichweitedifferenz in Wasser R; von 1 mm fiir PMMA eine Reichweitedifferenz Ro
von 0.85 mm. Die Teilchenzahlen fiir jede Isoenergieschicht wurden dabei so angepasst,
dass fiir die physikalische Dosis ein Plateau im SOBP entstand. Die berechneten Dosis-
verteilungen fiir die SOBP in Wasser kénnen aus Abbildung 4-1 entnommen werden, pro
Bestrahlung wurden 2.6 - 10 Teilchen appliziert.

Die maximalen Energien der einzelnen SOBP-Experimente wurden dariiber hinaus fiir
monoenergetische Bestrahlungen von PMMA verwendet. Vier verschiedene Phantome wur-
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4.1 Durchfithrung der *He-Experimente

Nr. | Projektil | Target | Energie | Reichweite | 7 1.
/ AMeV / cm / 108 71
i 3He PMMA | 130.03 7.8 120 3.6
i 3He PMMA | 166.05 12.0 120 2.6
iii 3He PMMA | 207.92 17.7 120 2.0
iv 2¢ PMMA | 163.09 5.2 120 | 1.00 £ 0.02
v 2¢ PMMA | 163.09 5.2 120 | 0.64 £ 0.02
vi 2c PMMA | 3375 17.6 120 | 1.21 £0.03
vig* 2c PMMA | 3375 17.6 120 | 0.91 £0.02
vidi 2c PMMA | 3375 17.6 120 0.9
i 3He Graphit | 130.03 5.8 120 3.5
x 3He Graphit | 166.05 9.0 120 2.6
xi 3He Graphit | 207.92 13.1 120 1.9
xii 2c Graphit | 337.5 13.0 120 0.9
Tl 3He Wasser 130.03 8.9 120 3.5
Tiv 3He Wasser 166.05 13.7 120 2.6
TU 3He Wasser 207.92 20.1 99 2.0
Vi 3He Wasser | 207.92 20.1 720 2.1
TV 12¢ Wasser 337.5 20.0 120 0.9

Tabelle 4—1: Parameter der monoenergetischen Bestrahlung der verschiedenen Targets. Die Anzahl der

Spills wird durch 7 angegeben, I. meint die Anzahl der Ionen. Der Fehler fiir I. betragt, wenn nicht anders

angegeben, 10 %. Bei den mit * gekennzeichneten Experimenten wurde ein anderes Extraktionsverfahren,

die knock-out Extraktion, verwendet.

Dosis / Gy
N

185.07 - 203.44 AMeV

---------- 185.71 - 204.03 AMeV
186.33 - 204.63 AMeV

1

e,

SRR,
Al
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Abbildung 4-1: Berechnete Dosisverteilung in Wasser fiir die vier Spread-out Bragg Peaks (SOBP). Jeder

der SOBP besteht aus elf Energiestufen, die Reichweiten der Bragg-Peaks sind zwischen dem Minimum

und dem Maximum gleichverteilt, sie differieren untereinander um 3 mm in Wasser. Die maximalen Ener-

gien der einzelnen SOBP entsprechen in Wasser einer Reichweitedifferenz von 1 mm. Die Graphik wurde

freundlicherweise von S. Groézinger zur Verfiigung gestellt.
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4 In-beam PET Messungen bei *He-Bestrahlungen

den mit diesen vier aufeinanderfolgenden und sich jeweils um 1 mm Reichweite in Wasser
unterscheidenden Energiestufen bestrahlt (siehe Tabelle 4-3). Dabei war die Intensitét
jeweils 2.0 - 108 3He-Tonen /s. Diese Experimente, sowohl die monoenergetischen Bestrah-
lungen als auch die vier SOBP, dienten dem Test der mit der in-beam PET-Kamera er-
reichbaren Reichweiteauflosung.

Fiir jede monoenergetische Bestrahlung wurden 120 Spills appliziert, wobei ein Spill
eine langsame Teilchenextraktion aus dem Synchrotron meint. Bei den Bestrahlungen der
Wasserphantome mit der héchsten Energie war die Bestrahlung in einem Fall aus tech-
nischen Griinden nach 99 Spills beendet, in einem anderen wurde eine Bestrahlung mit
720 Spills ausgefiihrt, um bei der Produktion von "' C der Sittigungsaktivitit nahezukom-
men. Die PET-Daten wurden wihrend der Bestrahlung und bis 20 min nach dem Ende
derselben aufgenommen. Im Fall der Bestrahlung mit 720 Spills wurde der Zerfall tiber 2 h
verfolgt, um eine sichere Bestimmung des ' C-Anteiles zu erméglichen.

Zum Vergleich wurden auch '?C-Bestrahlungen der verschiedenen Phantome ausge-
fiihrt. Die Strahlenergien wurden so gewéhlt, dass die gleichen Reichweiten wie in den
3He-Experimenten erreicht wurden. Bei gleicher Energie pro Nukleon E folgt aus der
Bethe-Bloch-Formel, siche Gleichung (2), fiir die Reichweiteskalierung nach [LE094]

Riz(E) = 0.44Rsy,(E). (50)

Weitere PMMA-Phantome wurden zusitzlich mit '?C-Ionen bestrahlt. Bei den Ex-
perimenten v und wvii (vergleiche Tabelle 4-1) wurde das knock-out Extraktionsverfah-
ren [FUR02] angewendet. In der Verteilung der ST-Emitter war, wie erwartet, kein Unter-
schied zwischen den Extraktionsverfahren messbar. Bei den Experimenten iv, v, vi und vig
(vergleiche Tabelle 4-1) wurden die Monitoreinheiten, gemessen von einer luftgefiillten Io-
nisationskammer, genutzt, um die Strahlintensitéit zu bestimmen. Die anderen Intensitéiten
wurden den Beschleuniger-Tabellen entnommen. Zum besseren Vergleich der Ergebnisse
sind die Ergebnisse der >C-Bestrahlungen hier bei den *He-Daten mit dargestellt. Auf die
Besonderheiten wird in Kapitel 4.8 eingegangen.

Alle Daten wurden mit dem vorhandenen, in der Patiententherapie benutzten PET-
Datenerfassungssystem [HINOO| aufgenommen. Dabei erfolgte die Aufzeichnung der Daten
im Listenmodus, in den Datenstrom wurde alle 10 ms eine Zeitmarke eingefiigt, was die
zeitabhéngige Auswertung der Messdaten erlaubt. Ein Beispiel fiir ein gemessenes Zeit-
Ereignishistogramm ist in Abbildung 4-2 zu sehen.

4.2 Datenanalyse

Wie in Abbildung 4-2 zu sehen ist, sind die wihrend der Extraktion gemessenen Koin-
zidenzen stark durch prompte v-Strahlung gestort, die auf Kernreaktionen zwischen den
Projektilen und den Atomkernen des Targets folgt [ENGO4B], [PARO5B], [CRE05]. Nur ein
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4.2 Datenanalyse
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Abbildung 4-2: Gemessenes Zeit-Ereignis-Histogramm der Bestrahlung eines PMMA-Phantoms mit 120
Spills mit jeweils 2.7 - 108 *He-Ionen der Energie 166.05 AMeV. Sowohl der Aktivititsaufbau wihrend der
Bestrahlung als auch der Zerfall sind zu sehen. Die rechteckige hellgraue Kurve im kleinen Bild stellt die
Strahlextraktion vom Synchrotron dar, hohe Werte zeigen die Spills an, niedrige die Pausen. Die Liicken,
z.B. bei t = 960s sind durch das Datenerfassungssystem und das Fehlen von Zeitmarken bedingt. Diese
werden alle 10 ms in den Datenstrom geschrieben und durch ein spezielles Bit markiert. Die Messungen
wurden im Wechselpufferbetrieb ausgefiihrt, nach etwa 4 Millionen Datenworten ist ein Puffer voll und die
Daten werden auf die Festplatte geschrieben. Da der Datentransfer vom Steuerrechner mit einer héheren

Prioritéit als das Senden der Zeitmarken ausgefiihrt wird, fehlen diese, wenn der Puffer geleert wird.

geringer Teil dieser Koinzidenzen rithrt dabei von den eigentlich interessierenden Zerfil-
len der St-Emitter her [HINOO]. Fiir die weitere Analyse werden aus diesem Grunde hier
nur Ereignisse betrachtet, die in den Pausen zwischen den Spills registriert wurden. Dies
kann durch die in das jeweilige Koinzidenzdatenwort geschriebene Information iiber den
Strahlstatus, das heifit Strahl-An oder Strahl-Aus, erfolgen [HINOO]. Es erfolgt ebenfalls
wihrend der Signalverarbeitung eine Differenzierung in prompte und verzogerte Koinzi-
denzen sowie Mehrfachkoinzidenzen [HINOO]. Fiir die Datenanalyse wurden hierbei nur die
prompten Koinzidenzen verwendet.

Um aus den gemessenen Koinzidenzen eine zweidimensionale Abbildung der Positro-
nenemitterverteilung zu erhalten, wurde die Riickprojektion benutzt [LAU99], [HINOO].
Wird die Aktivitatsverteilung auf die longitudinale Mittelebene zwischen den beiden De-
tektorkopfen beschriankt, so ist die Riickprojektion korrekt. Das dabei erhaltene Abbild
der Verteilung ist fiir die Mittelebene zwischen den beiden Detektorkdpfen abbildungstreu
und quantitativ richtig. Ober- oder unterhalb dieser Ebene kommt es durch den einge-
schrinkten Winkelbereich der Positronenkamera dagegen zu einer Verwischung im Abbild
der Verteilung.

Fiir die Bestimmung einer dreidimensionalen Verteilung wurde eine vollstdndige to-
mographische Rekonstruktion [LAU99] mit Streukorrektur [PONO4] ausgefiihrt. Hierbei
wurde auch eine Schwéchungskorrektur nach dem in [HINOO] vorgestellten Verfahren vor-
genommen. Dabei wird der lineare Schwéachungskoeffizient fiir 511 keV y-Strahlung entlang
jedes Koinzidenzkanales bestimmt. Die Detektoreffektivitit wurde im Isozentrum mit ei-
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4 In-beam PET Messungen bei *He-Bestrahlungen
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Abbildung 4-3: Beispiel einer Anpassungsfunktion fiir den gemessenen Zerfall (graue Punkte) bei der
Bestrahlung von PMMA mit 207.92 AMeV *He-Tonen mit einer nichtlinearen Funktion (schwarze Linie),

deren Gleichung angegeben ist.

ner 1.3 MBq ??Na-Quelle zu 2.3 % ermittelt. Die ortsabhiingige Nachweiswahrscheinlichkeit
der Positronenkamera wurde korrigiert.

Um die erzeugten Positronenemitter zu quantifizieren, wurde eine Auswertung ver-
wendet, die der in [PAR04] vorgestellten dhnelt. Zunéchst wurden anhand der nach Be-
strahlungsende gemessenen Zerfallskurven die isotopenspezifischen Zihlraten am Ende der
Bestrahlung mit Hilfe einer exponentiellen Anpassung, ein Beispiel ist in Abbildung 4-3
gezeigt, nach der Gleichung (51) bestimmt. Hierbei bezeichnet A(t) die zum Zeitpunkt ¢
gemessene Aktivitit, Ag(i) die isotopenspezifische Aktivitit am Ende der Bestrahlung fiir
ein Isotop 7 und A(7) die isotopenabhiingige Zerfallskonstante.

At) = Zn: Ag(i) e At (51)
=0

Verwendet wurde der SVD-Algorithmus (Singular Value Decomposition), dessen Fitpa-
rameter in den Tabellen 4—4 und 4-5 angegeben sind. Danach wurde der Aktivitédtsaufbau
wihrend der Bestrahlung nach [PAR04] modelliert, ein Beispiel ist in Abbildung 4-4 ge-
zeigt. Die starke Abhéngigkeit der Zerfallsfunktion vom Target ist aus Abbildung 4-5
ersichtlich.

Fiir die so erhaltenen Produktionsraten P pro Spill wurde ein Korrekturfaktor C' be-
stimmt [PARO4], der die Raumwinkelkorrektur, die Schwichungskorrektur sowie die Kor-
rektur fiir die Detektoreffektivitit umfasst. Die Absolutanzahl der erzeugten Positronen-
emitter, die durch Division der relativen Produktionsraten mit dem Korrekturfaktor C
bestimmt wurden, sind in Tabelle 46 und 4-7 ausgewiesen und zur besseren Vorstellung
pro 106 einfallende Teilchen angegeben.
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4.2 Datenanalyse

Nr. te tirr tdecay tmeas Ney(to) | Neyv(irr) | Ney(decay)
/s /s /s /s /10725
7 1.52 +0.02 | 532.45 | 1345.31 | 1877.76 | 307.8 6698764 13392008
1 1.40 +£0.02 | 532.17 | 1262.79 | 1794.96 291 6649315 12223178
i | 1.37 £0.04 | 531.98 | 1271.01 | 1802.99 286 6178333 11926948
) 2.19 £ 0.04 | 534.96 | 1326.76 | 1861.72 67 1354622 3569833
v* 2.20£0.08 | 533.53 | 1092.62 | 1626.15 52 796904 2048666
) 2.20 £0.03 | 533.05 | 1285.02 | 1818.07 180 4539403 10292223
vit* | 2.20£0.01 | 528.9 | 1289.71 | 1818.61 177 3322532 7820429
vits | 2.19 £0.08 | 534.57 | 3722.15 | 4256.72 393 8471717 28389908
1T 1.53 +0.04 | 543.87 | 1161.86 | 1695.73 229 4329403 12105643
T 1.41 £0.06 | 532.17 | 1366.08 | 1898.25 185 3941336 12766274
Tl 1.39+£0.06 | 530.9 | 1345.75 | 1876.65 168 4093622 12816539
xii | 2.20 £0.02 | 533.95 | 3604.56 | 4138.51 248 4927683 | 26777818
zur | 1.544+0.04 | 532.31 | 1336.93 | 1869.24 589 13632587 | 15053158
v 1.41 +£0.04 | 532.03 | 1328.12 | 1860.15 527 13374277 13411742
v 1.35 £0.02 | 429.68 | 6243.12 6672.8 484 9112294 14497348
TVl 1.31 +£0.04 | 839.8 | 9395.44 | 10235.24 427 20852700 | 152012940
zvir | 2.2040.02 | 533.28 | 3514.39 | 4047.67 586 12638943 | 27487524

Tabelle 4-2: Gemessene Parameter der monoenergetischen Bestrahlungen der verschiedenen Targets (Zu-
ordnung zu den Experimenten siehe Tabelle 4-1). Dabei gibt t. die Spilldauer an, tir bezeichnet die ge-
samte Bestrahlungszeit, tqecay die Zeitdauer der Zerfallsmessung, tmeas die gesamte Messzeit, ch(to) die
Zghlraten am Ende der Bestrahlung, Nev(irr) die Gesamtzahl der Ereignisse wihrend der Bestrahlung.
Es wurden nur die in den Spillpausen gemessenen Ereignisse verwendet. Ney(decay) meint die Zahl der

Ereignisse wiahrend der Zerfallsmessung. Der Fehler fiir t. ist die doppelte Standardabweichung.

E / te Lirr tdecay tmeas Nev (tO) Nev (iI‘I‘) Nev (decaY)
AMeV /s /s /s /s /10725
203.44 | 1.37 £ 0.05 | 532.11 | 1242.95 | 1775.06 297 6524622 | 13163169
204.03 | 1.37 £ 0.02 | 532.49 | 1291.07 | 1823.56 261 6478617 | 12067153
204.63 | 1.38 £0.04 | 532.28 | 1302.64 | 1834.92 280 6706995 12189613
205.21 | 1.39 £0.04 | 532.34 | 1256.36 | 1788.70 290 6489667 12197179

Tabelle 4-3: Parameter der monoenergetischen *He-Bestrahlung von PMMA zur Bestimmung der Reich-
weiteauflosung. Dabei gibt E die Energie an, te die Spilldauer, ti,; bezeichnet die Gesamtzeit der Bestrah-
lung, tgecay die Zeitdauer der Zerfallsmessung, tmeas die gesamte Messzeit, NCV (to) die Zdhlraten am Ende
der Bestrahlung, Ney(irr) die Gesamtzahl der Ereignisse wihrend der Bestrahlung. Es wurden nur die in
den Spillpausen gemessenen Ereignisse verwendet. Ney(decay) meint die Zahl der Ereignisse wihrend der

Zerfallsmessung. Der Fehler fiir ¢. ist die doppelte Standardabweichung.
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Abbildung 4-4: Beispiel fiir die Modellierung des Aktivitdtsaufbaus wihrend der Bestrahlung von PMMA
mit *He-Ionen der Energie E = 207.92 AMeV. Die Kreise stellen die Messwerte dar, die Linie gibt die
berechnete Aktivitdt auf der Grundlage der in Tabelle 4-6 angegebenen Werte wieder.
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Abbildung 4-5: Zerfallsmessung fiir die verschiedenen Targets nach der Bestrahlung mit *He-Strahlen
der Energie F = 207.92 AMeV und mit '?C-Strahlen der Energie E = 337.5 AMeV. Die hohe Anzahl lang-
lebiger ' C-Isotope im Graphitphantom spiegelt sich in einem flacheren Abfall wider. Im Wasserphantom

ist ein schnelleres Abklingen, bedingt durch die kiirzere Halbwertszeit des °O, zu erkennen.

4.3 Bestimmung der Reaktionsraten und Abschitzung der
Wirkungsquerschnitte

Fiir die Erzeugung der hiufigsten in Gewebe gebildeten Positronenemitter, 'C, 120, 19C
und 3N, werden Produktionsquerschnitte ben6tigt. Um diese zu ermitteln, wurden fiir
die Reaktionen >C — MC und C — '°C die Messdaten von den Graphitphantomen
verwendet, fiir 10 — 20, 160 — 13N und 0 — 'C Daten, die bei der Bestrahlung
der Wasserphantome gewonnen wurden. Aus diesen Querschnitten kann dann eine im
PMMA-Target zu erwartende Isotopenverteilung berechnet und mit der gemessenen ver-
glichen werden.

Aus den absoluten Produktionsraten, sieche Tabellen 4-6 und 4-7 und der Kenntnis
der Streuzentrendichte im Target lassen sich Reaktionsraten und Wirkungsquerschnitte
bestimmen. Da jedoch weder die Abschwichung der Primérteilchen noch die Sekundérteil-
chenproduktion oder die Energiespektren der Sekundérteilchen durch in-beam PET erfasst
werden, konnen hier nur Produktionsraten und makroskopische Wirkungsquerschnitte fiir
dicke Targets abgeschéitzt werden. Benutzt wurde die Beziehung

N(E)

°E) = RE) 0 I1(B)

(52)

wobei N die Anzahl der gebildeten Kerne ist, R ist die Reichweite, n die Dichte der Streu-
kerne und I die Anzahl der einfallenden Teilchen. Daraus ergeben sich die in Tabelle 4-8

42



4.3 Bestimmung der Reaktionsraten und Abschétzung der Wirkungsquerschnitte

Nr. Nloc ANlOC leo AleO N13N ANBN Nnc ANMC X2 n

l 3634 62 13190 43 932 60 10984 30 1645 | 1344
1 3229 61 12789 44 737 o4 10414 33 1366 | 1260
109 2942 60 12293 43 805 52 10089 32 1303 | 1271
w 1096 30 1958 22 153 27 3313 16 1583 | 1326
v* 678 25 1230 21 145 30 2111 19 1147 | 1092
Ve 2873 53 7921 39 084 48 9057 30 1523 | 1279
vit* | 2305 47 6219 34 407 41 6968 25 1233 | 1295

vite | 4980 68 13899 34 816 20 16184 9 3870 | 3673
1T 3710 34 — — — — 14079 4 1484 | 1160
T 3758 33 — — — — 13190 3 1553 | 1364
i) 3923 34 — — — — 13434 3 1375 | 1343
xie | 5397 38 — — — — 17325 3 3688 | 3595

zite | 2418 82 46221 47 2452 45 5285 27 1447 | 1330
riv | 1441 78 42104 45 2566 43 4529 25 1377 | 1327
TV 929 67 36920 27 1956 10 3434 4 4952 | 4536
TVl 357 78 36269 36 4290 16 11806 7 5344 | 4681
Tt | 2724 86 45193 47 3589 37 10652 20 2154 | 1796

! am Ende der Bestrahlung und x?), so-

Tabelle 4—4: Fitparameter (isotopenspezifische Zihlrate N; /s”
wie deren Fitfehler AN; / s~! fiir die monoenergetischen 3He-Bestrahlungen der verschiedenen Targets
(Zuordnung zu den Experimenten siche Tabelle 4-1). Bei den mit * gekennzeichneten Experimenten wurde
ein anderes Extraktionsverfahren, die knock-out Extraktion, verwendet. n gibt die Anzahl der fiir den Fit

verwendeten Datenpunkte an.

E / NlOC A leo A N13N A Nnc A X2 n
AMeV Nloc leo N13N Nnc
203.44 | 2981 65 | 12360 | 66 576 | 120 | 10196 | &2 784 | 824
204.03 | 2863 60 | 12398 | 45 676 67 | 10208 | 35 | 1239 | 1215
204.63 | 2881 60 | 12329 | 45 761 57 | 10214 | 36 | 1278 | 1208
205.21 | 2994 61 12636 | 44 776 55 | 10417 | 34 | 1157 | 1242

Tabelle 4-5: Fitparameter (isotopenspezifische Zéhlrate N; /sfl am Ende der Bestrahlung und )(2)7 sowie
deren Fitfehler AN; /s7! fiir die monoenergetischen *He-Bestrahlungen von PMMA, die zur Bestimmung
der Reichweiteauflosung durchgefiithrt wurden. n steht fiir die Anzahl der fiir den Fit verwendeten Daten-

punkte.

und Abbildung 4-6 dargestellten Wirkungsquerschnitte fiir dicke Targets.

Da bei der Zerfallsmessung mit dem praktisch keinen Kohlenstoff enthaltenden Wasser-
phantom betrichtliche Anteile von ' C festgestellt wurden, kann bei dem PMMA-Target
angenommen werden, dass 0;1\%\/[ A die Bildung von ¢ durch die Reaktion sowohl mit
Kohlenstoff- als auch mit Sauerstoff-Targetkernen erfasst, und deshalb N;,ll\ffM A als Sum-
me aus den Reaktionen an beiden berechnet werden kann. Aus den Wirkungsquerschnitten
o€ und 0,,C (siche Tabelle 4-8) kénnen nach der umgestellten Gleichung (52) die

graphite water

Anteile der Reaktionen 2C(X, 2p2n) und 9O(X,4p4n) zu ' C unterschieden und berech-
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4 In-beam PET Messungen bei *He-Bestrahlungen

Nr. C PlOC APloc Plso APlsO P13N APlaN Puc APMC
J10% | /106 TP | /% | /1081P | /% | /10°TP | /% | /10STP | /%

{ 7.5 3760 15 15322 12 2253 18 46962 12
i 7.1 5297 15 23530 12 2820 20 70533 12
148 6.7 6805 15 31905 12 4356 19 96413 12
w 6.3 7337 10 14702 8 2385 10 91304 7
v* 6.3 7058 10 14363 8 3520 10 90674 7
Ui 5.7 | 17944 10 55501 8 8493 10 232915 7
vig* 5.7 18730 10 56729 8 7720 10 233844 7
VLt 6.4 16420 12 51371 11 6260 15 219600 10
1 6.7 4384 15 — — — — 68762 13
T 6.4 6923 15 — — — — 100308 12
) 6.3 9808 15 — — — — 138648 12
Tt 6.1 18794 12 — — — — 248644 10
rite | 9.1 2053 15 44027 12 4859 13 18532 13
T 8.7 1920 15 62932 12 7979 13 24924 13
TV 8.0 1792 19 82850 12 10163 13 32345 13
TVl 8.0 691 37 74694 12 9157 13 29452 12
xvit | 7.3 7820 12 145604 10 24036 10 126220 12

Tabelle 4-6: Ergebnisse der 3He- und *>C-Bestrahlungen von verschiedenen Targets (Zuordnung zu den
Experimenten siehe Tabelle 4-1) fiir die sich aus der Modellierung und der Division durch den Korrektur-
faktor C' ergebenden, auf je 10 Projektile (IP) bezogenen Produktionsraten P. Der relative Fehler fiir C
betrigt 5%. Der Fehler A fiir die absoluten Produktionsraten setzt sich zusammen aus der statistischen
Unsicherheit des Messwertes, dem Fitfehler, dem Fehler fiir C' und dem Fehler fiir die Zeitmessung, der
mit 1% angenommen wurde. Bei den mit * gekennzeichneten Experimenten wurde ein anderes Extrakti-

onsverfahren, die knock-out Extraktion, verwendet.

E C Prog APiog Pisg APisg Prisy APy Pug APriig
/ AMeV | 1073 | /10P | /% | /105TP | /% | /108IP | /% | /10°IP | /%
203.44 6.8 6799 13 31612 15 3067 23 96052 16
204.03 6.8 6566 13 31902 12 3616 20 96676 12
204.63 6.8 6625 13 31802 12 4083 19 96974 12
205.21 6.8 6870 13 32510 12 4151 19 98636 12

Tabelle 4-7: Ergebnisse fiir die sich aus der Modellierung und der Division durch den Korrekturfaktor C
ergebenden, auf je 10° Projektile (IP) bezogenen, absoluten Produktionsraten P fiir die 3He-Bestrahlungen
in PMMA, die zur Bestimmung der Reichweiteauflosung durchgefithrt wurden. Der relative Fehler fiir C
betriigt 5%. Der Fehler A fiir die absoluten Produktionsraten setzt sich zusammen aus der statistischen
Unsicherheit des Messwertes, dem Fitfehler, dem Fehler fiir C' und dem Fehler fiir die Zeitmessung, der

mit 1% angenommen wurde.
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4.3 Bestimmung der Reaktionsraten und Abschétzung der Wirkungsquerschnitte

160} 2C(X, 2p 2n)'C 1} l@ ®O(X, 2p 2n)"°0

140 | *

120 @lw {@
100 -
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20 g 16, 1" 1 % % +
0 O(X, 4p 4n)"'C
120 140 160 180 200 120 140 160 180 200

Energie / AMeV

Abbildung 4-6: Wirkungsquerschnitte fiir dicke Targets der angegebenen Dimensionen, der 12C(X7

2p 2n)'* C-Querschnitt wurde am Graphit-Target bestimmt, die **0(X, 2p2n)'°0, *0O(X, 4p4n)*'C und

1%0(X, 3p3n)"*N-Querschnitte am Wassertarget. Der 2C(X, 2p 3n)'°C-Wirkungsquerschnitt wurde mit

(9.0 = 1.5) mb im Graphittarget abgeschitzt. Es gilt X={*He, p,n, d}.

®O(X, 3p 3n)"N

Wirkungsquerschnitt / mb

Target | Energie / | n€-10%2 | n©.1022 | ¢''C/ | 679/ | 6N/ | ¢'°C/
AMeV /em™3 | /cem™3 mb mb mb mb
PMMA 130.03 3.95 1.42 119 136 20 —
PMMA 166.05 3.95 1.42 116 135 16 —
PMMA 207.92 3.95 1.42 109 126 17 —
Graphit 130.03 9.00 — 134 — — 9
Graphit 166.05 9.00 — 127 — — 9
Graphit 207.92 9.00 — 119 — — 8
Wasser 130.03 0.0585 3.45 59 140 15 —
Wasser 166.05 0.0585 3.45 52 130 17 —
Wasser 207.92 0.0585 3.45 45 116 14 —
Wasser* 207.92 0.0585 3.45 42 106 13 —

Tabelle 4—8: Anzahl der Streuzentren n und integrale Wirkungsquerschnitte fiir die drei verschiedenen
Targets bei den verschiedenen Energien. Fiir o"'Cund o0 betrigt der Fehler 10 %, fiir o'’ etwa 14 %
und fiir o N 18 %. Der * markiert die Bestrahlung mit 720 Spills.

Energie / AMeV 130.03 166.05 207.92
S 37723 55471 75196
graphite
o 6649 9010 11480
o 44372 64481 86676

Tabelle 4-9: Erwartete Produktionsraten an 'C in PMMA (Ncl,ifmt), aufsummiert von den einzelnen

11 11c (Nllc )

11
A C
Beltragen VO Ographite ( engraphite) und Owater eXDywater

net werden, wie in Tabelle 4-9. Die Summe beider Reaktionskanile ist fiir alle drei Energien
innerhalb von +10% gleich dem gemessenen Wert.
Auf Grund der schlechten Datenlage fiir die Reaktionsquerschnitte bei Therapie relevan-
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4 In-beam PET Messungen bei *He-Bestrahlungen

Strahl
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Abbildung 4-7: Einteilung des Phantoms in verschiedene Abschnitte gleichen Energieverlustes von
AE = 5AMeV entlang des Strahlweges am Beispiel eines 207.92 AMeV He-Strahles in einem 20 cm
langen PMMA-Phantom.

ten Energien wurde versucht, aus den gemessenen Produktionsraten auf energieabhéingige
Wirkungsquerschnitte zu schlieflen, die dann mit den in der Simulation verwendeten ver-
glichen werden sollten. Die Energieabnahme der Primérteilchen wurde iiber die Targettiefe
nach der Methode der kontinuierlichen Abbremsung (,,continuous slowing down approxi-
mation®) berechnet. Da die getroffenen Detektoren einer gemessenen Koinzidenz bekannt
sind, und der Strahl in der Mittelebene zwischen den PET-Detektoren lag, ist es moglich,
fiir jede Koinzidenz einen theoretischen DurchstoBpunkt zu berechnen [PAw97]. Diese
Punkte lassen sich tiefenabhéngig verschiedenen Energien zuordnen. So war es moglich,
energieabhéingig Teildatenmengen einzulesen. Eine Finteilung in solche Tiefenabschnitte
ist in Abbildung 4-7 am Beispiel eines 207.92 AMeV 3He-Strahles in einem 20 cm langen
PMMA-Phantom dargestellt.

Da der Strahl senkrecht zu seiner Ausbreitungsrichtung eine kreisférmige Grundfliche
hat, entsteht durch die Ausdehnung in Zpgr ein Fehler in der Tiefen- und damit Ener-
gieverteilung, der in Abbildung 4-8 schematisch dargestellt ist. Die Zehntelwertsbreite des
Strahles betrigt etwa 12.8 mm, und bei der gegebenen Kamerakonfiguration gibt es im
ungiinstigsten Fall einen Fehler von +3.9mm bei der Bestimmung der Ortskoordinate in
Xper-Richtung. Da die Produktionsraten iiber die Tiefe aber keine sehr groflen Gradi-
enten aufweisen, und diese Unsicherheit fiir alle gemessenen Koinzidenzen gilt, kann von
einer Gleichverteilung des Fehlers und damit von einem geringen Einfluss auf die Analy-
se ausgegangen werden. Weiterhin ist die Wahrscheinlichkeit, dass zwei Kristalle, die an
entgegengesetzten Enden der Detektoren liegen, in Koinzidenz messen, bei einer isotropen
Verteilung der Koinzidenzen 4.9 - 1072 % (322 - 2/2048?) und damit ebenfalls als gering
einzustufen.

Somit erscheint es moglich, durch das oben beschriebene Einlesen von Teilmengen der
Daten, tiefen- und damit energieabhingige Produktionsraten zu bestimmen, die in den
Abbildungen 4-9, 4-10 und 4-11 dargestellt sind. Da die Produktion von Positronenemit-
tern auch durch Sekundirteilchen erfolgt, kann der Bezug auf 10% Primérpartikel lediglich
fiir die Tiefe d = 0 richtig sein. Die Anzahl der erzeugten Sekundérteilchen ist aber direkt
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4.3 Bestimmung der Reaktionsraten und Abschétzung der Wirkungsquerschnitte

PET-Detektoren

Annihilationsquanten
(y-Quanten)

Zone, in der Positronenemitter
gebildet werden kénnen

ZPET 4 N

R TN [P 7110110

Y4

x> y-Quant

Abbildung 4-8: Darstellung des bei dem positionsabhéngigen Einlesen maximalen Fehlers beim Einsortie-
ren der Koinzidenzereignisse. Dabei ist der Ort, an dem das Annihilationsereignis richtigerweise registriert
werden miisste, mit P gekennzeichnet, mit P’ ist der Ort gekennzeichnet, an dem es real einsortiert wird.
Die Strecke x entspricht dabei der durch die Strahlbreite und Kamerakonfiguration maximal moglichen
Abweichung von £3.9mm und y ist die halbe Strahlbreite. Fiir die Berechnung von x wurde die Zehntel-

wertsbreite des Strahles genommen.

von der Anzahl der Primérpartikel abhéingig, und so kann auch in grosseren Eindringtie-
fen der Bezug auf 10 Projektile gewihlt werden. Ein weiterer Fehler entsteht durch die
unterschiedlich hohe Sekundérteilchenproduktion in den verschiedenen Materialien. Die-
ser ist aber als gering gegen die anderen Unsicherheiten anzunehmen (siehe Kapitel 4.7).
Hier gezeigt sind die Tiefenverteilungen fiir die Bestrahlung der verschiedenen Targets mit
der jeweils hochsten Energie, die in guter Ubereinstimmung mit den Ergebnissen fiir die
Bestrahlung mit niedrigeren Energien sind.

Weiterhin wurde versucht, energieabhéingige Produktionsquerschnitte abzuschétzen.
Diese wurden mit einer modifizierten Form von Gleichung (52),

N;(E)

o(Bi) = AR(E)nl

(53)
berechnet, wobei NN; die Anzahl der erzeugten Positronenemitter pro Bin in der Tiefen-
verteilung ist, AR; die Breite des Bins, n die Atomdichte und I die Primé&rteilchenanzahl.

Dabei ergeben sich die in den Abbildungen 4-12 und 4-13, dargestellten energieabhéingigen
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Abbildung 4-9: Tiefenverteilung der durch *He-Projektile der Energie F = 207.92 AMeV im Graphittar-

get erzeugten Positronenemitter. Die grauen unterbrochenen Linien zeigen die Einteilung des Targets in

Schichten.
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Abbildung 4-10: Tiefenverteilung der durch *He-Projektile der Energie E = 207.92 AMeV im Wasser-

target erzeugten Positronenemitter. Die grauen unterbrochenen Linien zeigen die Einteilung des Targets

in Schichten.
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Abbildung 4-11: Tiefenverteilung der durch ®He-Projektile der Energie E

PMMA-Target erzeugten Positronenemitter. Die grauen unterbrochenen Linien zeigen die Einteilung des

Targets in Schichten.
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4.3 Bestimmung der Reaktionsraten und Abschétzung der Wirkungsquerschnitte
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Abbildung 4-12: Produktionsquerschnitte oeg fiir die Reaktionen *C(X, Xn)* C und *C(X, X 2n)*°C,
gemessen an den Graphit-Targets, E; gibt die Energie des *He-Primérstrahles am Eingang des Targets an.
Dabei gilt X={He, p,n, d}, im Ausgangskanal kann X={*He, d} in Nukleonen zerfallen.

Produktionsquerschnitte. Der Fehler setzt sich zusammen aus dem Fehler fiir die Produk-
tionsraten, dem Fehler fiir die Reichweite, der mit 5 % angenommen wurde, dem Fehler fiir
n mit 1% und dem Fehler fiir die Intensitéit mit 10 %. Aus Griinden der Ubersichtlichkeit
wurde der Fehler nur fiir die héchste Energie angetragen.

In Abbildung 4-10 fillt fiir die Reaktion 0 — ' C bei der niedrigen und mittle-
ren Energie des Primérstrahles fiir 10 — ' C ein Maximum im Wirkungsquerschnitt
bei niedrigen Energien auf. Innerhalb der Fehlerbereiche ist ein energieabhéngiger Unter-
schied zwar nicht signifikant, aber es kann als Hinweis gesehen werden, dass der Wirkungs-
querschnitt der durch Primérteilchen induzierten Reaktionen bei niedrigen Energien ein
Maximum hat. Dies wiirde sich bei den niedrigeren Ausgangsenergien der Primérteilchen
stirker auswirken, da der relative Fluss der Primérteilchen bei £ — 0 hoher ist. Bei der
hohen Ausgangsenergie ist der Anteil der gebildeten Sekundérteilchen bei £ — 0 hoher,
und deren Wirkungsquerschnitte der zu positronenemittierenden Fragmenten fithrenden
Reaktionen sind vermutlich geringer. Selbiges gilt, wenn auch nicht so deutlich, fiir die
Produktionsquerschnitte von 0 — 3N und 90— 0. Auffallend ist, dass dieser Effekt
nur im Wasser-, nicht aber im Graphittarget, vergleiche Abbildung 4-12, auftritt.

Um die ermittelten Produktionsquerschnitte mit einer weiteren Methode zu tiberpriifen,
wurde mittels der im Wassertarget bestimmten Produktionsquerschnitte fiir 1°0, 'C und
13N, und der im Graphittarget bestimmten Produktionsquerschnitte fiir ''C und '°C die
fiir PMMA zu erwartenden Produktionsraten mit der umgestellten Formel (53) energie-
abhéingig nach

]VllC(exp7 pmma) (E) = N12C(pmma) I AR(E) Oeff[12C(X,2p 2n)11C) (E)
+ 160 (pmma) I AR(E) Oeff[160(X,4p 4n)11C] (E)v (54)
N15O(exp, pmma) (E) = M160(pmma) I AR(E) Oeff[160(X,2p 2n)150)] (E)7 (55)

NlSN(oxp,pmma) (E) = N160(pmma) I AR(E) Oeff[160(X,3p 3n)13N] (E) und (56)
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Abbildung 4-13:  Produktionsquerschnitte  oes  fiir  die  Reaktionen  !°O0(X, X 2p3n)!'C,
0(X, X p2n)'®N und '°0O(X,X p2n)'®0 gemessen an den Wasser-Targets. F; gibt die Energie
des ®He-Primirstrahles am Eingang des Targets an. Dabei gilt X={°He, p,n,d}, im Ausgangskanal kann
X={3He, d} in Nukleonen zerfallen.
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Abbildung 4-14: Vergleich der gemessenen (Symbole) und mit Hilfe der aus den Messungen im Wasser-
und Graphittarget abgeleiteten Wirkungsquerschnitten berechneten Produktionsraten der Positronenemit-
ter in PMMA (Kurven).
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4.4 Vergleich der Aktivitit bei *He-Bestrahlungen mit 2C- und Protonenbestrahlungen

AhoC(exp7 pmma) (E) = N12C(pmma) I AR(E) Oeff[12C(X,2p 3n)10C| (E) (57)

berechnet und mit den gemessenen verglichen. Dies ist in Abbildung 4-14 als Funktion
der Tiefe dargestellt. Die berechneten Produktionsraten liegen innerhalb der Fehler leicht
unter den gemessenen. Dies ist unter anderem auf das in den Medien unterschiedliche Ver-
héltnis von Primér- zu Sekundérteilchen zuriickzufiihren, sowie auf die unterschiedlichen
Verhéltnisse der Isotope in den Medien, die sich auf den Fit der Zerfallskurve und damit
auf die gesamte Analyse auswirken.

4.4 Vergleich der Aktivitit bei *He-Bestrahlungen mit 2C- und
Protonenbestrahlungen

Die in den Vergleichsexperimenten gewonnenen Daten der '2C-Bestrahlungen und die in
[PARO4] vorgestellten Daten fiir Protonenbestrahlungen wurden zum Vergleich mit dem
mit *He-Tonen erzeugten Aktivititslevel genutzt. Die Koinzidenz-Zihlraten bei der Be-
strahlung mit 2C sind etwas hoher als bei der Bestrahlung mit 3He, obwohl der Fluss
der 3He-Teilchen hoher (vergleiche Tabelle 4-1) und die Messzeit etwas kiirzer war. Dies
war durch die etwa eineinhalb Mal so langen Pausen zwischen aufeinanderfolgenden Teil-
chenextraktionen (Spills) aus dem Beschleuniger und damit der ldngeren zur Verfiigung
stehenden Messzeit bei der Kohlenstoffbestrahlung bedingt.

Die bei Bestrahlung mit 2C-Ionen erzeugte Aktivitit ist etwa zweimal so hoch wie die
mit 3He erzeugte, bezogen auf die gleiche Anzahl Primérteilchen und die gleiche Reich-
weite, wie in Tabelle 4-10 dargestellt. Dagegen betrigt die Dosis bezogene Aktivitat bei
Kohlenstoffbestrahlungen nur ein Drittel der bei Bestrahlungen mit *He-Partikeln erzeug-
ten. Verglichen mit den Protonendaten ist die pro Projektil erzeugte Aktivitdt bei *He-
Bestrahlungen etwa dreimal so hoch, aber die dosisbezogene Aktivitit ist etwas niedriger.

Bei 2C-Bestrahlungen setzt sich die gemessene Aktivitit aus der Summe der zerfallen-
den Projektil- und Targetfragmente zusammen. Da *He und 'H keine #+-emittierenden
Projektilfragmente durch Kernreaktionen bilden, fehlt hier dieser Projektilanteil. Unter
Verwendung der Beziehung aus [PAR04] wurde das Aktivitdtsverhéltnis fiir die gleiche
physikalische Dosis und Reichweite zwischen *He-Strahlen und '2C-Strahlen in PMMA
mit r = 3.2 + 0.4 berechnet, fiir den Vergleich mit Protonen betrigt es r = 0.9 + 0.2.
Wenn fiir den Vergleich alle Daten, auch die in den Wasser- und Graphitbestrahlungen
gewonnenen genutzt werden, ergibt sich ein Wert von » = 2.8 4 0.8 fiir das 3He/'2C-
Verhéltnis. Es wurde eine vereinfachte Formel nach [PARO4] genutzt,

r= GASHC ,
Az

(58)

wobei A die Aktivitéit ist. Gleichung (58) kann fiir Daten aus vergleichbaren Experiment-
anordnungen und lonenreichweiten benutzt werden. Der Faktor 6 kompensiert das unter-
schiedliche Abbremsverhalten (dF/dz) der verschiedenen Ionensorten bei gleicher Reich-
weite, sieche Abbildung 4-15. Das bedeutet, dass um die gleiche physikalische Dosis zu
applizieren, etwa sechsmal so viele 3He-Tonen wie '2C gebraucht werden.
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4 In-beam PET Messungen bei *He-Bestrahlungen

Proj. E Target R A D @
/ AMeV /em | /Bq /105 1P | /mGy | / Bq-Gy~! -cm™!
3He 130.03 | PMMA | 7.8 251 + 38 6.8 4739
3He 130.03 | Graphit | 5.8 196 + 29 6.0 5630
3He 130.03 Wasser 8.9 340 £ 51 7.0 5441
3He 166.05 | PMMA | 12.0 367 + 55 5.6 5427
3He 166.05 | Graphit | 9.0 305 + 46 4.9 6860
3He 166.05 | Wasser | 13.7 450 + 68 5.8 5639
3He | 207.92 | PMMA | 17.7 486 + 73 4.8 5739
3He | 207.92 | Graphit | 13.1 431 + 65 4.3 7742
3He | 207.92 | Wasser | 20.1 566 + 88 5.0 5664
3He 207.92 Wasser | 20.1 477+ 78 5.0 4873
gy 110 PMMA | 7.9 79 + 15 1.9 5315
gy 110 PMMA | 7.9 91 + 18 1.9 6066
gy 140 PMMA | 12.1 142 + 16 1.6 7481
gy 175 PMMA | 17.9 178 £ 38 1.3 7490
2 1) 204 PMMA | 7.6 433 + 74 43.7 1302
201 | 21212 | PMMA | 8.1 465 + 134 42.7 1345
201 | 21212 | PMMA | 8.1 441 + 101 42.7 1277
2¢D | 2595 | PMMA | 11.4 670 £+ 104 37.1 1585
2 1) 306 PMMA | 15.0 862 + 119 33.2 1729
1201 | 343.46 | PMMA | 18.1 946 + 135 30.9 1691
12¢ 337.5 | PMMA | 17.6 | 1014 + 152 31.2 1844
12¢ 337.5 | Graphit | 13.0 | 8164 122 27.8 2258
12¢ 337.5 Wasser | 20.0 | 1209 + 181 32.4 1863

Tabelle 4-10: Aktivitit A, die durch 10° Primérteilchen (IP) mit der Energie E, der mittleren Dosis D
in einem Quader mit (1 X 1 x R) cm?®, wobei R die Reichweite ist, erzeugt wurde. AuBerdem ist die dosis-

bezogene Aktivitdt « angegeben. Die Daten, die mit b gekennzeichnet sind, wurden [PAR0O2] entnommen.

4.5 Ra&umliche Verteilung der Positronenemitter
4.5.1 Tiefenverteilung

Die Messung der rdumlichen Verteilung der Positronenemitter ist ein wichtiges Ergebnis
der durchgefithrten Experimente. Abbildung 4-16 zeigt die rdumliche Tiefenverteilung der
[BT-Aktivitit in den verschiedenen Targets, generiert mit monoenergetischen *He- und 2C-
Nadelstrahlen mit jeweils gleichen Eindringtiefen. Das Maximum am Ende der Flugbahn
im Falle der 2C-Projektile wird von den (+-emittierenden Fragmenten, hauptsichlich
1, aber auch '°C und °C gebildet, die im Falle der *He-Projektile fehlen. Die in Abbil-
dung 4-16 dargestellten Tiefenprofile wurden aus den Daten errechnet, die wahrend der
Bestrahlung und im Intervall 10 bis 20 min danach registriert wurden. Das stellt etwa die
Zeit dar, die benétigt wird, um einen Patienten vom Bestrahlungsplatz zu einem nicht
unmittelbar am Strahl integrierten Tomographen (off-line PET) zu bringen. In Tabelle 4—
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Abbildung 4-15: Energieverlust fiir verschiedene Teilchen als Funktion der Eindringtiefe in Wasser. Fiir
die gleiche bis zum Stillstand der Teilchen verbleibende Reichweite ist der Energieverlust fiir *He etwa ein

Sechstel der des '?>C im Bereich therapierelevanter Energien.

Projektil Zeitfenster Graphit Wasser PMMA
tm /S| Nev | tm /S| Nev | tm /S| Ney
/106 /106 /106
3He Bestrahlung 369 | 4.10 | 308 9.08 371 | 6.58
Zerfall (10 —20min) | 600 | 4.87 | 600 1.90 600 | 3.91
1204 Bestrahlung 273 | 4.06 | 273 | 1222 | 274 | 6.81
Zerfall (10 —20min) | 600 | 6.28 | 600 4.88 600 | 6.12

Tabelle 4-11: Summierte Zéhlraten wihrend der Bestrahlung und im Zeitraum 10 bis 20 min nach dem
Ende derselben. Die Zeitraume sind die gleichen wie in Abbildung 4-16. t,, gibt die Messzeit an und Ny

ist die Anzahl der registrierten Koinzidenzen.

11 sind die Gesamtzihlraten fiir beide Intervalle angegeben. Der Vollstdndigkeit halber
sind in Tabelle 4-12 noch die wéhrend der Bestrahlung und die wahrend der gesamten
Zerfallszeit gemessenen Koinzidenzen aufgefiihrt.

Im Falle der '2C-Projektile, wo auch zerfallende Projektilfragmente zum Signal beitra-
gen, sind die Zahlraten in beiden Zeitintervallen nahezu gleich. Bei dem Graphittarget
ist eine unwesentlich hohere Zihlrate zu beobachten, die von der langeren Messzeit her-
rithrt. Die schon erwihnte Abwesenheit von 3'-emittierenden Projektilfragmenten fiihrt
zu einem deutlichen Unterschied in der Zé&hlrate in den beiden Zeitintervallen bei der
3He-Bestrahlung. Fiir das Wassertarget wurde der groBte Unterschied festgestellt. Dies ist
durch das kurzlebige >O bedingt, was gem8 der stéchiometrischen Zusammensetzung und
den Wirkungsquerschnitten den Hauptteil der Positronenemitter stellt. Da menschliches
Gewebe zu etwa 65 % aus Wasser besteht, ist es beim PET-Monitoring einer Bestrah-
lung mit Teilchen, die keine 8T -aktiven Projektilfragmente bilden, besonders wichtig, eine
PET-Messung wihrend der Bestrahlung vorzunehmen.

Auffallig ist das Minimum in der Mitte der riickprojizierten Tiefenverteilungen bei den
3He-Bestrahlungen, siche Abbildung 4-16. Dieser Effekt konnte in den Simulationsrechnun-
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Abbildung 4-16: Zihlratenhistogramm und Tiefenprofile der ABT-Aktivitdt, die durch 3He und
12C-Strahlen mit der Energie von E = 207.92 AMeV beziehungsweise £ = 337.5 AMeV in verschiede-
nen Targets erzeugt wurden. Erste Reihe: Gemessene Zihlraten-Zeit-Histogramme fiir *He-Ionen, zweite
Reihe: wie erste, aber fiir *>C-Projektile, dritte Reihe: Tiefenprofil der f+-Aktivitét fiir *He-Ionen. Fiir die
dargestellten Tiefenprofile wurde die in Tabelle 4-11 angegebene Zahl von Ereignissen N., des zugehorigen
Messintervalls in der Riickprojektion benutzt. Die durchgezogenen Linien stellen dabei die Riickprojektio-
nen unter Benutzung der wihrend der Bestrahlung aufgenommenen Koinzidenzen dar (entsprechend der
dunkelgrau gekennzeichneten Fléiche links in den Zahlratenhistogrammen der ersten beziehungsweise zwei-
ten Reihe). Die grauen gestrichelten Linien (entsprechend der hellgrauen Fliche rechts in den Zihlraten-
histogrammen in der ersten beziehungsweise zweiten Reihe) zeigen die Riickprojektion der im Zeitintervall
von 10 bis 20 min nach dem Ende der Bestrahlung gemessenen Aktivitit. Beide Riickprojektionen wurden
auf das Maximum der wihrend der Bestrahlung gemessenen Aktivitét normiert. Vierte Reihe: wie dritte,

nur fiir *>C-Projektile.

gen nicht reproduziert werden (vergleiche Kapitel 4.7). Eine Moglichkeit fiir sein Auftreten
kann eine Uberlagerung der Abnahme des Flusses der Primirteilchen mit dem Aufbau der
Sekundérteilchen sein.

In Abbildung 4-17 zeigt der obere Teil, dass eine Reichweitenauflésung von 0.85 mm
fiir monoenergetische Bestrahlungen von PMMA Phantomen erreicht werden kann. Im fiir
die therapeutische Anwendung bedeutsameren Fall einer SOBP-Bestrahlung ist dies auch
moglich, ungeachtet der verbreiterten distalen Kante, siche Abbildung 4-17, unterer Teil.
Dies zeigt, dass das wichtigste Anliegen der in-beam PET Methode, die Moglichkeit der
Bestimmung der Reichweiteauflésung von besser als 1 mm, auch fiir >He-Ionen erfiillt wird.
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Graphit Wasser PMMA

Projektil | Energie Zeit- tm Ney tm Ney tm, Ney
(AMeV) fenster /s | /106 | /s | /10% | /s | /10°

3He 130.03 Bestrahlung | 351 | 4.05 | 351 | 14.11 | 352 | 6.89
Zerfall 1161 | 12.11 | 1337 | 15.09 | 1345 | 13.41

3He 166.05 Bestrahlung | 366 | 3.97 | 366 | 13.17 | 367 | 6.61
Zerfall 1312 | 12.39 | 1328 | 13.42 | 1262 | 12.21

3He 907 92 Bestrahlung | 369 | 4.10 | 308 | 9.08 | 371 | 6.58
Zerfall 1345 | 12.79 | 1300 | 11.35 | 1269 | 11.92

120 337 5 Bestrahlung | 273 | 4.06 | 273 | 12.22 | 274 | 6.81
’ Zerfall 1300 | 16.11 | 1300 | 20.25 | 1300 | 18.04

Tabelle 4-12: Wihrend und nach der Bestrahlung gemessene Koinzidenzen fiir die verschiedenen Targets.

Ney steht fiir die wahrend der Zeit t,, registrierten Koinzidenzen.
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Abbildung 4-17: Gemessene Tiefen-Aktivitdtsverteilung, die von monoenergetischen (oben) und SOBP—
Bestrahlungen (unten) erzeugt wurden. Jeder SOBP wird von elf gleichverteilten Energiestufen gebildet.
Die maximalen Strahlenergien wurden so gewahlt, dass die jeweils hochsten Energien eine Reichweitediffe-

renz von 1 mm in Wasser aufweisen.

55



4 In-beam PET Messungen bei *He-Bestrahlungen

4.5.2 Laterale Verteilung

Die mit in-beam PET bestimmte Verbreiterung des Strahles steht in guter Ubereinstim-
mung mit den Ergebnissen anderer Methoden [PAR04]. Aus diesem Grund erscheint es
moglich, die Verbreiterung des 3He-Strahles ebenfalls mit der in-beam PET Methode zu
quantifizieren. Die von Primérteilchen erzeugte Aktivitdt wird von einem breiten Unter-
grund iiberlagert (siehe Abbildung 4-18). Aus diesem Grund wurden die lateralen Profile
mit einer Doppelgaulfunktion gefittet, wobei angenommen wurde, das die Strahlverbrei-
terung die Form der inneren GauBkurve dominiert. Die duflere, breitere Gauflkurve re-
prasentiert den Untergrund. Der Vergleich der Verbreiterung der inneren Gaufikurve mit
anderen Methoden [BRO05] zeigt eine gute Ubereinstimmung, wie in Abbildung 4-19 zu
sehen ist. Fiir die berechnete Verbreiterung wurden Daten aus [HAB94| verwendet und
geméf der Beziehung nach [BAR9IG)]

8y = 13.6 MeV o (59)

Bep

skaliert, wobei p, B¢ und z der Impuls, die Geschwindigkeit und die Ladungszahl des
einfliegenden Teilchens sind. Der Wert fiir 6 ist eine Anpassung an die Molierevertei-
lung [MoL47] fiir einfach geladene Teilchen in einem homogenen Material.

In [PONO3B] wird der Anteil der Einfachstreuung fiir die Annihilationsphotonen mit
75 % angegeben. Dies, und die untere Energieschwelle des Detektors von 250keV (ver-
gleiche Kapitel 2.4) lassen den Einfluss von mehrfachgestreuten Koinzidenzereignissen als
vernachléssighar erscheinen. Fiir Annihilationsphotonen dominiert die Vorwiértsstreuung,
jedoch sind auch grofie Streuwinkel moglich. Damit das Photon unter die untere Ener-
gieschwelle féllt, miisste der Winkel bei einer Einfachstreuung iiber 93° liegen [PONO3B|.
Ereignisse mit groflien Streuwinkeln sind jedoch selten, der Wirkungsquerschnitt féllt fiir
Streuwinkel grofer als 42° bereits auf die Hélfte des Querschnittes fiir 0° ab [PON03B].

Die durch Fragmentierung entstehenden Sekundérteilchen sind ihrerseits in der Lage,
durch Kernreaktionen zur Entstehung von Positronenemittern beizutragen. Diese wer-
den jedoch bei Schwerionenbestrahlungen zum iiberwiegenden Teil in Vorwértsrichtung
gestreut [GUNO4]. Dieser Prozess wird bereits durch die Verbreiterung der inneren Gauf-
funktion beschrieben. Somit kann der Untergrund, der durch die duflere GauBverteilung
dargestellt wird, zum iiberwiegenden Teil auf einfach-comptongestreute Koinzidenzereig-
nisse zuriickgefithrt werden.

In Abbildung 4-20 ist die Verbreiterung des Strahles fiir die verschiedenen Targets
dargestellt. Im Graphittarget ist die Zunahme der Halbwertsbreite am ausgepréigtesten,
bedingt durch die hohe Dichte und der damit verbundenen gréfiten Aufstreuung der Tonen.
Bei Wasser ist die Aufweitung des Strahles erwartungsgemifl am geringsten.

4.6 Messungen am inhomogenen Phantom

Wihrend der Experimente am 3He-Strahl wurde auch ein inhomogenes Phantom (siehe
Abbildung 4-21) mit einem 4 x 4cm? groBen Feld bestrahlt. Der Abstand der Raster-
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Abbildung 4-18: Gemessenes laterales Profil der 37-Aktivitiit, erzeugt durch einen monoenergetischen
Nadelstrahl mit einer Energie von E = 207.92 AMeV in einem Wassertarget in verschiedenen Tiefen.
Die angegebene FWHM ist fiir die innere Gauflkurve. Die graue Linie zeigt die gemessenen Daten, die
schwarze gibt die Summe Doppelgaussfunktion des Fits wieder. Im unteren Bild sind die Stellen in der

Tiefenverteilung markiert, an denen die Profile angegeben werden.
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Abbildung 4-19: Vergleich der aus in-beam PET-Daten berechneten Strahlverbreiterung fiir einen
3He-Strahl der Energie F = 207.92 AMeV in Wasser. Die Daten wurden mit der Abbildungsfunktion des
PET-Scanners entfaltet. Zum Vergleich dargestellt sind auf der Grundlage der Daten von [HAB94| nach
Gleichung (59) skalierte Werte (gestrichelte Linie) und mit anderen Methoden gemessene Werte [BROO5]
(siehe Daten aus der Literatur). Die Breite der Verteilung am Phantomeingang wurde in den nach Glei-
chung (59) skalierten Daten nach [HAB94] und [BROO5] skaliert zu der initalen Breite des fiir die PET—

Messung verwendeten *He-Strahles.
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Abbildung 4-20: Zunahme der Halbwertsbreite des *He-Strahles in den verschiedenen Targets bei einer
Energie der *He-Primérteilchen von E = 207.92 AMeV. Die Verteilungen wurden mit einem Doppelgauffit

angepaflt. Dargestellt ist die Halbwertsbreite der inneren Gaufifunktion.

punkte des Strahles betrug 4 mm, die Energie E¥ = 205.21 AMeV, die Gesamtteilchenzahl
1.21-10". Die rekonstruierten Verteilungen sind in Abbildung 4-24 in Abhiingigkeit von der
Zeit dargestellt. Da die Halbwertszeiten der beiden wichtigsten Positronenemitter, ' C und
150, sich um eine Grofenordnung unterscheiden, ist mit steigender Messzeit eine stérkere
Betonung der kohlenstoffreichen Materialien, zum Beispiel Polyethylen (PE), gegeniiber
den sauerstoffreicheren, wie beispielsweise PMMA, festzustellen (siehe Abbildung 4-24).
Das Kohlenstoff- zu Sauerstoffverhéltnis der im Phantom verwendeten Materialien ist in
Tabelle 4-13 angegeben.

Es wurden Teildatenmengen ausgewertet, indem nur Koinzidenzen, die aus bestimmten
Regionen kommen, beriicksichtigt werden (vergleiche Kapitel 4.3). Die Regionen werden
auf der Grundlage der stochiometrischen Zusammensetzung in der Mittelebene festgelegt.
Die Koinzidenzen, die die Ortsbedingung erfiillen, wurden beriicksichtigt, aus der Analy-
se der Zerfallskurven ergaben sich die daraus abgeleiteten Produktionsraten von ''C und
150, wie bereits in Abschnitt 4.2 ausgefiihrt.

Wie in Kapitel 4.3 fiir PMMA beschrieben, wurden hier die zu erwartenden Produk-
tionsraten fiir die Materialien im inhomogenen Phantom berechnet und das ''C/!®0O-
Verhéltnis betrachtet und mit dem gemessenen verglichen, siehe Tabelle 4-13. Als Wir-
kungsquerschnitte wurden fiir die Reaktion 10 — 'C 128 mb, fiir >C — "C 49 mb und
fiir 50 — %0 123 mb angenommen (vergleiche Kapitel 4.3).

Der bei dem Festlegen der Regionen gemachte Winkelfehler, in Folge schriger Koin-
zidenzen, welche zum falschen Material zugeordnet werden, fithrt zu den Abweichungen
zwischen gemessenen und berechneten Werten. Grosseren Einfluss auf den Fehler hat hier-
bei die Ausdehung des Feldes in ZpgT. Auch wenn aus den beschriebenen Griinden keine
sehr gute Ubereinstimmung mit den berechneten, erwarteten Werten erzielt werden kann,
so ist jedoch ein Trend erkennbar. Das unterschiedliche C/O-Verhiltnis des Targetma-
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Abbildung 4-21: Zusammensetzung des inhomogenen Phantoms. Dargestellt sind die beiden in Abbil-
dung 4-24 gezeigten Ebenen. Die Gesamtlidnge des Phantoms betrégt 32 cm.
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Abbildung 4-22: Zihlraten-Zeit Histogramm der Bestrahlung des inhomogenen Phantoms. Die Zeitschei-
ben der rekonstruierten Verteilungen (siehe Abbildung 4-24) sind durch I-V dargestellt.
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Material ng no Tcalc T'meas
/102 em=3 | /102 em™3 | 11C | O | MC | 150
PE 3.99 - 1 - 1 |0.04
Knochen 2.96 2.67 1 0.64 1 0.15
Muskel 3.41 0.71 1 0.19 1 |0.10
Lunge 0.91 0.20 1 0.19 1 ]0.10
PMMA + Lunge 2.23 0.81 1 0.31 1 |0.23
PE + Lunge 2.45 0.10 1 |0046 | 1 |0.01

Tabelle 4-13: Kohlenstoff-Sauerstoff-Verhéltnis im inhomogenen Phantom, daraus abgeleitet das Ver-
héltnis der erwarteten Produktionsraten reae von **C und 15O7 und das Verhéltnis der gemessenen Pro-

duktionsrate rmeas.

Muskel
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B-Aktivitat / w. E.
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Abbildung 4-23: Auf das jeweilige Maximum der ' C-Aktivitiit normierte, gemessene Aktivitétsverhalt-
nisse von *C und '°O in den verschiedenen Materialien im inhomogenen Phantom. Die durchgezogene
Kurve gibt die Abklingkurve des C an, die gepunktete steht fiir **O. Die in den Einzelabbildungen
angegebenen Zeitabschnitte korrespondieren mit den in den Abbildungen 4-22 und 4-24 aufgefiihrten.

terials spiegelt sich in den gebildeten Positronenemittern wider. Die Auswirkungen der
unterschiedlichen stéchiometrischen Zusammensetzungen sind auch deutlich in den auf
die 1 C-Aktivitit am Ende der Bestrahlung normierten Zerfallskurven sichtbar (vergleiche
Abbildung 4-23). Dabei fillt der geringe gemessene >O-Anteil im keinen Sauerstoff enthal-
tenden Polyethylen (PE) auf, der nur durch fehlerhaft einsortierte Koinzidenzen zustande

gekommen sein kann.

4.7 Simulation der *He-Messungen

Fiir die Simulation der 3He-Bestrahlungen wurde der Monte-Carlo Code SHIELD-HIT ver-
wendet [GUD04]. Der SHIELD-Code wurde in den sechziger Jahren in Dubna entwickelt. Er
bewéhrte sich in der Berechnung der Einwirkung kosmischer Strahlung auf die Raumsta-
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Abbildung 4-24: Rekonstruierte Verteilungen im inhomogenen Phantom (MLEM-Algorithmus, 50 Ite-
rationen [PON03A]) in den in Abbildung 4-22 dargestellten Zeitscheiben. Die linke Spalte entspricht der
unteren Ebene, die rechte der oberen. Die Zeitfenster und die dabei gemessene Anzahl an Koinzidenzen

sind jeweils neben den Abbildungen angegeben.

tion MIR und in Abschirmungsrechnungen fiir Experimentierpléitze [GEI06]. Eine Erwei-
terung fiir strahlentherapeutische Zwecke folgte [GUD04], es entstand SHIELD-HIT (Heavy
Ion Transport). Eine ausfiihrliche Beschreibung der Entwicklung des Codes und der phy-
sikalischen Modelle wurde in [GEI06] gegeben.

Der SHIELD-HIT-Code folgt einem exklusiven Ansatz fiir die Modellierung von Kern-
reaktionen. Fiir nukleare Reaktionen zwischen zwei Kernen werden fiir alle moglichen
Reaktionskanile alle moglichen auftretenden Teilchen registriert. Fiir jedes Teilchen wer-
den Richtung und Energie gespeichert. In jedem Einzelereignis wird auf die Einhaltung
der Energie- und Impulserhaltung geachtet.

Die Position des Bragg-Peaks hiingt von den in der Bethe-Bloch-Formel, vergleiche Glei-
chung (2), verwendeten Parametern ab. Diese bestimmen auch die Teilchenreichweite in
der Simulation. In verschiedenen Datenbasen, wie zum Beispiel den Empfehlungen der ,,In-
ternational Commission on Radiation Units and Measurements* sind die Daten fiir das Ab-
bremsungsvermdogen fiir Protonen und Alpha-Teilchen in einigen Materialien tabelliert. Da
aber der Code auch fiir andere Teilchen in Stoffen beliebiger Zusammensetzung anwendbar
sein soll, wurde die Giiltigkeit der Bethe-Bloch-Formel, die fiir Energien grofler 1-2 AMeV
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anwendbar ist, durch Korrekturterme zu niedrigeren Energien hin erweitert. Es wurden
der Elektroneneinfang und die Energieabgabe des Projektils bei kleinen Energien betrach-
tet. Fiir Energien E < 0.3 AMeV wird das Lindhard-Scharff-Modell, dE/dx = constVE,
benutzt. Der SHIELD-HIT-Code erlaubt es, fiir Protonen und Alpha-Teilchen entweder die
im [ICR93] festgelegten oder die mit der Bethe-Bloch-Formel berechneten Werte zu benut-
zen.

Fiir inelastische Kernreaktionen wird ein mehrstufiges dynamisches Modell (,, Multi Sta-
ge Dynamic Modell, MSDM*) benutzt. Es besteht aus mehreren in Moskau und Dubna
entwickelten physikalischen Modellen. MSDM betrachtet in einem exklusiven Ansatz alle
verschiedenen Stufen von Kernreaktionen.

e Die Interaktion zwischen Projektil- und Targetkern wird auf eine Serie bindrer Stofle
zwischen den Kernbausteinen oder produzierten Hadronen zuriickgefithrt. Oberhalb
von Energien F > 10 AGeV kommt das Quark-Gluon-String-Model zur Anwendung,
fiir 10 AGeV> E > 600 AMeV ein parametrisiertes Quark-Gluon-String Model und
fiir £ < 600 AMeV die Dubnaer Version des intranuklearen Kaskadenmodells.

e Es wird ein ,,Pre-Equilibrium“-Zustand betrachtet, in dem der angeregte Kern Teil-
chen emittieren kann.

e Ein Gleichgewichtszustand des residualen Kernes wird erreicht. Dabei werden der
»Fermi break up“ leichter Kerne, die Konkurrenz zwischen Verdampfung oder Spal-
tung und die Mehrfachfragmentierung hochangeregter Kerne betrachtet.

Die Weiterentwicklung des urspriinglichen SHIELD-Codes zu SHIELD-HIT war durch die
Erfordernisse der strahlentherapeutischen Anwendung motiviert. Aus diesem Grunde wur-
de die Energieaufstreuung (,energy straggling®) in die Betrachtung des Abbremsungspro-
zesses durch Strahlungsbremsung unter Benutzung einer Gauf- oder Vavilov-Verteilung
implementiert. Gleiches gilt fiir die Mehrfachstreuung (,,multiple Coulomb scattering®).
Beide Prozesse sind fiir die Nachbildung einer Teilchenspur und damit fiir die Dosisberech-
nung von hoher Bedeutung. Der SHIELD-HIT-Code erlaubt es, die einzelnen physikalischen
Prozesse an- oder auszuschalten.

Die Simulation der Positronenemitterverteilung einer 2°Ne-Bestrahlung eines PMMA-
Phantoms wurde in [GUDO04] vorgestellt. Die so gezeigte Anwendbarkeit des Simulations-
programmes SHIELD-HIT v1 und die Fahigkeit, den Transport von Teilchen einschliefilich
der nuklearen Wechselwirkungen mit einer unteren Schwellenenergie von nur 1 AMeV zu
beschreiben, pridestinierten den Code fiir die Simulation der 3He-Bestrahlungen.

Fiir die Simulationen wurde ein idealer Nadelstrahl mit AE/E = 0 angenommen. Es
wurden jeweils zwischen 5-10° und 1-10° Primirteilchen verfolgt, sieche Tabelle 4-14. Die
verwendeten lonisationspotentiale waren 81 eV fiir Graphit, 75eV fiir Wasser und 71eV
fir PMMA. Die erzeugten Positronenemitter mit Z < 10 wurden in einem zylindrischen
Detektor mit dem Radius 7 = 5 ¢cm und der Lénge 30 cm gespeichert, siehe Abbildung 4-25.

Die Ergebnisse sind in Tabelle 4-14 dargestellt und in Abbildung 4-26 mit den experi-
mentell ermittelten Werten verglichen.
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Abbildung 4-25: Detektorgeometrie fiir die Simulationen mit SHIELD-HIT.

E/ | T | Primir- | NC| N°C| N'C | N"N| N"N | y¥O | O | 7O

AMeV projektile
130 W | 613000 0 6938 | 17379 0 7131 59 2073 | 43124
166 W | 540000 0 10393 | 26256 0 10711 | 107 | 3002 | 60824
208 W | 573000 0 14838 | 36949 0 14325 | 133 | 4124 | 80384
130 G | 1000000 25 7202 | 78740 137 1 0 0 0
166 G | 1000000 53 | 10266 | 110885 | 167 0 0 0 0
208 G 614000 68 | 14301 | 149002 | 220 0 0 0 0
130 P | 1000000 22 6359 | 47127 67 2698 28 693 | 16592
166 P | 1000000 41 9232 | 66913 97 3788 38 1072 | 23287
208 P | 1000000 35 | 13127 | 89147 | 114 | 5512 30 1455 | 31256

Tabelle 4-14: Verzeichnis der mit SHIELD-HIT v1 ermittelten Anzahl an Positronenemittern N pro 10°

primérer 3He-Teilchen. In der Spalte T sind die verschiedenen Targets mit W fiir Wasser, G fiir Graphit
und P fiir PMMA abgekiirzt.
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Abbildung 4-26: Vergleich der Messdaten fiir die haufigsten Positronenemitter mit den bei Simulati-

onsrechnungen mit SHIELD-HIT v1 erzeugten positronenemittierenden Fragmenten. Die grauen gefiillten

Symbole stellen die simulierten Werte dar, die schwarzen leeren représentieren die Messwerte. Kreise stellen

die in-beam PET Messungen in Wasser dar, Dreiecke die in PMMA und Quadrate die in Graphit.

Wie aus den experimentellen Daten zu erwarten war, sind beim Wassertarget haupt-
sichlich 0 1C, 1°C und N gebildet worden. Im PMMA-Target entstanden vorrangig
e, 150, 19C und N, im Graphit dagegen fast nur ''C und '°C. Der gebildete Anteil an
9C lag im PMMA- und im Graphittarget zwei GréSenordnungen unter dem °C-Anteil.
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Abbildung 4-27: Tiefenabhingiger Vergleich der Messdaten (Symbole) der *He-Bestrahlungen der Was-
sertargets bei der Energie ' = 208 AMeV mit Simulationsrechnungen (Linie), ausgefithrt mit SHIELD-HIT

v1, fiir die in der Messung nachweisbaren Positronenemitter.
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Abbildung 4-28: Tiefenabhingiger Vergleich der Messdaten (Symbole) der *He-Bestrahlungen des Gra-
phittargets bei der Energie E = 208 AMeV mit Simulationsrechnungen (Linie), ausgefithrt mit SHIELD-HIT

v1, fiir die in der Messung nachweisbaren Positronenemitter.

Im Graphittarget wurde in der Simulation etwa 1/500 des ! C-Anteiles an '?N erzeugt, im
PMMA entsprechend der geringeren Kohlenstoffkonzentration weniger. Im Wassertarget
und im PMMA-Target wird etwa 1/20 der Anzahl der 1°O-Kerne an *O gebildet und wie-
derum etwa 1/20 von diesen an 0. Nur der 0 ist jedoch auf Grund seiner Halbwertszeit
von T /5 = 70.59 s fiir in-beam PET von Interesse. °C (T2 = 127 ms), 12N (T1 /2 = 11 ms)
und 130 (Ty /2 = 8.6ms) haben zu kurze Halbwertszeiten, um sie mit einem Messverfah-
ren, dass auf die Datennahme in den Strahl-Extraktionspausen beschrinkt ist, zu erfassen.

Der Vergleich der simulierten und der gemessenen Positronenemitter (vergleiche Kapitel
4.3), unterschieden nach den verschiedenen Positronenemittern, ist in den Abbildungen 4-
27, 4-28 und 4-29 fiir eine Energie von 208 AMeV fiir verschiedene Targets in Abhéngig-
keit von der Tiefe dargestellt. Bei dem Wassertarget ist die Ubereinstimmung fiir >0 und
BN gut, fiir ''C sind Abweichungen zu beobachten. Fiir PMMA wird die Produktion von
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Abbildung 4-29: Tiefenabhingiger Vergleich der Messdaten (Symbole) der 3He-Bestrahlungen des
PMMA-Targets bei der Energie E = 208 AMeV mit Simulationsrechnungen (Linie), ausgefithrt mit

SHIELD-HIT v1, fiir die in der Messung nachweisbaren Positronenemitter.

1C von SHIELD-HIT gut reproduziert, ebenso fiir 1°0 und N, Abweichungen gibt es hier,
ebenso wie bei dem Graphit-Target, bei der Erzeugung von 1°C.

Allen Simulationen gemein ist, dass am Ende der Reichweite, das heifit bei niedriger
Energie, die durch Abspaltung nur eines Neutrons ausgezeichneten Prozesse ein Maximum
in der Verteilung zeigen. Dies wird durch die Experimente nicht reproduziert. Der Grund
dafiir koénnte sein, dass die im Simulationscode verwendeten Wirkungsquerschnitte ein Ma-
ximum bei niedrigen Energien aufweisen. Da es dafiir wenige oder keine experimentellen
Daten gibt (siehe Kapitel 3.2) konnen auch hier nur Modelle verwendet worden sein. In
[PARO5A] wird gezeigt, dass bei Protonen die von der ICRU empfohlenen Wirkungsquer-
schnitte fiir kleine Energien ebenfalls zu grof§ sind.

Um jedoch die Wirkungsquerschnittsmodelle zu verifizieren, beziehungsweise anzupas-
sen, sind adidquate Messungen der partiellen Wirkungsquerschnitte der zu Positronene-
mittern fithrenden Reaktionen erforderlich, wie in Kapitel 3.3 dargestellt. Die hier vor-
gestellten experimentellen Daten beruhen auf einer Messung an dicken Targets mit rund
9% einer 4 Raumwinkelbedeckung. Die so gewonnenen Daten kénnen sehr gut benutzt
werden, um Simulationsrechnungen zu bestétigen. Fiir die partiellen Wirkungsquerschnit-
te konnen sie jedoch nur Anhaltspunkte geben.

Weiterhin wurden die Fluenzen der Sekundérteilchen in den Simulationen betrachtet
und in Abbildung 4-30 dargestellt. Es ist deutlich zu erkennen, das hinter der Reichweite
der Primérionen die Fluenz von Neutronen, Protonen und Deuteronen noch relativ hoch
ist. Diese wiederum koénnen Kernreaktionen auslosen, die zu einer messbaren Aktivitéit
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Abbildung 4-30: *He- und Sekundirteilchenfluenzen berechnet mit SHIELD HIT v1.

strahlabwirts vom Ende des Weges der *He-lIonen (vergleiche Abbildung 4-16) fiihren.

Diese korrekt zu behandeln muf in jedem Fall
nenemitterverteilungen sein.

4.8 Weiterfiihrende Auswertung der

Bei '2C-Bestrahlungen kiénnen die entstandenen Fragmente in Projektil- und Targetfrag-
mente unterschieden werden, vergleiche Kapitel 2.2.2. Es kann ein Aktivitdtsverh&ltnis zwi-
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4.9 Zusammenfassung

schen Projektilfragmentpeak und Targetfragmentplateau in der Tiefenaktivitéitsverteilung
ermittelt werden. Dieses Verhéltnis ist stéchiometrie- und zeitabhéngig. Da im Plateaube-
reich bei '2C-Bestrahlungen menschlichen Gewebes auch kiirzerlebige positronenemittie-
rende Targetfragmente als ''C (T /o = 1222.85), wie zum Beispiel 150 (T, = 121.8s),
entstehen, kann somit mittels der Betrachtung dieses Verhéltnisses zu verschiedenen Zei-
ten die Qualitdt verschiedener Simulationen relativ einfach beurteilt werden.

Die bei den 2C-Bestrahlungen der verschiedenen Targets aufgenommenen Listmodeda-
ten wurden in 50 s-Intervalle unterteilt und riickprojiziert. Das Peak/Plateau-Verhéltnis
wurde fiir die verschiedenen in den Experimenten verwendeten Phantommaterialien fir
jedes Zeitintervall bestimmt (vergleiche Abbildung 4-31). Es ist deutlich zu sehen, dass die
Form der gemessene Aktivtétstiefenverteilung von der Stochiometrie des Targets und vom
Zeitregime der Bestrahlung und Messung abhéngt und in der Simulation beriicksichtigt
werden muss.
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Abbildung 4-31: Peak-Plateau-Verhéiltnis, berechnet aus Riickprojektionen fiir 50s-Intervalle bei
12(CBestrahlung verschiedener Targets mit einer Energie E = 337.5 AMeV.

Weiterhin wurden wie fiir >He beschrieben, Teildatenmengen, die aus definierten Berei-
chen des Targets kommen, eingelesen. Diese Teilregionen werden in der Mittelebene zwi-
schen den beiden Detektorblocken festgelegt und sind in Strahlrichtung 5 mm dick. Somit
kann, wie in Kapitel 4.3 beschrieben, die Zerfallskurve analysiert werden. Uber die Nach-
bildung des Aktivitatsaufbaus wird fiir jede Teilregion die pro Primérprojektil gebildete
Anzahl an Positronenemittern abgeschitzt. Korrekturen fiir die Nachweiswahrscheinlich-
keit, die Detektoreffektivitéit und die Schwachung der y-Strahlung wurden vorgenommen,
wie in Kapitel 4.2 beschrieben. So wurde die Produktionsrate als Funktion der Tiefe darge-
stellt. Die Ubereinstimmung zwischen der in der Patiententherapie genutzten Datenbasis
fiir die Monte-Carlo Simulation und der Messung ist gut, wie in Abbildung 4-32 dargestellt.

4.9 Zusammenfassung

Die bei 3He-Bestrahlungen erzeugte Aktivititsdichte ist etwa dreimal so hoch wie bei 2C-
Bestrahlungen der selben physikalischen Dosis und somit fiir ein in-beam PET-Monitoring
am Patienten ausreichend. Eine weitere Erhchung dieses Verhiltnisses kann angenommen
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Abbildung 4-32: Vergleich der Positronenemitter in der Datenbasis, die fiir die Vorhersage der
B1-Aktivititsverteilung in der klinischen Routine an GSI genutzt wird [PON04] (Symbole), mit der Ana-
lyse der Teildatenmengen der Messungen (durchgezogene Linien) pro 10° Primérprojektile und Voxel fiir
eine Energie £ = 337.5 AMeV und ein homogenes PMMA Target. Ein Voxel hat eine Kantenldnge von
1.6875 mm.

werden, da die *He-Ionen im Bragg-Peak nicht die erhhte biologische Wirksamkeit wie
12C-Tonen haben und somit eine héhere Dosis fiir die Tumorvernichtung nétig ist. Die er-
reichbare Reichweitenauflosung fiir riickprojizierte Verteilungen liegt unter einem Millime-
ter, fiir monoenergetische als auch fiir SOBP-Bestrahlungen. Ein geeignetes Simulations-
programm, welches sowohl die Stéchiometrie des Targets berticksichtigt als auch die zu Po-
sitronenemittern fithrenden Kernreaktionen korrekt bis zur Reaktionsschwelle behandelt,
fehlt bis heute. Somit gibt es noch keine Moglichkeit, im Falle von Patientenbestrahlungen
Vorhersage und Messung zu vergleichen. Eine Abschitzung der Produktionsquerschnitte
der zu Positronenemittern fithrenden Reaktionen wurde anhand der in-beam PET-Daten
vorgenommen.
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5 Messung und Korrektur der mechanischen Deformation an in-beam PET-Scannern

5.1 Allgemeines

Fiir eine Rekonstruktion der Positronenemitterverteilung aus den gemessenen Daten wer-
den die rdumlichen Koordinaten der Einzelkristalle der Detektoren benétigt. Bei einem
konventionellen PET-Scanner ist das ein vollstéindiger, stationdrer und nicht deformierba-
rer Ring. Bei anderen bildgebenden Systemen, zum Beispiel bei einem Roéntgen-CT und
SPECT (Single Photon Emission Computed Tomography) findet man heute zumeist ein
drehbares Aufnahmesystem, das heifit, bei einem CT-Scanner rotieren zum Beispiel eine
Rontgenrohre und ein Detektorficher um den Patienten. Die Bewegung erfolgt auf einer
definierten Kreisbahn. Bei einer SPECT-Kamera muss auf die mechanische Steifigkeit der
Rotationsachse geachtet werden, um Verzeichnungen in den rekonstruierten Verteilungen
zu vermeiden [VALOG].

In [JAKOO] werden die Vorteile einer Schwerionengantry, wie sie fiir die Therapieanlage
in Heidelberg gebaut wird, gegeniiber einem unbeweglichen horizontalen Strahl, wie er an
der GSI im Einsatz ist, dargestellt. Die Konstruktion einer solchen Gantry ist wegen der
hohen magnetischen Steifigkeit, die aus dem Masse-zu-Ladungsverhiltniss des 2C-Strahles
resultiert, schwierig und bisher nicht in der klinischen Praxis realisiert.

Patienten-
couch

Lagerung PET Strahlrohr

Patienten-
couch

Strahl
PET-Detektoren

Abbildung 5-1: Mdogliche Losungen fiir eine in-beam PET-Kamera an der Schwerionengantry der Thera-
pieanlage in Heidelberg [CREO6A]. Auf der linken Seite ist eine von der Gantry unabhiingige PET-Kamera
dargestellt, die, nachdem der Patient positioniert wurde, iiber die Liege gefahren wird und in Abhéngigkeit
von der Stellung der Strahl-Gantry positioniert wird. Auf der rechte Seite ist eine an der Gantry aufge-
hingte Installation (clam-shell) zu sehen, die sich nach der Positionierung um den Patienten schliefit. Bei

letzterer Losung erfolgt die Bewegung der beiden Detektorképfe unabhéngig voneinander.

Eine in-beam PET-Installation an einer solchen Gantry muss sich den variablen Ein-
strahlwinkeln und moglichen Patientenpositionen anpassen. In [CRE06A] sind zwei Va-
rianten fiir eine solche in-beam PET-Kamera vorgestellt. In der ersten Losung wird die
PET-Kamera als ein an zwei Seiten offener Ring nach der Positionierung iiber den Pa-
tienten gefahren (siehe Abbildung 5-1, links), und die Schlitze in der Kamera werden in
Abhéngigkeit von der Einstrahlrichtung orientiert. Eine andere Variante ist die Installa-
tion einer um den Patienten herum klappbaren Kamera (siche Abbildung 5-1, rechts). In
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Abbildung 5-2: Links: Urspriingliche, nicht drehbare Installation des PET-Scanners. Rechts: Am Drehge-
stell aufgehéngte Detektorkdpfe bei abgenommener Verkleidung. Die Strahlachse liegt in der Mitte zwischen
den beiden Detektorkopfen.

beiden Fillen sind die Bewegungen einer solchen PET-Kamera sehr komplex und durch
Verdnderung der Gewichtskraftverteilung bei Rotationen auch nicht einfach mathematisch
beschreibbar.

5.2 Problemstellung an der Pilotanlage an der GSI

Als Alternative zu einer Schwerionengantry und zu Testzwecken wurde an der GSI Darm-
stadt ein Patientenstuhl entwickelt, der vor dem Strahlaustritt positioniert wird [HEE02].
Damit werden die Behandlungsméglichkeiten der experimentellen Schwerionentherapiean-
lage erweitert und nicht nur die Bestrahlung liegender Patienten ermdoglicht.

Die urspriingliche Konstruktion der PET-Kamera BASTEI (Betat-Aktivititsmessungen
bei der Therapie mit hochenergetischen Ionen) wurde jedoch mit unbeweglichen Detektor-
kopfen ausgefiihrt, von denen sich einer unter der Patientenliege und einer dariiber befin-
det, da urspriinglich nur eine Bestrahlung von Patienten in liegender Position vorgesehen
war [ENG99]. Diese Konfiguration ermdoglicht es nicht, gleichzeitig den Patientenstuhl in
Bestrahlungsposition und die PET-Kamera in Messposition zu haben, da der untere De-
tektorkopf mit dem Stuhl kollidieren wiirde (siche Abbildung 5-2, links).

Um auch die in-beam PET Messung bei Bestrahlungen von Patienten auf dem Stuhl
zu ermoglichen, wurde die Kamera mit einem Drehgestell versehen, was es ermoglicht, die
Detektorkopfe um die Strahlachse zu rotieren [ENGOO]. Bei einem Drehwinkel von 0° ste-
hen die beiden Detektorkopfe senkrecht iibereinander (wie in Abbildung 5-2, links). Die
Detektoren sind jeweils an einer Schmalseite an einem drehbaren Kreisring aufgehéingt,
dargestellt in Abbildung 5-2, rechts. Aufgrund ihrer Eigenmasse von etwa 60kg pro De-
tektorkopf zieht es die Detektoren an der Seite, die gegeniiber der Aufhdngung liegt, nach
unten. Dies fithrt zu einer drehwinkelabhéngigen Deformation der Gantry. Diese Abwei-
chung wurde fiir die Nullposition korrigiert. Bei der Rotation der Kopfe tritt nun eine
Entlastungsbewegung auf, da die Kraft, deren Auswirkungen in der Nullposition korri-
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giert wurden, nicht mehr senkrecht angreift. Auflerdem ist ein Absenken der beiden Kopfe
zu erwarten. Die Bewegungen der beiden Kopfe sind unabhéngig voneinander, deshalb
miissen sie getrennt betrachtet werden. Die beschriebene Deformation bewirkt hierbei
eine Verschiebung der Kristallkoordinaten, deren genauer Ort fiir die abbildungstreue to-
mographische Rekonstruktion und die anschlieBende Uberlagerung der f+-Verteilung mit
dem Patienten-CT benotigt wird. Diese Koordinaten sind verschieden von jenen, die bei
einer idealen, starren Rotation relativ leicht zu berechnen sind. Diese Abweichungen sind
zu quantifizieren und zu korrigieren.

Dass eine genaue Kenntnis der Kristallkoordinaten eine unerléssliche Voraussetzung
fiir eine tomographische Rekonstruktion ist, wird am folgenden Beispiel fiir die gegenwiir-
tig an der GSI Darmstadt im Einsatz befindliche PET-Kamera demonstriert. Fiir eine
Punktquelle, die sich 90 mm (Xpgr, in Strahlrichtung) und 40 mm (Ypgr) auBerhalb des
Zentrums des Bildraumes befindet, wurde fiir einen Drehwinkel von 0° der beiden De-
tektorkopfe ein Messdatensatz simuliert und anschlieend riickprojiziert (siehe Abbildung
5-3, links).

Simulation und Riickprojektion wurden dann wiederholt, wobei in der Simulation ein
Detektorkopf um einen zunehmenden Winkel gedreht wurde, ohne die damit verbunde-
ne Verschiebung der Kristallkoordinaten in der Riickprojektion zu beriicksichtigen. Die
aus der Verwendung der nicht korrigierten Kristallkoordinaten resultierende Verzeichnung
der riickprojizierten Aktivitdtsverteilung ist in Abbildung 5-3 ersichtlich. Zusétzlich zur
Verzeichnung kommt es zu einer Verschiebung des Schwerpunktes der Verteilung, wie in
Abbildung 5-4 zu sehen ist. Diese ist erwartungsgeméfl bei einer Verdrehung der beiden
Detektorkopfe doppelt so grofl wie bei der Drehung nur eines Kopfes.

0 0.005 0.05 0.5 1 2 3 4
Abbildung 5-3: Verzeichnung der Riickprojektion einer Punktquelle, die durch Rotation eines Detektor-

kopfes um Xpgr hervorgerufen wird. In der oberen Reihe ist der Rotationswinkel in Grad angegeben.

Es wird somit ein Verfahren bendétigt, das fiir die vorhandene Kamera die millimeter-
genaue Bestimmung der Kristallkoordinaten in verschiedenen Positionen unabhéngig fiir
die beiden Messkopfe im raumfesten Bezugssystem erlaubt, und welches auch fiir die oben
beschriebenen zukiinftigen in-beam PET-Installationen angewendet werden kann.

Um eine optimal an die Behandlungssituation angepasste Messung durchzufiihren, soll
der Drehwinkel der Kopfe variabel sein. Sie nehmen jedoch zueinander stets einen Winkel
von 180° ein, sie stehen sich gegeniiber. Die Rotation der PET-Kamera ist in einem Win-
kel von -120° bis zu +120° moglich.

Das PET-Koordinatensystem, in Abbildung 5-5 Mitte dargestellt, rotiert mit den De-
tektoren, das Isozentrumssystem bleibt hingegen ortsfest. Die mathematisch positive Dre-
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Abbildung 5-4: Abstand in Ypgr der in der Riickprojektion ermittelten Position von der mit den tat-
séchlichen Kristallkoordinaten errechneten Referenzposition in Abhéngigkeit von dem durch eine einfache
Verdrehung um Xpgrt erzeugten Fehler in den Kristallkoordinaten. Die volle Linie stellt dabei die bei einer
gleichzeitigen Verdrehung beider Kopfe ermittelte Abweichung dar, bei der gestrichelten Linie bewegte sich

nur ein Kopf.

Isozentrum

Xpet

Abbildung 5-5: Links: Richtungsbezeichnungen der Raum- und Isozentrums-Koordinatensysteme. Mitte:
Schematische Darstellung der beiden Messkopfe im PET-Koordinatensystem und Einheitsvektoren fiir
die Beschreibung der Deformation. Die Zahlen beschreiben die Nummern der Laser-Reflektorpositionen.
Rechts: Verdnderung der Koordinatensysteme bei der Rotation der Detektoren um den Winkel o und die
Achse XpgT.

hung um die Strahlachse, das heifit XpgT, hat dabei ein positives Vorzeichen, die mathe-
matisch negative ein negatives. Es wird zunéchst vorausgesetzt, dass die Detektoren sich
bei der Rotation nicht deformieren, das heifit, in sich starr sind. Weiterhin wird angenom-
men, dass das Umkehrspiel der Drehmechanik zu vernachléssigen ist, die Anfahrtsrichtung
der Winkel somit keinen Einfluss haben. Benétigt werden die Kristallkoordinaten im PET-
System fiir die verschiedenen Winkel.

Das Isozentrumssystem leitet sich aus dem Raumsystem wie folgt ab [JAK96], siehe
auch Abbildung 5-5:
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5 Messung und Korrektur der mechanischen Deformation an in-beam PET-Scannern

XRaum=Y180, YRaum=%21SO, ZRaum = —X150. Bei einem Drehwinkel der Detektoren von
0° sind das Isozentrumssystem und das PET-System identisch. Wenn die PET-Detektoren
bei einem Drehwinkel von 90° stehen, gilt ZpgT = Yi50.

Es werden fiir jeden Detektorkopf mindestens drei Referenzpunkte A, B und C an-
genommen. Die Referenzpunkte sind fest mit dem Detektorkopf verbunden. Sie spannen
eine Ebene auf, die durch die zwei Einheitsvektoren e, und e¢ (vergleiche Abbildung 5-5,
Mitte) dargestellt wird.

Auf der Ebene wird in Punkt A eine Senkrechte, e; errichtet. Die Punkte A, B und
C und die aus dieser Ebene stehende Flichennormale bestimmen damit ein monoklines
Koordinatensystem. Die Koordinaten der Punkte A, B, C und die Kristallkoordinaten
sind im Isozentrumssystem Y150 bekannt. Die Kristallkoordinaten werden in das System
Y apc transformiert, es ergibt sich fiir jeden Kristall ein Vektor riyisiain- Nach der Rotation
um einen bekannten Winkel o werden die neuen Koordinaten der Punkte A, B und C im
Isozentrumssystem durch Messung bestimmt. Es gilt:

IKristall = TA + FABC (60)

IKristall = ¥4 + Seﬁ + CeC + neén (61)

Somit ergibt sich fiir jeden Kristall ein Vektor

ragc = (§,¢,n). (62)

Fiir die Rekonstruktion wird jedoch der Ort der Kristalle im PET-Koordinatensystem
bendtigt, welches mit rotiert. Da zu jedem Kristall ein Vektor riyistan im System X apco
bekannt ist, kann die Position der Kristalle im mitrotierenden PET-Koordinatensystem
unter der Annahme eines steifen Detektors berechnet werden.

5.3 Messverfahren

Fine Moglichkeit, die absolute Position von Referenzpunkten im Raum zu ermitteln, ist die
3D Koordinatenbestimmung mit einem Lasertracker. Beauftragt wurde mit der Messung
die Firma sigma 3D, die das Gerét Leica Lasertracker LTD 500 verwendete.

An jeden Messkopf der PET-Kamera wurden an die beiden Schmalseiten die in Ab-
bildung 5-6 dargestellten Schienen angebracht. Auf jedem Detektorkopf waren somit zwei
Schienen befestigt, und jede Schiene bot an den &uflieren Enden Aufnahmen fiir die beiden
Laser-Reflektorkugeln (SMR - Spherically Mounted Retroreflector). Die Aufnahmen fiir
die Reflektorkugeln (Abbildung 5-7) wurden als Sonderanfertigung bei der Firma Hubbs
Machine & Manufacturing in Auftrag gegeben.

Mit Blickrichtung gegen den Therapiestrahl wurden in der hinteren Schiene (vergleiche
Abbildung 5-6) die Aufnahmen fiir die Laser-Reflektorkugeln in passgenaue Bohrungen
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5.3 Messverfahren

Abbildung 5-6: PET-Detektor, siche auch Abbildung 5-8, mit den dauerhaft angebrachten Aufnahme-

schienen fiir die Aufnahmen fiir die Laser-Reflektorkugeln.

1x45°

25

1x45°

B10n6 < ,

Abbildung 5-7: Die zum Vermessen der Deformation hergestellten Aufnahmen fiir die Laser-Reflektor-
kugeln (in der Abbildung mit dargestellt).

gesteckt, die weiter innen und hoher sind als die vorderen. Damit wird gewéhrleistet, dass
alle acht Punkte mit dem Lasertracker von einem einzigen Punkt im Raum aus zu sehen
sind. Somit stehen fiir jeden Detektor vier Referenzpunkte zur Verfiigung. Die Aufnahmen
fiir die Laser-Reflektoren wurden dauerhaft angebracht, um spétere Kontrollmessungen zu
ermoglichen.

In die beschriebenen Aufnahmen wurde bei einer gegebenen Winkelposition der De-
tektorkopfe nacheinander die Reflektorkugel per Hand eingelegt (siehe Abbildung 5-8). In
dieser Kugel befindet sich ein Spiegel, der eine kegelformige Hohlform bildet. Diese reflek-
tieren den Laserstrahl, der vom Lasertracker ausgesendet wird. Der Lasertracker basiert
auf dem interferometrischen Messprinzip und aus den gemessenen Daten werden sofort
die rdumlichen Koordinaten der Reflektorkugel errechnet. Zuvor wurde der Lasertracker
an einem raumfesten Punkt justiert. Wenn die Reflektorkugel bewegt wird, verfolgt der
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5 Messung und Korrektur der mechanischen Deformation an in-beam PET-Scannern

Blockdetektore

"

Reflektor

Abbildung 5-8: Lasertracker und am Detektorkopf befestigte Aufnahmen fiir die Laser-Reflektorkugeln
mit eingelegtem Reflektor.

Lasertracker diese Bewegung automatisch und berechnet die neuen Koordinaten.

Der relative Fehler n = 20 /d, wobei o die Standardabweichung des Messwertes und d
der Abstand des Reflektors vom Lasertracker sind, betréigt fiir eine Koordinate +10 ppm
(um /m) fiir statische Ziele, also 0.01 mm pro Meter Abstand vom Lasertracker [LEIO2].
Die Messung der Referenzpunkte bei Drehung der Detektoren wurde in 10°-Schritten vor-
genommen. Die Winkel wurden mit einer Genauigkeit von 4 0.01° angefahren. Da die
Kreisbahnen einen Radius von ungefihr 400 mm haben, war die Positionierungenauigkeit
4+ 0.07 mm. Jede Winkelposition der Detektoren wurde aus positiver und negativer Rich-
tung angefahren. Die Messungen wurden hierbei von zwei Standpunkten vorgenommen, da
direkt in der Strahlrichtung im Boden Fithrungsschienen eingelassen sind, die das Aufstel-
len des Lasertrackers verhinderten. Da von jedem Standpunkt aus alle sichtbaren Punkte
gemessen wurden, ergab sich eine Anzahl von Doppelmessungen. Die maximale Abwei-
chungen zwischen doppelt bestimmten Punkten betrug £ 0.2 mm.

Beim Vergleich der gemessenen Koordinaten der Referenzpunkte fiir die verschiedenen
Anfahrtsrichtungen treten Abweichungen bis zu 0.2 mm auf. Die gréfiten Abweichungen
gibt es erwartungsgemifl, wenn die Detektoren bei 90° beziehungsweise -90° stehen. Da die
Differenzen gering sind, und die Werte um Null schwanken, wurde fiir alle Berechnungen
der Mittelwert beider Anfahrtsrichtungen verwendet. Die Koordinaten der Referenzpunk-
te wurden von sigmadD in einem kartesischen Rechtskoordinatensystem angegeben. Die
Beziehung zum linkshéndigen Isozentrumssystem wird hergestellt durch Xpaten = Xisos
ZDaten = Zlso, YDaten = — Yiso- Das Daten-Koordinatensystem wurde im Cave M der GSI
definiert durch Ebenen, die mittels an der Wand und auf dem Boden liegender Messpunkte
definiert sind und mit einer Tastspitze abgenommen wurden. Als Ursprung dieses Systems
wurde das durch das Laserkreuz markierte Isozentrum angesehen, welches ebenfalls durch
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Abbildung 5-9: Schematische Darstellung des idealen (schwarze Linien) PET-Systems im Vergleich zum
wahren System (graue Linien), in dem die Detektoren rotieren. Die mit 1-8 bezeichneten Punkte geben die
Position der Referenzpunkte an. Die wahre Rotationsachse wurde durch die Mittelpunkte der Kreise, um

welche die Referenzpunkte rotieren, gelegt.

Positionieren einer Zielmarke (,Reset Cone“) im Schnittpunkt der drei Laserebenen mar-
kiert und anschlieSend mit dem Lasertracker vermessen wurde.

5.4 Auswertung

Bei Drehung der Detektoren bewegen sich die acht Referenzpunkte néherungsweise auf
Kreisbahnen. Fiir jeden der acht Referenzpunkte wurden die Messwerte einer Kreisglei-
chung angepasst. Die Mittelpunkte der Kreise liegen auflerhalb des Isozentrums, aus ihrer
Lage kann das wahre PET-Koordinatensystem abgeleitet werden (sieche Abbildung 5-9).
Die maximale Abweichung eines Messwertes von der zugehorigen Kreisbahn liegt fiir die
acht Referenzpunkte bei 0.50 mm, der Mittelwert der Abweichungen betragt 0.18 mm.
Die Kreismittelpunkte sind die Durchstofpunkte der wahren Rotationsachse durch die von
den Referenzpunkten eines Kopfes aufgespannten Ebene. Nimmt man an, dass die Rota-
tionsachse im Isozentrum liegt, ergeben sich bei Drehung der Detektoren Abweichungen
zwischen der angenommenen und der tatsédchlich gemessenen Position der Referenzpunkte
von bis zu 3.3 mm, siehe Abbildung 5-10. Bei grofleren Winkeln werden, wie zu erwarten,
die Abweichungen grofier.

Um die Annahme, dass sich die Detektoren wihrend der Rotation wie starre Korper
verhalten, zu iiberpriifen, wurde der Abstand zwischen den Referenzpunkten, also zum
Beispiel 82 fiir den Abstand zwischen den zwei Punkten 8 und 2 (vergleiche Abbildung 5-
5) bei verschiedenen Winkelpositionen ermittelt. Die maximalen Abweichungen von den
Mittelwerten aus allen Messungen sind in Tabelle 5-1 angegeben.

Aus Tabelle 5-1 ist ersichtlich, dass die beiden Detektorkopfe nicht vollig starr rotie-
ren. An der der Aufhdngung gegeniiberliegenden Seite bewegt sich der Detektorkopf nach
unten. In Ypgpr-Richtung bei aa=-90° betrachtet wird aus dem Rechteck, welches idealer-
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5 Messung und Korrektur der mechanischen Deformation an in-beam PET-Scannern

Strecke 82 45 38 74
Ad / mm | 0.081 | 0.075 | 0.272 | 0.240

Tabelle 5—1: Maximale Abweichungen d vom mittleren Abstand zweier Referenzpunkte bei der Rotation
der Detektoren. Die Lage der Referenzpunkte ist in Abbildung 5-5 dargestellt.

=—= X-Koordinate

y-Koordinate
3 [o— z-Koordinate

d/ mm
N

-100 -50 0 50 100
Drehwinkel / grad

Abbildung 5-10: Maximale Abweichung der wahren Kristallkoordinaten von den bei idealer Rotation

starrer Detektorkopfe um die durch das Isozentrum verlaufende Achse XprT erwarteten Koordinaten.

weise zu erwarten wére, ein trapezformiges Gebilde. Dies wurde bei den Berechnungen
vernachléssigt.

Fiir die tomographische Rekonstruktion und die prizise Uberlagerung der in-beam
PET-Bilder mit dem Planungs-Computertomogramm miissen die genauen Koordinaten
der Kristalle im Isozentrumskoordinatensystem bekannt sein. Mit der Programmierspra-
che IDL (Interactive Data Language) wurde ein Programm erstellt, das die Berechnungen
der Kristallkoordinaten auf der Grundlage der bei den verschiedenen Winkeln gemessenen
Referenzpunkte im Isozentrumssystem erlaubt.

Die Abweichung d zwischen den fiir einen steifen Detektor erwarteten und den bestimm-
ten tatséchlichen Kristallkoordinaten wurde fiir die verschiedenen angefahrenen Winkel-
positionen der Detektoren ermittelt. Es wurde fiir jeden Winkel das Maximum der Abwei-
chung bestimmt (siehe Abbildung 5-10).

5.5 Ergebnis und experimentelle Uberpriifung

Als Ergebnis der Messungen und Berechnungen liegen 25 Dateien vor, die die tatséchli-
chen Kristallkoordinaten bei verschiedenen Winkeln in 10°-Schritten im bindren Format
enthalten. Um die Richtigkeit dieser Koordinaten nach einigen Strahlzeiten zu iiberprii-
fen, wurden nicht nur die Aufnahmen fiir die Reflektorkugeln an den Detektoren belassen,
sondern auch ein spezieller Quellenhalter angefertigt, der eine einfache Verifikation der
Korrektheit der Kristallkoordinaten bei verschiedenen Winkeln im Rahmen der téglichen
Konstanzpriifung erlauben sollte (sieche Abbildung 5-11). Dazu wurden in eine Plexiglas-
scheibe Aufnahmen fiir 13 Punktquellen eingearbeitet, wobei die dufleren Bereiche des
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5.5 Ergebnis und experimentelle Uberpriifung

Abbildung 5-11: Quellenhalter zur Verifikation der Position der Kristalle durch Punktquellenmessungen.
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Abbildung 5-12: Riickprojektion der nach Messung mit fiinf der 13 in Abbildung 5-11 dargestellten

Quellen im PET-Koordinatensystem, die Zahlen geben die Nummern der Quellen in Tabelle 5-2 an.

Gesichtsfeldes (FOV - field of view) abgedeckt werden kénnen. Der Quellenhalter wird
an die Patientenliege montiert und ist drehbar gelagert, um der Drehung der Detektoren
folgen zu koénnen. Die Winkel kénnen hierbei in 10°-Schritten eingestellt werden. Es wird
eine PET-Messung durchgefiihrt, die genommenen Daten werden riickprojiziert und dar-
gestellt (siehe Abbildung 5-12). Die Schwerpunkte der Verteilungen werden bestimmt.

o
~

EF———£1 korrigierte Messwerte
o—— ¢ unkorrigierte Messwerte

o
N

o
N O

Abweichung / mm

o
I

I

Quellennummer

Abbildung 5-13: Darstellung der Abweichung der Xprr und der Ypgrr-Koordinate von der Sollpositi-
on fiir die korrigierten und fiir die unkorrigierten Messwerte. Die Quellennummern stimmen mit den in
Tabelle 5-2 iiberein.

In Tabelle 5-2 sind in einem Beispiel fiir die Position —90° die Schwerpunkte der 57-
Aktivitdtsverteilungen fiir die Riickprojektion von Punktquellen angegeben. Es wird deut-
lich, dass ohne Korrektur der Kristallkoordinaten die Abweichungen in Ypgr Richtung
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5 Messung und Korrektur der mechanischen Deformation an in-beam PET-Scannern

Nr. | Koinzidenzen ‘ Xppr / mm ‘ YppT / mm ‘ XIS)%IT / mm ‘ YS%HT / mm
unkorrigierte Kristallkoordinaten
0 670915 100.2 -51.3 100 -50
1 741261 100.2 48.8 100 50
2 703777 -100.0 48.8 -100 50
3 642959 -99.9 -51.0 -100 -50
4 1902616 0.1 -1.2 0 0
korrigierte Kristallkoordinaten
0 670590 100.0 -50.3 100 -50
1 741566 100.1 49.7 100 50
2 704113 -100.1 50.0 -100 50
3 642659 -100.1 -49.9 -100 -50
4 1902695 -0.0 -0.1 0 0

Tabelle 5—2: Schwerpunkte von fiinf riickprojizierten Punktquellen fiir die -90°-Stellung des Quellenhalters
und der Detektorkopfe. Im oberen Teil wurde mit den unkorrigierten Kristallkoordinaten eine Riickprojek-

tion gerechnet, im unteren Teil wurden die korrigierten Kristallkoordinaten verwendet.

mehr als 1 mm betragen, was den Genauigkeitsanspriichen in der Ionentherapie nicht mehr
geniigt. Mit den korrigierten Kristallkoordinaten dagegen kénnen die Orte der Quellen in
der Riickprojektion richtig bestimmt werden.

5.6 Zusammenfassung

Fiir zukiinftige PET-Installationen, die mehr Freiheitsgrade der Bewegung aufweisen,
konnte die Notwendigkeit einer Korrektur der Ortskoordinaten der Detektorkristalle ge-
zeigt werden. Bei unkorrigierter mechanischer Deformation des Detektorsystemes kommt
es zu Verzeichnungen der Aktivitdtsverteilung und zu Fehlern bei der Bestimmung der
Schwerpunkte der Verteilungen. Am Beispiel der an der experimentellen Schwerionen-
therapieanlage an der GSI Darmstadt im Einsatz befindlichen PET-Kamera wurde ein
Verfahren zur Bestimmung der wahren Bewegung der Detektoren und Korrektur der auf-
tretenden Deformationen entwickelt und eingesetzt. Fiir jede mogliche Position wurde der
Ort des Detektors mit einem Lasertracker vermessen und eine Neuberechnung der Kristall-
koordinaten ausgefiihrt. Im Vergleich zwischen Riickprojektionen bekannter Quellvertei-
lungen mit unkorrigierten und korrigierten Koordinaten ist eine deutliche Verbesserung
feststellbar. Gleichzeitig ermdglicht diese Quellenmessung eine einfache und schnelle tégli-
che Konstanzpriifung, 5 min sind ausreichend, im Gegensatz zu dem hohen Aufwand, den
eine Lasertrackermessung darstellt.
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6 In-beam PET Messungen biologischer Halbwertszeiten bei
12C-Bestrahlungen
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6 In-beam PET Messungen biologischer Halbwertszeiten bei 2C-Bestrahlungen

6.1 Allgemeines

Bei der Bewertung der in-beam PET Aufnahmen kommt es trotz einer realistischen Be-
schreibung durch das physikalischen Modell [PON04] und der Anwendung des gleichen Re-
konstruktionsalgorithmus auf gemessene wie auch auf die vorausberechneten Daten und
des damit verbundenen Minimierens des Fehlers [CREO6A] zu Abweichungen zwischen
Messung und Vorhersage. Der wichtigste Grund dafiir ist das Auswaschen der Positronen-
emitter durch Korperfliissigkeiten, insbesondere Blut, wihrend der Messung im Patienten
(,Washout“). Diese Prozesse sind bisher in der verwendeten Vorausberechnung nicht ent-
halten. Um deren Ergebnisse weiter zu verbessern, ist es wiinschenswert, auf der Basis
experimenteller Daten den Washout zu quantifizieren und in der Vorhersage der Positro-
nenemitterverteilung zu beriicksichtigen.

Im lebenden Organismus nehmen die bei der Bestrahlung erzeugten Positronenemitter
an physiologischen Prozessen teil. Die metabolischen Prozesse werden durch die Stellung
im Periodensystem der an den Lebensvorgéngen teilnehmenden Elemente, der chemischen
Reaktivitdt der Verbindung und die vorliegende physikalische Form, das heifit zum Bei-
spiel Loslichkeit, Bindungszustand und den pH-Wert des Mediums, bestimmt [ALP98|.
Normalerweise werden Radioisotope wie chemisch stabile, in den Metabolismus involvierte
Nuklide betrachtet. Bei leichten Atomen, wie zum Beispiel dem Wasserstoff-Isotop Tritium
(3H) kann ein Isotopieeffekt beobachtet werden, weil es die dreifache Masse des Wasserstoff-
Isotopes (1H) und damit eine von ihm deutlich verschiedene Kinetik hat. Fiir alle anderen,
schwereren Nuklide ist dieser Effekt dagegen vernachléssigbar.

Bei '2C-Bestrahlungen ist der am hiufigsten auftretende Positronenemitter ''C. 'C
und '°C, beides sowohl Projektil- als auch Targetfragmente, kénnen als Methan, Methanol,
Formaldehyd, Kohlenmonoxid, Kohlendioxid oder Ameisensédure primér gebunden werden.
Kohlendioxid wird als Endprodukt der Zellatmung vom Hémoglobin zu den Lungen und
den Nieren transportiert und dann ausgeschieden. Es kann auch in einer katalytischen
Reaktion mit Wasser zu Hydrogencarbonat reagieren [NELO1]. Kohlenmonoxid wird eben-
falls vom H&moglobin abtransportiert. Methanol, Formaldehyd und Ameisensidure sind
Stoffwechselprodukte in verschiedenen Oxidationsstufen. Methan ist ein Endprodukt des
Energiestoffwechsels. Der Sauerstoff, 1°0, wird entweder im Blut gebunden oder nimmt
am Zellstoffwechsel teil.

In [STE70] wird in Abhéngigkeit von der Dosis bei Bestrahlung mit einem 185 MeV
Protonenstrahl die Ausbeute an den verschiedenen Kohlenstoffverbindungen untersucht,
die der durch die Kernreaktion °O(p, 3p3n)!'C am 10 gebildete RiickstoBkern ' C ein-
gehen kann. Es wird in [STE70] gezeigt, dass 45% der RiickstoB-!!C-Kerne, die im Fall
der Schwerionentherapie den Targetfragmenten entsprechen wiirden, als ''CO vom Himo-
globin des Blutes aufgenommen werden.

Es gibt in der Nuklearmedizin verschiedene Ansitze, die Perfusion (die Durchstréomung
der Organe) nichtinvasiv mit konventionellem PET zu erfassen. Dabei werden zumeist ein-
zelne Isotope beziehungsweise entsprechend markierte Verbindungen (Tracer) eingesetzt.
In [CARO3] wird darauf hingewiesen, dass idealerweise die Verteilung einer markierten
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6.1 Allgemeines

Verbindung nur durch den jeweils betrachteten physiologischen Prozess erfolgen sollte. In
der Realitéit jedoch beeinflussen noch weitere Faktoren die Verteilung, wie zum Beispiel
der lokale Blutfluss, mégliches Einbauen des Tracers in Eiweiflverbindungen, variierende
Durchléssigkeiten, die lokal vorliegende Konzentration freier Rezeptoren, der Metabolis-
mus der markierten Verbindung im ganzen Korper und Unterschiede in der regionalen
Aufnahme. Fiir einen guten Tracer sollten diese Stérungen jedoch gering sein. Ein Tracer
ist entweder eine natiirlich vorkommende, radioaktiv markierte Verbindung oder ein ra-
dioaktiv markiertes Medikament.

In [CARO3] werden ebenfalls verschiedene Arten der Extraktion von physiologischen
Daten aus PET-Messungen vorgestellt. Die stochastischen Methoden erlauben das Messen
eines physiologischen Parameters, wie zum Beispiel die Transitzeit oder die Volumenver-
teilung ohne eine detaillierte Beschreibung, in welche Verbindungen der Tracer eingebaut
wird. Weiterhin gibt es Verteilungsmodelle, die sehr genau das Verhalten des Tracers be-
schreiben. Sie beriicksichtigen den Ort der Einlagerung des Tracers, die biochemische Form
und die existierenden Konzentrationsgradienten in verschiedenen Teilkérperregionen. In
der Komplexitéit zwischen diesen beiden liegen die sogenannten Kompartimentmodelle.
Diese Modelle beriicksichtigen die zugrunde liegende Physiologie, jedoch nicht die Kon-
zentrationsgefille. Am héufigsten werden sie fiir die mathematische Beschreibung der Ver-
teilung eines Tracers im Korper eingesetzt.

Washout-Studien am radioaktiven 'C-Strahl wurden von Tomitani etal. [TomO03]
durchgefiihrt. Biologische Halbwertszeiten von (91 = 8) min und (124 =+ 22) min, bestimmt
fiir das Gehirn und den Oberschenkelmuskel des Hasen, werden angegeben. Ebenfalls von
dieser Gruppe wurde ein Experiment vorgestellt, in dem die Fragmentierung eines '2C-
Strahles im Gewebe genutzt wurde. Die gemessene 37-Aktivitit betrug 1/30 im Vergleich
zur Bestrahlung mit dem radioaktiven ' C-Strahl, als biologische Halbwertszeit ergab sich
(128 4+ 38) min. Lange Zerfallsmessungen in Tierexperimenten ermoglichten das Aufstellen
eines Modells, welches drei verschiedene Washout-Komponenten beriicksichtigt [M1z03].
Aus experimentellen Griinden konnten sehr kurze Halbwertszeiten im Sekundenbereich
nicht mit erfaBt werden. Es wurden ''C-Strahlen genutzt, um die Halbwertszeiten der
beiden lingerlebigen Anteile zu bestimmen und ein °C-Strahl fiir den kurzlebigsten An-
teil. Dies ergab im Hasengehirn folgende Anteile: 35 4+ 3% mit einer Halbwertszeit von
(2.0 £1.8)s, 30 £ 3% mit (140 £ 18) s und 35 £+ 1% mit (10191 £ 2200) s fiir die schnelle,
die mittlere und die langsamste Washout-Komponente. Im Hasenoberschenkelmuskel wur-
den 30 + 4 % mit (10.2 £ 7.6) s fiir die schnelle, 19 + 3 % mit (195 £ 52) s fiir die mittlere
und 52 + 2% mit (3175 4 378) s fiir die langsamste Komponente bestimmt.

Um die Washout-Geschwindigkeiten isotopenabhéingig fiir in-beam PET zu bestim-
men, wurde von [HINOO] ein Kompartimentmodell mit fiinf Komponenten entwickelt, wel-
ches den Transport der bei der >C-Schwerionentherapie erzeugten Positronenemitter be-
schreibt. Fiir die zuverldssige Abschéitzung der Modellparameter bei der Erzeugung von
mehr als nur einem Isotop ist jedoch die mit in-beam PET erreichte Z&hlrate zu niedrig.

In [KAU02] wurde die Entwicklung einer gewebeabhiéingigen Analyse der in-beam PET
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6 In-beam PET Messungen biologischer Halbwertszeiten bei 2C-Bestrahlungen

Daten mit der Beriicksichtigung von VOI (,volume of interest*) versucht, die auf der Ba-
sis von Computertomogrammen ausgewihlt werden. Der Washout wird hierbei bestimmt,
indem alle Koinzidenzen, die das VOI schneiden, histogrammiert werden. Daraus kann
eine effektive Halbwertszeit bestimmt werden. Dieser Ansatz wurde aber nicht weiter ver-
folgt, da es aufgrund der Inhomogenitéit der Koinzidenzkanéle (LOR, ,lines of response®)
nicht moglich ist, VOI mit nur einem Gewebetyp zu definieren. Es wurde in [KAU02] eine
mittlere Lebensdauer fiir die Positronenemitter in Weichgewebe von 7(¢f) = 165s und in
Knochen von 7)) = 1220 s angegeben.

6.2 Physikalische Halbwertszeit

Es wurde gezeigt, dass die Zdhlraten bei in-beam PET zu niedrig sind, um eine isoto-
penabhéngige biologische Halbwertszeit zu bestimmen. Die Berechnung einer biologischen
Halbwertszeit ist auf der Grundlage von

)\(CH) — )\(Cff,phys) + )\(biol) (63)

unter der Voraussetzung, dass der Abtransport der Positronenemitter iiber die Messzeit
konstant ist [ALP98], moglich, wobei A\ die Zerfallskonstante ist. Dabei beschreibt A(eff)

eff.phys) die mittlere physikalische Zer-

die mittlere effektive gemessene Zerfallskonstante, Al
fallskonstante und AP die mittlere biologische Zerfallskonstante des Positronenemitter-
gemisches, aus der die gesuchte biologische Halbwertszeit iiber

bio i0
10y =2/ A0 (64)

ermittelt werden kann.

Fiir diese Rechnung wird jedoch eine mittlere beziehungsweise effektive physikalische
Halbwertszeit benétigt. So erscheint es sinnvoll, fiir das bei der Bestrahlung mit '?C-Ionen
erzeugte Positronenemittergemisch eine effektive Halbwertszeit auf der Basis von Phan-
tombestrahlungen zu ermitteln, die hier gleich der physikalischen Halbwertszeit ist, da kein
Washout stattfindet.

Aus diesen Halbwertszeiten und dem O/C Massenverhéltnis im menschlichen Gewebe,
welches nach [EMS94] im Mittel etwa 3 ist, kann eine effektive physikalische Halbwertszeit
fiir menschliches Gewebe berechnet werden (sieche Abbildung 6-1). Diese wird dann fiir die
Bestimmung der biologischen Halbwertszeit nach Gleichung (63) verwendet.

Die in Abschnitt 4 vorgestellten '2C-Bestrahlungen des Wasser- und des Graphitphan-
tomes (siehe Tabelle 4-1, Nr. xii und zvii) wurden deshalb genutzt, um die effektiven phy-
sikalischen Halbwertszeiten der gebildeten Positronenemittergemische in den verschiedenen
Materialien zu bestimmen. Die Halbwertszeit wurde nach der modifizierten Gleichung (7),

A(t) _ A(] e_)\(eﬁ,phys)td (65)

gefittet, wobei A(CF:Phys) der freie Parameter, Ay die Aktivitit am Ende der Bestrahlung
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Abbildung 6-1: Zeitabhingigkeit der nach Gleichung (65) gefitteten effektiven Halbwertszeit T' l(;g’p bys)
von dem fiir den Fit verwendeten Zeitintervall ¢4 fiir die *>C-Bestrahlungen des Wasser- und des Graphit-
phantomes (sieche Kapitel 4, Tabelle 4-1, Nr. zii und zwvii) sowie das nach dem O/C-Massenverhéltnis

gewichtete Mittel fiir menschliches Gewebe.

(CH,phyS) und

und A die Aktivitdt zum Zeitpunkt ¢y ist. Der Zusammenhang zwischen A

(eff,phys)
1/2

Halbwertszeiten wird dieses Verfahren zu einer von der Messzeit abhéngigen Halbwertszeit

(eff,phys)
Ly

ist analog zu Gleichung (64). Fiir ein Gemisch mit Nukliden unterschiedlicher

fithren. Dies wird auch im vorliegenden Fall beobachtet, siche Abbildung 6-1.
An die Teildatensétze wurde mit Gleichung (65) eine effektive Halbwertszeit fiir verschie-
dene Werte von t; angepasst. Dabei wurde gezeigt, dass bei lingeren Abklingmessungen
in beiden Phantomen eine deutlich hohere effektive Halbwertszeit bestimmt wird als bei
tqg = 40s (siehe Abbildung 6-1 und Tabelle 6.2).

Da die effektive Halbwertszeit nicht nur von der Nachlaufzeit der Messung, sondern
auch wegen der bei '2C nétigen Unterscheidung in Target- und Projektilfragmente von
der rdumlichen Position innerhalb des bestrahlten Targets abhéngt, wurden in den Phan-
tomen ROI (,,region of interest®) festgelegt, wie in Abbildung 6-2 dargestellt. Somit konnten
die von den Targetfragmenten kommenden Koinzidenzen aus den Feldern 1 von dem aus
Feld 2 kommenden Gemisch aus Target- und Projektilfragmenten separiert werden. Beim
Wasserphantom nimmt mit steigender Nachlaufzeit in ROI 2 die Halbwertszeit deutlich
zu. Grund dafiir sind die langlebigen Projektilfragmente, das heiit 'C, die sich in dieser
Region angesammelt haben. In ROI 1 ist der Anstieg nicht so deutlich, weil diese Region
durch die Targetfragmente dominiert wird. Das sind zusétzlich zu 'C auch die kiirzer
lebigen Isotope *O und '3N.

Dies wird auch in den Tiefenprofilen der Abbildung 6-2 deutlich. Die graue durchge-
zogene Linie stellt fiir einen monoenergetischen Strahl das 31-Aktivititstiefenprofil der
wihrend der Bestrahlung gemessenen Aktivitit dar, die schwarze gestrichelte das Akti-
vitdtstiefenprofil 10 — 20 min nach dem Ende der Bestrahlung. Fiir das Wasserphantom
ist eine deutliche Abnahme des Aktivitédtsniveaus im Plateaubereich, dem Feld 1, in der
Zeitspanne 10 — 20 min nach dem Ende der Bestrahlung gegeniiber dem Aktivitétsni-
veau wihrend der Bestrahlung zu beobachten. Wie oben ausgefiihrt, ist der Grund dafiir
die relative Kurzlebigkeit des ®O-dominierten Targetfragmentgemisches, das 10 min nach
dem Ende der Bestrahlung nur noch wenig zum Aktivititssignal beitragt. Im Peak, der
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Abbildung 6-2: Tiefenprofile der B1-Aktivititsverteilung in verschiedenen Targets. Die durchgezoge-
nen, grauen Linien zeigen die Aktivitdt, die wihrend der Bestrahlung gemessen wurde, die gestrichelten,
schwarzen Linien geben die Aktivitdt im Zeitraum zwischen 10 und 20 Minuten nach dem Ende der Be-
strahlung an. Der Peak am distalen Ende ist durch die langlebigen Projektilfragmente, also *'C, bedingt.
Die Targetfragmente werden entlang des gesamten Weges erzeugt. Die untere Reihe zeigt die Lage der
korrespondierenden ROI, die definiert wurden, um die Koinzidenzen rdumlich zu separieren. ROI 1 enthélt

nur Targetfragmente, ROI 2 enthélt dagegen Target- und Projektilfragmente.

hauptsichlich durch das langlebige Projektilfragment ''C gebildet wird, bleibt das Akti-
vitdtsniveau nahezu konstant.

Hingegen ist im Graphitphantom in ROI 1 nur eine geringe Abnahme der 3-Aktivitit
zwischen der Messung direkt wihrend der Bestrahlung und der Messung im Zeitintervall
von 10 bis 20min nach der Bestrahlung festzustellen, die vom Zerfall von '°C herriihrt.
Dies wird durch die in der Tabelle 6-1 angegebenen effektiven Halbwertszeiten fiir die
verschiedenen Nachlaufzeiten unterstiitzt. In beiden ROI ist eine dhnliche Zunahme der
effektiven Halbwertszeiten mit steigender Nachlaufzeit zu beobachten. Hier werden als
Target- und Projektilfragmente hauptsichlich ' C gebildet, in geringen Mengen noch '°C.
Bei Projektilfragmenten ist die Wahrscheinlichkeit fiir die Bildung von °C héher als bei
Targetfragmenten, da der zweistufige Prozess '2C — 1C —19C einen zusitzlichen Bei-
trag zum direkten 2C — 19C-Prozess liefert, der fiir Projektil- und Targetfragmente gleich
wahrscheinlich ist. Innerhalb der Fehlergrenzen ist dieser Effekt zwischen ROI 1 und ROI
2 jedoch nicht auflésbar, nur durch eine kiirzere gefittete effektive Halbwertszeit ist er
angedeutet.

Werden hingegen nur die ersten 40s nach dem Ende der Bestrahlung betrachtet, ist
der Einfluss der langlebigen Projektilfragmente auf die effektive Halbwertszeit vernachlés-
sigbar. Im klinischen Betrieb an der GSI Darmstadt stehen fiir die PET-Messung nach
dem Ende der Bestrahlung der Patienten nur eben diese 40 s Nachmesszeit zur Verfiigung
(tq = 40s).

Das Etablieren zeiteffizienter Arbeitsabldufe bei der Ionentherapie, mit dem Ziel der
intensiven Nutzung des kostspieligen Ionenstrahles, wird es auch an kiinftigen klinischen
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6.3 Bestimmung der effektiven Halbwertszeit an Patientendaten

Targetmaterial ROI Tl(?g’phys) /s|T l(?g’phys) /s Tl(?g’phys) /s|T l(?g’phys) /s
tqg =40s tq = 300s tq = 600s tqg = 1200s
Wasser 1 143 £6 162 £1 189 £1 255 +1
Wasser 2 135 £6 242 +1 336 +1 526 +1
Wasser Phantom 127+ 3 180+ 1 211+£1 325 £1
Graphit 1 152 £ 14 748 £ 19 1042 £+ 14 1180 +4
Graphit 2 147 £ 10 716 £ 13 1018 £10 1165 £ 5
Graphit Phantom 131 +5 663 =7 966 £+ 6 1136 £ 6

Tabelle 6—1: Effektive Halbwertszeiten Tl(;g’phys)7 die in den Phantomen bei der Analyse der Teildaten-
mengen als Funktion des fiir den Fit verwendeten Zeitintervalls ¢4 beginnend mit dem Ende der Patienten-
bestrahlungen. Die ROI sind in Abbildung 6-2 angegeben. Der Fehler ist zweimal die Standardabweichung
der gefitteten Parameter. ROI 'Phantom’ bedeutet, dass alle Messdaten in den Fit eingingen.

Therapieanlagen nicht erméglichen, klinische Protokolle mit deutlich langeren PET-Nach-
messzeiten aufzulegen. Wahrscheinlicher ist das Gegenteil. Deswegen sind die im Folgen-
den betrachteten klinisch-experimentellen Daten wegen dieser Einschréinkung der Messzeit
nicht fiir eine systematische experimentelle Studie zum Mechanismus des metabolisch be-
dingten Auswaschens der durch Kernreaktionen erzeugten Positronenemitter geeignet. Sie
sind aber hingegen sehr gut geeignet, um das Abklingen der Radioaktivitdt wéhrend rea-
listischer klinisch relevanter Nachmesszeiten zu bestimmen und damit Aussagen zur Zihl-
statistik von in-beam PET-Daten zu gewinnen.

Da das O/C Massenverhiltnis, wie oben schon erwihnt, im menschlichen Gewebe im
Mittel etwa 3 [EmMs94] ist, wurde aus den gefitteten Werten ein gewichtetes Mittel fiir
das Zeitintervall vom Ende der Bestrahlung bis t; = 40s berechnet. Dabei ergab sich eine
physikalische Halbwertszeit Tl(?g’phys) (40s) = (128.1 £3.3)s.

6.3 Bestimmung der effektiven Halbwertszeit an Patientendaten

Eine Beschreibung der bei der Bestrahlung gebildeten Positronenemitterverteilung ist nicht
fehlerfrei moglich, da diese dem individuellen Stoffwechsel im jeweiligen Patienten unter-
liegt. Der Verbleib der Positronenemitter wird vom lokalen Blutfluss bestimmt und von
der Fahigkeit, chemische Verbindungen einzugehen. Die zeitliche Verteilung der Positro-
nenemitter wird ferner durch die Bestrahlung beeinflusst. Dieser Einfluss kann auch fiir
einen Patienten an verschiedenen Behandlungstagen unterschiedlich sein. Zur Erfassung
und Quantifizierung solcher Prozesse erscheint das Einfiihren einer globalen effektiven
Halbwertszeit sinnvoll.

Bei jeder Patientenbestrahlung gibt es eine Nachmesszeit fiir die Positronenkamera von
40s. Diese Zeit beeinflusst den normalen Patientenbetrieb nicht, sie wird vom medizi-
nischen Personal in jedem Fall benttigt, um Zutritt zum Bestrahlungsplatz zu erlangen
und dort den Patienten zu erreichen. In dieser Zeit werden keine neuen Positronenemitter
mehr erzeugt, sie unterliegen jedoch den physikalischen Zerfallsprozessen und physiologi-
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schen Auswaschungsvorgidngen. Somit stehen die in dieser Zeit genommenen Daten fiir
eine Washout-Analyse zur Verfiigung. Durch eine Interlock-Schaltung wird gesichert, das
bei Positionsverinderung des Patienten durch Verfahren des Patiententisches oder der
Positronenkamera oder aber durch Befreien des Patienten aus der Fixiermaske die PET-
Datenakquisition sofort beendet wird.

Der Washout ist nicht iiber alle Gewebearten gleichméflig verteilt, im gut durchbluteten
Gewebe sind kiirzere effektive Halbwertszeiten zu erwarten als zum Beispiel im Knochen,
wo keine Perfusion stattfindet. Es ist in unterschiedlich gut durchbluteten Geweben eine
teilweise erheblich kiirzere effektive als physikalische Halbwertszeit zu erwarten. Auch wird
eine Abhéingigkeit der effektiven Halbwertszeit von der Gewebedurchblutung erwartet, wes-
halb es naheliegend erscheint, die effektive Halbwertszeit gewebeabhéingig zu bestimmen.

Eine Klassifizierung des Gewebes ist unter Beriicksichtigung der zur Verfiigung stehen-
den Informationen nur iiber die Elektronendichte des Gewebes moglich. Diese ist iiber ei-
ne tabellierte Abhéngigkeit vom Schwichungskoeffizienten y durch die Hounsfield-Einheit
(HU) codiert und in den Voxeln des Réntgen-Computertomogramm (CT) abgelegt, wel-
ches fiir jeden Patienten als Grundlage der Bestrahlungplanung aufgenommen wird (ver-
gleiche Kapitel 2.4). Im CT ist jedem Voxel eine Hounsfield-Einheit zugeordnet. Diese
Zahlen beschreiben die Schwéichung von Rontgenstrahlen beim Durchgang durch Materie
und werden relativ zum Schwéchungskoeffizienten p des Wassers angegeben. Sie werden

nach

Hounsfield-Einheit = MGCWC;)O — HWasser 1000 (66)
‘Wasser

berechnet. In Kombination mit den im Listenmodus gespeicherten PET-Daten wird somit
eine zeit- und gewebeabhéngige Analyse der Daten mdglich.

6.3.1 Abhingigkeit der effektiven Halbwertszeit von der Hounsfield-Einheit

Fiir jede gemessene Koinzidenz ist die zugehorige LOR bekannt. Da Flugzeitmessungen,
wie in [CREO6A] vorgeschlagen, noch nicht ausgefithrt werden kénnen, ist der Annihilati-
onsort des Positrons entlang der LOR, und damit die Hounsfield-Einheit des Voxels, in
dem die Zerstrahlung stattfand, unbekannt. Somit kann eine Beschreibung und Klassifizie-
rung nur nach den iiber alle Voxel einer LOR gemittelten Hounsfield-Einheiten erfolgen.
Es wurde fiir jede LOR eine gemittelte Hounsfield-Einheit und deren Standardabweichung
berechnet. Dabei wurden alle mit Dosis belegten Bereiche, also alle LOR, die das bestrahl-
te Volumen schneiden, beriicksichtigt. Hounsfield-Einheiten kleiner als —600 wurden als
Luft betrachtet und gingen nicht in die Berechnung ein. Die Inhomogenitét der Hounsfield-
Einheiten innerhalb einer LOR wird iiber die Standardabweichung erfasst.

Jeder Koinzidenzkanal wird so mit zwei Variablen, der mittleren Hounsfield-Einheit
HU, die sich nach
HU; > —600

67
D; >0 ( )

1 &
HU:H;HUZ-
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berechnet, und og7, der zugehdrigen Standardabweichung, nach

oy = |~ Y _(HU; — HU)? D, >0 (68)

1 S HU; > —600
N—1¢

=1
charakterisiert. Damit ergibt sich fiir jeden Patienten fiir jedes Feld ein zweidimensionales
Histogramm aller dosisbelegter LOR der Form

HU; > —600

N(HU), opv) D, >0

(69)

(Abbildung 6-3), in dem interessierende Bereiche, ROI, festgelegt werden kénnen.
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Abbildung 6-3: Zweidimensionales HU-o zu Histogramm eines Patienten-CT aller LOR, die das bestrahl-

te Volumen schneiden, wobei alle Bereiche, die mit Dosis belegt sind und die keine Luft ( HU > —600)

enthalten, beriicksichtigt wurden. Die im folgenden betrachteten ROI sind eingezeichnet.

Bei den hier dargestellten ROI (vergleiche Abbildungen 6-3 und 6-4) umfasst ROI 1
hauptséchlich das Gehirn und etwas Weichgewebe, ROI 11 enthélt sehr inhomogenes Gewe-
be und ROI III vorzugsweise Knochen. Zwischen den verschiedenen Patienten und Feldern
konnten keine wesentlichen Unterschiede in den Verteilungen festgestellt werden. Fiir 14
Patienten wurden alle die den jeweiligen Bedingungen fiir die betrachtete ROI geniigenden
Koinzidenzereignisse beriicksichtigt, Zeit-Aktivitdtshistogramme bestimmt und anschlie-
Bend eine effektive Halbwertszeit fiir die ROI errechnet (Abbildung 6-4). Die mittels der
oben beschriebenen Bedingungen fiir die ROI erhaltenen Teilmengen der Daten wurden
fiir eine Fraktion und einen Patienten riickprojiziert und mit dem CT iiberlagert, um einen
anatomischen Bezug herstellen zu kénnen (Abbildung 6-4).

FEine signifikante Abh#ngigkeit der effektiven Halbwertszeit von der mittleren Hounsfield-
Einheit war nicht festzustellen. Griinde dafiir sind die hohe Inhomogenitét innerhalb eines
Koinzidenzkanales, die auch durch Betrachten der Standardabweichung nur ungeniigend
wiedergegeben werden kann und die kurze zur Verfiigung stehende Nachmesszeit von 40s
nach dem Ende der Bestrahlung. Diese ist in der Grolenordnung der Halbwertszeit von
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Abbildung 6-4: Effektive Halbwertszeiten in den verschiedenen Teilregionen. Links ROI I, in der Mitte
ROI II und rechts ROI III. Um einen anatomischen Bezug der im Histogramm festgelegten Bereiche her-
stellen zu kénnen, wurden die Koinzidenzen beispielhaft fiir einen Patienten riickprojiziert und mit dem
CT {iberlagert.

10, aber deutlich kiirzer als die Halbwertszeit der beiden hiufigsten Positronenemitter
1C und 0. Eine verlisslichere Messung der lingeren Zerfallskomponenten erfordert ei-
ne deutliche Verldngerung der PET-Messung nach der Behandlung, was aber wie oben
beschrieben, weder fiir den klinischen Ablauf akzeptabel noch dem Patienten zumutbar
ist. Die Standardabweichung beschreibt zudem nur die Inhomogenitéit der Hounsfield-
Einheiten und lasst nur beschrinkt Riickschliisse auf den jeweiligen Gewebetyp zu. Eine
Moglichkeit zur genaueren Bestimmung der effektiven Halbwertszeit ist die Verbesserung
der Detektorkonfiguration, die zu einer hcheren Zihlrate fiihrt.

Aus den Daten wurde eine effektive, nach der Haufigkeit des Auftretens der verschie-
denen LOR gewichtete globale Halbwertszeit von Ti /5 = (75.4 + 2.5) s errechnet. Nach
Gleichung (63) folgt daraus unter Beriicksichtigung der zuvor bestimmten effektiven phy-
sikalischen Halbwertszeit Tl(?g’phys) = 128.1s eine biologische Halbwertszeit von le/igl =
(182.8 4+ 21.3) s. Diese biologische Halbwertszeit wurde in die Vorausberechnung der Po-
sitronenemitterverteilung [PON04] eingearbeitet. Dabei wird die biologische Halbwertszeit
jedoch nur wirksam, wenn der Positronenemitter in einem Voxel mit HU < 500 entstan-
den ist. Mit dieser Einschriankung bleiben Knochen vom Washout verschont, da in ihnen
keine Korperfliissigkeiten zirkulieren. Eine Implementierung dieser so gefundenen biologi-
schen Halbwertszeit zusétzlich zur physikalischen in die Vorausberechnung der Positrone-
nemitterverteilung fiithrt in einigen Féllen zu einer verbesserten Anpassung der simulierten

Positronenemitterverteilung an die Messung, sieche Abbildungen 6-5 und 6-6.
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Dosisintervall Tl(?g) /s TI%OI) /s
/ %o
0-100 732+05 | 170.8 £ 8.6
0-50 72.8£1.1 | 168.6 = 11.6
0-90 71.8+0.6 | 163.2+£8.5
50-100 73.8+0.7 | 1741+£94
90-100 79.5+1.8 | 209.5 +21.3

Tabelle 6—2: Effektive und daraus nach Gleichung (63) berechnete biologische Halbwertszeiten fiir die
verschiedenen Dosisbereiche, wobei die in den Phantomexperimenten ermittelte physikalische Halbwertszeit
(siehe Kapitel 6.2) benutzt wurde. Der Grofitfehler wurde nach Gleichung (70) berechnet.

6.3.2 Abhingigkeit der effektiven Halbwertszeit von der Dosis

Die in Abschnitt 6.3.1 vorgestellten Auswahlkriterien wurden verfeinert, um den Washout
in Abhéngigkeit von der applizierten Dosis zu untersuchen. Alle Prozentangaben fiir die
Dosis beziehen sich hier auf die Maximaldosis im bestrahlten Feld. Fiir die Bereiche
50 — 100 % und 90 — 100 % wurden LOR ausgewertet, die mindestens 10 Voxel mit ei-
ner Dosis im betrachteten Dosisbereich schneiden. Fiir 0 — 50 % und fiir 0 — 90 % wurden
jeweils Schwellen festgelegt und jeder Koinzidenzkanal, der diesen Bedingungen geniigte,
in die Auswertung einbezogen. LOR, die nur Luft enthielten, wurden nicht betrachtet.

Daten von 50 Patienten wurden in die Auswertung einbezogen, wobei jedoch nur die
Messungen Beriicksichtigung fanden, bei denen die PET Messung nicht vorzeitig beendet
wurde, das heifit, wo die Nachmesszeit 40 s betrug. Der Fehler wurde als Grofitfehler nach
Gleichung (70) berechnet, wobei u der Grofitfehler ist und o(\) die bei dem Fit erhaltene
Standardabweichung der Zerfallskonstanten.

oA

Cu(N) = l;—f 20 (N). (70)

=]

Die Ergebnisse sind in Tabelle 6-2 dargestellt. Im Dosisbereich D > 90% wurde ei-
ne hohere effektive Halbwertszeit ermittelt als im Bereich niedrigerer Dosis. Dies kénnte
ein Hinweis fiir eine schlechte Durchblutung im Inneren des Tumors sein und ein damit
reduziertes Auswaschen der Positronenemitter. Werden in der Vorhersage der Positronene-
mitterverteilung statt einer globalen effektiven biologischen Halbwertszeit dosisabhéngige
biologische Halbwertszeiten beriicksichtigt, kann das zu einer nochmaligen Verbesserung
der Anpassung an die Messung fithren, wie in den Abbildungen 6-5 und 6-6 dargestellt.

6.3.3 Veridnderung der effektiven Halbwertszeit wihrend der fraktionierten
Bestrahlung

Die vorhandenen Daten wurden auch hinsichtlich einer mit in-beam PET messbaren Reak-
tion des Gewebes auf die Bestrahlung hin ausgewertet. Besonders interessierte die Frage,
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Abbildung 6-5: Iso-Aktivititslinien mit dem Patienten-CT iiberlagert, die Linien stehen fiir 5, 15,...95 %.
(A) ist die Messung, (B) die Vorausberechnung ohne Beriicksichtigung des Washouts, (C) die Vorhersage
mit einer globalen biologischen Halbwertszeit und (D) die Priadiktion unter Beachtung einer dosisabhin-
gigen biologischen Halbwertszeit. Bei Beriicksichtigung einer globalen Halbwertszeit kommt es zu einer
verbesserten Nachbildung der gemessenen Verteilung. Bei einer dosisabhéngigen Beachtung der biologi-
schen Halbwertszeiten wird die Anpassung an die Messung nochmals verbessert. Die Kreise zeigen die
Regionen an, in denen es durch das Einbeziehen des Washouts in die Vorausberechnung zu Verbesserungen

der Anpassung kam.

Abbildung 6-6: Iso-Aktivititslinien mit dem Patienten-CT iiberlagert, die Linien stehen fiir 5, 15,...95 %.
(A) ist die Messung, (B) die Vorausberechnung ohne Beriicksichtigung des Washouts, (C) die Vorhersage
mit einer globalen biologischen Halbwertszeit und (D) die Priadiktion unter Beachtung einer dosisabhin-
gigen biologischen Halbwertszeit. Bei Beriicksichtigung einer globalen Halbwertszeit kommt es zu einer
Verbesserung der Nachbildung der gemessenen Verteilung und der Reichweiteabschétzung, bei einer dosi-
sabhéngigen Halbwertszeit wird die Anpassung an die Messung nochmals verbessert. Die eingezeichnete
Linie soll die Reichweite verdeutlichen, der Kreis weist auf eine Region hin, wo es durch das Einbeziehen

des Washouts zu einer verbesserten Anpassung der Vorausberechnung an die Messung kam.
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6.3 Bestimmung der effektiven Halbwertszeit an Patientendaten
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Abbildung 6-7: Einfluss der Behandlungszeit auf die effektive Halbwertszeit in den verschiedenen Dosis-
bereichen. In der oberen Reihe sind die riickprojizierten Koinzidenzen fiir eine Fraktion eines Patienten
beispielhaft dargestellt und dem CT {iberlagert, links 0 — 90 % und rechts 90 — 100 % Dosisbereich, in der

unteren Reihe sind die fraktionsabhéngigen effektiven Halbwertszeiten dargestellt.

AT(CH)
Dosisintervall / % A%; (s / Fraktion)
0- 100 —0.34 £0.15
0-50 —0.20 £0.20
0-90 —0.25+£0.16
50 -100 —0.39 £0.19
90 -100 —0.62 £0.37

Tabelle 6—3: Anstiege der Ausgleichsgeraden der effektiven Halbwertszeiten als Funktion der Fraktions-
nummer Ny. Der angegebene Fehler ist die doppelte Standardabweichung.

ob das Tumorgewebe auf die fraktionierte Bestrahlung reagiert. Es wurden die Daten von
50 Patienten ausgewertet. Messungen mit weniger als 40 s Nachmesszeit wurden verworfen.
Somit variierte die Anzahl der Patienten pro betrachteter Fraktion zwischen 38 und 50. Es
wurde eine generelle Abnahme der effektiven Halbwertszeit im Verlaufe der fraktionierten
Bestrahlung festgestellt. Obwohl es innerhalb der statistischen Unsicherheiten bei einer
Irrtumswahrscheinlichkeit von 5% nicht signifikant ist, erscheint es doch offensichtlich,
dass die Abnahme von Tl(?g) im Bereich der hohen Dosis (90 — 100 %) deutlicher ist als fiir
Volumina in denen eine geringere Dosis appliziert wurde. Die Neigungen der Anstiegsge-
raden sind in Abbildung 6-7 und Tabelle 6-3 abgebildet, beziechungsweise angegeben. Die
wahrscheinlichste Erkliarung fiir diesen Effekt ist Reoxygenierung [HER06]. Dies kann als
Antwort des Tumors auf die Bestrahlung verstanden werden, die Durchblutung verbessert
sich.
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6 In-beam PET Messungen biologischer Halbwertszeiten bei 2C-Bestrahlungen

6.4 Zusammenfassung

Die in der Nachmesszeit von 40 s aufgenommenen PET-Daten zeigen, dass innerhalb die-
ser Zeitskala praktisch keine nennenswerte Unterscheidung des Washouts der bei 2C-
Bestrahlungen gebildeten Positronenemitter nach Gewebetypen moglich ist. Dies liegt zum
einen an der hohen Inhomogenitéit innerhalb einer LOR, die zum einen grofle Dichteun-
terschiede, zum anderen verschiedene Gewebetypen meint, die auch durch die Hounsfield-
Finheit nur ungeniigend beschrieben werden. Eine Beschrinkung der analysierten Koinzi-
denzen auf weniger inhomogene Bereiche, das heifit durch Einschrinkung zu niedrigeren
Standardabweichungen fithrt zu einer inakzeptabel schlechten Statistik fiir die in-beam
PET-Daten. Zum anderen ist die in der zur Verfiigung stehenden kurzen Nachmesszeit
bestimmte effektive Halbwertszeit von dem kurzlebigen Projektilfragment °C dominiert.
Jedoch wurde eine signifikante Abhéngigkeit der effektiven Halbwertszeit vom betrachte-
ten Dosisbereich festgestellt. Die im Hochdosisbereich (D > 90 %) beobachtete léngere
effektive Halbwertszeit konnte auf eine schlechtere Durchblutung des Tumors hinweisen.

Eine Abnahme der effektiven Halbwertszeit iiber die Gesamtbehandlungszeit, das heif3t
iiber die verschiedenen Fraktionen, wurde ermittelt. Obwohl der Effekt deutlich erscheint,
ist er bei einer Irrtumswahrscheinlichkeit von 5 % nicht signifikant. Die hier gezeigten Re-
sultate zu den effektiven Halbwertszeiten stimmen gréflenordnungsméflig mit den Daten
von Mizuno et al. [M1z03] iiberein, wo im Hasenoberschenkel und -gehirn Zeitkonstan-
ten grofler 100s fiir den Washout gemessen wurden. Wenn in-beam PET-Messungen auf
Messzeiten kleiner als 100 s beschrénkt werden kénnen, sollte sich somit der gewebeabhén-
gige Einfluss des Washouts auf die rdumliche Verteilung der Positronenemitter deutlich
vermindern. Davon kann eine bessere Ubereinstimmung der gemessenen und simulierten
Verteilungen erwartet werden.

Auch wird es dann denkbar, statt wie bisher eine manuelle Inspektion und Bewertung
der Daten vorzunehmen, einen automatisierten Vergleich der Verteilungen durchzufiithren
und Abweichungen zwischen dem Bestrahlungsplan und der applizierten Dosis zu quanti-
fizieren [ENG04B], [PARO4]. Dies kann an der derzeit einzig existierenden in-beam PET-
Anlage an der GSI Darmstadt jedoch nicht iiberpriift werden, da nach den Parametern
dieser Anlage eine Bestrahlung zwischen 3 und 10 min dauert.

Neue, im Bau befindliche Ionentherapieanlagen wie das Heidelberger Ionentherapiezen-
trum (HIT) werden auf kurze Behandlungszeiten optimiert, indem durch einen héheren
Teilchenfluss die typischen Behandlungszeiten unter einen Mittelwert von 100s sinken
werden [HABO6]. Diese Entwicklung kann jedoch nur zu einer Verbesserung der in-beam
PET-Bildgebung fiihren, wenn zukiinftige in-beam PET-Installationen eine gegeniiber der
GSI Installation [ENG0O4B] deutlich erhohte Nachweiswahrscheinlichkeit haben. Dies erfor-
dert auch eine grofiere Raumwinkelabdeckung, wie es in [CREO5] und [CRE06B] ausgefiihrt
wird.
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7 Zusammenfassung
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7 Zusammenfassung

Das Hauptziel einer Strahlentherapie, die moglichst vollstandige Vernichtung des Tu-
morgewebes bei einer héchstmoglichen Schonung des umliegenden Gewebes und der Ri-
sikoorgane, kann mit Kohlenstoffionen besser als mit Elektronen oder Gammastrahlung
erreicht werden. Ionen haben ein inverses Tiefen-Dosisprofil, sie geben einen Grofiteil ihrer
Energie am Ende ihres Weges durch Materie ab. Dieses Energieabgabeverhalten, die wohl
definierte Reichweite und die erhohte biologische Wirksamkeit im Tumor prédestinieren
zum Beispiel Kohlenstoffionen fiir die Behandlung inoperabler, gegen konventionell einge-
setzte Strahlung resistenter Tumoren. Allerdings fithren diese Eigenschaften der Strahlung
auch dazu, dass Veréinderungen der Dichte der Materie im Strahlweg zu einer Verschiebung
des Maximums der Energieabgabe und damit zu einer deutlichen Veréinderung der Dosis-
verteilung fithren. Ein Monitoring der reichweitesensitiven Ionenbestrahlungen ist somit
erforderlich.

Die Positronen-Emissions-Tomographie (PET), die normalerweise dazu benutzt wird,
die Verteilung eines injizierten Positronenemitters im Gewebe zu bestimmen, kann hier ein-
gesetzt werden. Durch Kernreaktionen der einfliegenden Kohlenstoffionen mit Atomkernen
des Gewebes kommt es zur Erzeugung von Positronenemittern, die iiber ihren Zerfall mit
dem an der experimentellen Therapieanlage an der Gesellschaft fiir Schwerionenforschung
installierten in-beam PET-Scanner nachgewiesen werden kénnen. Da die Dosisverteilung
und die erzeugte Aktivitédtsverteilung durch verschiedene physikalische Prozesse bedingt
sind, ist ein direkter Vergleich der PET-Messung mit der von den Arzten und Medizinphy-
sikern festgelegten Dosisverteilung nicht moéglich. Aus der Dosisverteilung und dem Zeit-
ablauf der Bestrahlung wird eine Vorhersage der Aktivitéitsverteilung berechnet, die dann
mit der Messung verglichen wird. Auf der Grundlage dieses Vergleiches ist die in-beam
PET-Methode in der Lage, wéhrend der Behandlung Reichweiteabweichungen im Patien-
ten, Ungenauigkeiten in der Positionierung und auch Fehler im physikalischen Strahlmodell
aufzuzeigen.

Trotz einer guten Anpassung der in der Vorausberechnung verwendeten physikali-
schen Modelle an die Realitit kommt es zu Abweichungen, die nicht mit einer ungenau-
en Dosisapplikation begriindbar sind. Diese sind zum grofiten Teil durch die metaboli-
schen Vorginge im Patienten bedingt, an denen die Positronenemitter teilnehmen. Diese
Washout-Prozesse sind zwischen verschiedenen Patienten und verschiedenen Behandlungs-
tagen nicht reproduzierbar. Im Rahmen der vorliegenden Arbeit wurde eine Quantifizie-
rung des Washouts in Abhéngigkeit verschiedener Parameter vorgenommen, deren Bertick-
sichtigung zur Verbesserung der Vorausberechnung fiihrt.

Um eine flexiblere Positionierung des Patienten am raumfesten Bestrahlungssystem
der GSI zu ermoglichen, wurde an der GSI ein Bestrahlungsstuhl entwickelt. Um auch bei
der Bestrahlung sitzender Patienten eine in-beam PET-Messung zu ermoglichen, sind die
beiden Detektor-Einheiten der PET-Kamera um die Strahlachse drehbar. Durch die hohe
Eigenmasse der Detektoren kommt es jedoch zu Deformationen der idealen Kreisbahn. Um
eine ortsgenaue Rekonstruktion der Daten zu ermdglichen, miissen diese Deformationen
quantifiziert und korrigiert werden. Dies war ein weiteres Anliegen dieser Arbeit.
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Das wichtigste Ziel der vorliegenden Dissertation jedoch war, die in-beam PET-Methode
auf neue Ionensorten zu erweitern. Es wurde gezeigt, dass die in-beam PET-Methode
auch fiir *He-Bestrahlungen angewendet werden kann. Dafiir wurden Experimente an ei-
nem 3He-Strahl durchgefiihrt. Die Aktivititsausbeute ist bei gleicher applizierter Dosis
etwa dreimal so hoch wie bei '2C-Bestrahlungen. Die erreichbare Reichweite-Auflésung
ist kleiner als 1 mm. Bei der Bestrahlung eines inhomogenen Phantoms wurde gezeigt,
dass ein Kontrast zwischen verschiedenen Materialien auflosbar ist. Aus den experimentell
bestimmten Reaktionsraten wurden Wirkungsquerschnitte fiir zu Positronenemittern fiih-
rende Reaktionen abgeschiitzt. Die in den *He-Experimenten genommenen Daten wurden
denen in Kohlenstoff-Ionen-Experimenten gewonnen sowie Literaturdaten fiir Protonen-
bestrahlungen gegeniibergestellt. Ein Vergleich mit den Rechnungen des Simulationspro-
grammes SHIELD-HIT erfolgte. Eine Zusammenstellung von Wirkungsquerschnittsmodel-
len und die aufgestellten Anforderungen an ein fiir in-beam PET verwendbares Simulati-
onsprogramm sind vorbereitend fiir weitere Arbeiten.
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