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1 Einleitung

Die Strahlentherapie mit radioaktiven Augenapplikatoren ist die Standardtherapie
für eine große Gruppe von Tumoren des Auges [1]. Allerdings wird es bei 10 - 20 %
der mit einem Augenapplikator behandelten Patienten im Anschluss nötig, das be-
fallene Auge zu entfernen. Gründe dafür sind ein erneutes Tumorwachstum oder
Spätkomplikationen als Folge der Therapie [2, 3, 4]. Das Ziel physikalischer For-
schung auf diesem Gebiet ist zum einen die Kenntnis der Dosisverteilung der Augen-
applikatoren zu verbessern, um so durch eine genauere Therapieplanung und bessere
Datenlage die medizinische Forschung zur Wirkung der Therapie voran zu treiben
und Unterdosierungen, die zum Versagen der Therapie führen können, zu vermeiden.
Zum anderen soll durch die Weiterentwicklung der eingesetzten Augenapplikatoren
die im gesunden Gewebe außerhalb des Tumors verabreichte Dosis reduziert werden.
Dies soll zu einer Verringerung von Nebenwirkungen beitragen.
In dieser Arbeit wird ein neuer Augenapplikator, ein so genannter ”Binuklidapplika-
tor”, entwickelt. Mit diesem neuen Applikator sollen Augentumoren mit einer Höhe
zwischen etwa 6 und 10 mm bestrahlt werden. Diese Tumoren werden in der Regel
nicht mehr mit 106Ru-Applikatoren behandelt, weil man wegen der hohen Dosis in
der Sklera erhöhte Nebenwirkungsraten befürchtet. Gleichzeitig ist bekannt, dass
125I-Applikatoren aufgrund schwächerer Dosisgradienten größere Bereiche gesunden
Augengewebes mit niedriger Dosis bestrahlen, als dies bei 106Ru-Applikatoren der
Fall ist. Der neue Applikator enthält als Strahlungsquellen sowohl 125I-Seeds als
auch einen 106Ru-Augenapplikator und orientiert sich damit am Vorbild eines von
Flühs et al. entwickelten Binuklidapplikators [5]. Die Idee hinter dem Einsatz beider
Nuklide in einem Augenapplikator, ist die Vorteile der beiden Nuklide zu vereinen,
steilere Dosisgradienten und höhere Reichweite. Dabei soll allerdings die Dosimetrie
des neuen Binuklidapplikators gegenüber dem von Flühs et al. entwickelten Binuk-
lidapplikator vereinfacht werden und ein kompakteres Design gefunden werden.
Ein weiterer Schwerpunkt dieser Arbeit ist die Charakterisierung eines vielfach zur
Dosimetrie von Augenapplikatoren eingesetzten Plastikszintillators [6, 7, 8] bezüglich
der Energieabhängigkeit seines Ansprechvermögens. Das zur dosimetrischen Vermes-
sung des Binuklidapplikators verwendete Plastikszintillator-Detektorsystem wurde
in vorausgegangenen Arbeiten speziell für die Dosimetrie von Augenapplikatoren
entwickelt. Es war bekannt, dass sich das Ansprechvermögen der Plastikszintillator-
detektoren für die niederenergetische γ-Strahlung von 125Jod und die hochenergeti-
sche β-Strahlung von 106Ruthenium deutlich unterscheidet. Allerdings bestand Un-
klarheit über das Ausmaß der Energieabhängigkeit und über ihre Ursachen [9]. Ein
besseres Verständnis der Energieabhängigkeit der verwendeten Plastikszintillatoren
ist auch von allgemeinerem Interesse, weil sie vielfach als Dosimeter im Energiebe-
reich medizinischer Röntgenanwendungen untersucht werden und die Kenntnis ihrer
Energieabhängigkeit eine Voraussetzung für ihren korrekten Einsatz ist.
Kapitel 2 geht auf den medizinischen Hintergrund der Arbeit ein. In Kapitel 3 wer-
den dann die physikalischen Grundlagen der Dosimetrie kurz diskutiert. Kapitel 4
widmet sich dem verwendeten Dosimetriesystem.
Kapitel 5 befasst sich mit der Energieabhängigkeit des Ansprechvermögens von Plas-
tiszintillatoren und mit der Kalibrierung des vewendeten Detektorsystems.
In Kapitel 6 werden Monte Carlo-Simulationen etablierter Applikatormodelle be-
schrieben. Sie dienen dem Vergleich mit der Dosisverteilung des neu entwickelten
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Binuklidapplikators in Kapitel 8.
In Kapitel 7 wird die Entwicklung und der Aufbau des neuen Binuklidapplikators
beschrieben. Es wird die dosimetrische Vermessung des Binuklidapplikators beschrie-
ben und auf die Therapieplanung für die Bestrahlung eines Augentumors eingegan-
gen. Es werden Monte Carlo-Simulationen des Binuklidapplikators vorgestellt und
diskutiert.
In Kapitel 8 werden die verschiedenen Applikatortypen hinsichtlich ihrer Dosisvertei-
lung und der Dosisverteilung im Auge in unterschiedlichen Behandlungssituationen
verglichen und Vorteile in der Dosisverteilung des Binuklidapplikators aufgezeigt.
Kapitel 9 enthält eine Zusammenfassung der wichtigsten Ergebnisse.
Diese Arbeit wurde im Rahmen der DFG-Projekte EI869/1-1 und EI869/1-3 ange-
fertigt und behandelt Teilaspekte dieser Projekte.
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2 Medizinischer Hintergrund

2.1 Therapie von Augentumoren

Es gibt eine Reihe verschiedener Tumorerkrankungen, die am oder im Auge auf-
treten. Aderhautmelanome sind mit ca. 0,6 bis 0,7 Neuerkrankungen pro 100.000
Einwohner, pro Jahr [10] der häufigste primäre Tumor des Auges, allerdings im
Vergleich zu anderen Tumorerkrankungen, wie beispielweise Brustkrebs (55 Neu-
erkrankungen pro 100.000 Einwohner, pro Jahr [11]), immernoch sehr selten. An-
dere Tumoren des Auges sind zum Beispiel Retinoblastome, die fast ausschließlich
im frühen Kindesalter auftreten, Iris- und Ziliarkörpermelanome, vaskuläre Tumo-
ren, Metastasen von Tumoren aus anderen Körperregionen, sowie die gutartigen
Hämangiome. Nimmt man die Neuerkrankungen an den anderen Tumoren des Au-
ges hinzu, so ist in Deutschland mit ungefähr 1.000 Patienten im Jahr zu rechnen
[10].
Das Ziel der Behandlung eines Augentumors ist es, den Primärtumor unschädlich
zu machen, das heißt ihn am Weiterwachsen zu hindern oder zur Rückbildung zu
bringen und die Bildung von Metastasen zu verhindern. Wahrscheinlich hat ein Teil
der Tumoren zum Zeitpunkt der Behandlung jedoch bereits begonnen, Metastasen
zu bilden [12] und diese Entwicklung ist durch eine lokale Therapie des Augentu-
mors nicht mehr rückgängig zu machen. Wenn möglich soll bei der Behandlung das
Auge und die Sehkraft erhalten werden. Die Wahl der Behandlungsmethode richtet
sich dabei nach der klinischen Erscheinung des Tumors, Lage und Größe, eventu-
ell Histologie sowie den Wünschen und der Verfassung des Patienten. Es stehen
eine ganze Reihe von Behandlungsmöglichkeiten zur Verfügung, zum Beispiel die
chirurgische Entfernung des Tumors (Endoresektion) oder des Auges (Enukleation),
medikamentöse Therapien, Strahlentherapie mit Protonen, stereotaktische Strah-
lentherapie mit Photonen oder Brachytherapie mit Augenapplikatoren. Für kleine
Tumoren kommt auch Abwarten unter regelmäßiger Kontrolle und Laser- oder Kryo-
koagulation in Frage.
Für weitergehende Informationen zur Diagnose und Therapie von Augentumoren, sei
auf das von P. K. Lommatzsch herausgegebene Buch “Ophtalmologische Onkologie”
[13] verwiesen.

2.2 Brachytheraphie von Augentumoren

Zur Zeit ist die Brachytherapie mit radioaktiven Augenapplikatoren die empfohle-
ne Behandlungsmethode für die meisten Tumoren des Auges. Ausgenommen davon
sind Tumoren mit beträchtlichem extraokularem Wachstum (>5 mm) und blinde,
schmerzhafte Augen sowie solche ohne Hell-Dunkel-Sehen [1].
Der Augenapplikator wird in einer Operation unter lokaler Betäubung oder Vollnar-
kose in die Augenhöhle eingeführt und unter dem Tumor auf der Sklera festgenäht.
Abbildung 1 zeigt ein Auge mit einem aufgebrachten Augenapplikator. Danach ver-
bleibt der Applikator für einige Tage bis zu ca. 2 Wochen auf dem Auge und wird
dann in einer weiteren Operation wieder entfernt. Es stehen verschiedene Typen von
Augenapplikatoren zur Verfügung. Dabei handelt es sich stets um eine Kalotte mit
Vorrichtungen zum Aufnähen auf das Auge, die auf ihrer konkaven Seite das radio-
aktive Material trägt und zur konvexen Seite hin die Strahlung mehr oder weniger
gut abschirmt.
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Abbildung 1: Schematische Zeichnung eines Auges mit Tumor und Applikator. Die
wichtigsten Augenstrukturen sind ebenfalls benannt. Als Ora Serrata bezeichnet
man die kreisrunde Übergangslinie von der Retina zum Ziliarkörper. Der Äquator
teilt das Auge in eine vordere und eine hintere Hemisphäre.

Abbildung 2 zeigt zwei gebräuchliche Typen von Augenapplikatoren. Links darge-
stellt sind verschiedene Augenapplikatoren, die das Radionuklid 106Ruthenium ent-
halten, unter anderem auch ein Applikator mit einem Ausschnitt, der es ermöglicht
den Applikator auch dann noch unter dem Tumor zu platzieren, wenn der Tumor nah
am Sehnerv wächst. 106Ru ist ein β-Strahler mit einer Halbwertszeit von 373,6 Tagen
und zerfällt mit einer Maximalenergie von 39,4 keV und einer mittleren Energie von
10,0 keV zu 106Rhodium. Die beim 106Rh-Zerfall freigesetzte Strahlung ist die thera-
peutisch wirksame Strahlung von 106Ru-Augenapplikatoren. 106Rh ist ebenfalls ein
β-Strahler und zerfällt mit einer mittleren Energie von 1,41 MeV und einer Ma-
ximalenergie von 3,54 MeV zu 106Palladium. 106Rh besitzt eine Halbwertszeit von
29,8 Sekunden. Bei einem Teil der 106Rh-Zerfälle entsteht zuerst ein angeregter Zu-
stand von 106Pd und es werden beim Übergang in den Grundzustand γ-Quanten
freigesetzt. Die beiden am häufigsten vorkommenden γ-Energien sind 512 keV (20 %)
und 622 keV (9,9 %).
Auf der rechten Seite ist ein typischer Augenapplikator zum Aufbringen von 125Jod-
Seeds abgebildet. 125I ist ein γ-Strahler mit einer Halbwertszeit von 59,4 Tagen. 125I
zerfällt durch Elektronen-Einfang in einen angeregten Zustand von 125Te und dann
über einen γ-Zerfall mit einer Maximalenergie von 35,5 keV und einer mittleren
Energie von 28,4 keV in den Grundzustand von 125Te. Die Lücke in der Elektronen-
schale wird durch die Emission weiterer Röntgenquanten oder durch Auger-Emission
gefüllt. Mehr zum Aufbau der 125I -Seeds findet sich in Abschnitt 5.8 und Einzel-
heiten zum Aufbau der beiden Applikatortypen finden sich in den Abschnitten 6.1
und 6.2.

Obwohl Aderhautmelanome nicht die einzigen mit radioaktiven Augenapplikato-
ren behandelten Tumoren des Auges sind, soll in diesem Abschnitt vor allem ihre
Therapie beschrieben werden. Viele Aspekte gelten genauso für andere Tumoren des
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Abbildung 2: Verschiedene Augenapplikatoren. (1) bis (3): 106Ru-Augenapplikatoren
in verschiedenen Größen und mit einem Ausschnitt für den Sehnerv (2). (4) bis (6):
ein zerlegter COMS-Applikator, bestehend aus einer Silikonschablone (4), gefüllt mit
125I-Seeds (5) und einer Trägerkalotte (6). (Abbildung nachgedruckt mit freundlicher
Genehmigung von Eckert & Ziegler BEBIG GmbH.)

Auges, vor allem die Dosierung kann sich aber unterscheiden.
Nachdem die Brachytherapie als Behandlungsmethode ausgewählt wurde, umfasst
die Therapieplanung vor allem die Auswahl eines geeigneten Augenapplikators und
die Festlegung der Dosis in einem bestimmten Dosierungspunkt, meist dem Tu-
morapex oder in der Sklera. Danach wird die Liegedauer berechnet, die zum Er-
reichen dieser Dosis nötig ist. In den meisten Fällen beruht diese Berechnung auf
der Tiefendosiskurve des ausgewählten Applikators, wie in Kapitel 7.4 für den Bi-
nuklidapplikator beschrieben. Dabei geht man im Allgemeinen davon aus, dass der
Punkt der Tiefendosiskurve, welcher der Applikatoroberfläche am nächsten liegt, die
höchste im gesamten Zielvolumen auftretende Dosis repräsentiert und der Punkt in
der Tiefe der Tumorspitze die niedrigste im gesamten Zielvolumen auftretende Do-
sis. Weiterhin gibt es auch einige kommerziell erhältliche Planungsprogramme, wie
zum Beispiel den “Eye Plaque Simulator” [14, 15].

Im Allgemeinen werden in der Strahlentherapie die im ICRU Report No. 50 [16]
geprägten Begriffe für die verschiedenen Volumina im bestrahlten Gebiet verwendet.
Als GTV (Gross Tumor Volume) bezeichnet man die Bereiche, die sichtbaren oder
tastbaren Tumor enthalten und/oder Bereiche in denen sich mit anderen Metho-
den Tumor nachweisen lässt. Das Klinische Zielvolumen oder CTV (Clinical Target
Volume) enthält das GTV plus eventuell Bereiche in denen mikroskopische Tumor-
einwüchse vermutet werden. Das CTV soll mit der verschriebenen Dosis behandelt
werden. Um die zu erreichen, konstruiert man oft ein Planungszielvolumen oder
PTV (Planning Target Volume), welches zusätzlich zum CTV noch einen Sicher-
heitssaum enthält, der sicherstellen soll, das das CTV unter realen Bedingungen mit
der verschriebenen Dosis behandelt wird und deshalb Positionierungs- und Dosie-
rungsunsicherheiten und mögliche Bewegungen der Strahlenquelle relativ zum CTV
berücksichtigt. Außerdem gibt es noch das bestrahlte Volumen (Treated Volume),
das Volumen welches mit mindestens der zum Erreichen des Behandlungziels nötigen
Dosis bestrahlt wird. Es gibt zwar bisher keinen ICRU Report, der sich speziell mit
der Therapie von Augentumoren beschäftigt, allerdings sind einige Besonderheiten,
wie die steilen Dosisgradienten, auch anderen Arten von Brachytherapie eigen. So
verzichtet der ICRU Report No. 58 [17], der sich mit der interstitiellen Brachy-
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therapie beschäftigt, zum Beispiel auf die Angabe einer mittleren Dosis im PTV.
Anzugeben ist jedoch die minimale Dosis im PTV. Auch die in der Teletherapie
üblicherweise angegebene maximale Dosis im PTV ist in der interstitiellen Bra-
chytherapie eine mit großen Unsicherheiten behaftete und medizinisch wenig aus-
sagekräftige Größe. Alternativ sollte die Größe von Hochdosisbereichen angegeben
werden.
Die meisten dieser Dosisgrößen lassen sich aus Dosis-Volumen-Histogrammen (DVH)
ablesen. In kumulativen DVHs, wie sie in Kapitel 8 benutzt werden, wird das Volu-
men, welches mindestens die angegebene Dosis erhält, aufgetragen gegen die betref-
fende Dosis. DVHs haben sich zum Vergleich verschiedener strahlentherapeutischer
Behandlungsansätze bewährt.

2.2.1 Wahl des Applikators und Dosierungsvorschriften

Der passende Applikator wird nach der Größe des Tumors an der Basis ausgewählt.
Der Durchmesser des Tumors an der Basis wird im Ultraschall entlang einer gera-
den Linie in verschiedenen Schnitten gemessen und dabei wird der größte Tumor-
durchmesser gesucht. Danach wird auch noch der Tumordurchmesser senkrecht zur
größten Ausdehnung gemessen und ebenfalls angegeben. Diese Ergebnisse werden
abgeglichen, mit der Größe des Tumorschattens bei Durchleuchtung mit einer Kalt-
lichtquelle während der Operation zum Einsetzten des Applikators. Die Höhe des
Tumors wird ebenfalls mit Ultraschall gemessen. Die Amerikanische Gesellschaft für
Brachytherapie (American Brachytherapy Society) empfiehlt die Tumorspitze bezie-
hungsweise die Stelle mit der größten Tumordicke als Dosierungspunkt zu wählen
und bei der Planung darauf zu achten dass, die Isodosenfläche die der verschriebenen
Dosis entspricht den gesamten Tumor umschließt. Daraus abgeleitet ist die Forde-
rung, dass der Öffnungswinkel des Applikators den maximalen Tumordurchmesser
übersteigen sollte um einen tumorfreien Sicherheitssaum zu erzielen und so dem
räumlichen Verfehlen des Tumors vorzubeugen [1]. Die ESTRO (Europeen Society
for Radiotherapy & Oncology) empfiehlt die Bildung eines individuellen PTVs nach
Betrachtung der patientenspezifischen Lokalisationsunsicherheiten [18].
Die Dosis, die mindestens im Tumor appliziert werden muss um den Tumor irre-
parabel zu schädigen, heißt Tumorkontrolldosis. Es gibt jedoch in der medizinschen
Gemeinde keinen Konsens über diesen Wert und in verschiedenen Zentren wird mit
verschiedenen Annahmen gearbeitet [1]. In Tabelle 1 sind einige Werte genannt,
wie sie am UK Essen bei der Therapie mit 106Ru-Applikatoren benutzt werden und
zum Vergleich einige Werte wie sie sich in der Literatur finden lassen. Dabei be-
deutet eine Angabe wie >100 Gy, dass planmäßig genau 100 Gy gegeben werden, es
sei denn, eine der anderen Dosierungsangaben führt zu einer höheren Dosis. In die-
sem Fall kann die Dosis auch höher sein als 100 Gy. Zum Beispiel wird in Essen die
Dosis meist am höchsten Punkt des Tumors festgelegt, dem Tumorapex (vgl. Abbil-
dung 1). Wenn aber die Dosisbedingung “mindestens 700 Gy in der Sklera” zu einer
höheren Dosierung führt, als die Bedingung “mindestens 130 Gy im Tumorapex”,
dann wird stattdessen der Dosiswert in der Sklera zur Berechnung der Liegedauer
herangezogen.
Betrachtet man Tabelle 1, dann fällt zuerst auf, dass die Dosierungen keineswegs
einheitlich sind. In Essen, Ferrara, Leipzig, Liverpool, Lyon und Münster wird in
erster Linie auf den Tumorapex dosiert. Allerdings bewegen sich die Angaben für
die mindestens im Tumorapex applizierte Dosis in einem Bereich zwischen 60 Gy
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Tabelle 1: Dosierung für die Therapie von Aderhautmelanomen mit 106Ru-
Augenapplikatoren in verschiedenen Behandlungszentren.

Dosis am
Tumorapex

Dosis in der Sklera behandelte
Tumoren

Essen >130 Gy >700 Gy, <1500 Gy h<7 mm

Ferrara [19] 80-100 Gy <800 Gy ∅ <16,5 mm,
h<6 mm

Hamburg [2] 50-690 Gy
(Median 250 Gy)

272-1452 Gy
(Median 747 Gy)

keine Angabe

Helsinki [20] 15-200 Gy
(Median 100 Gy)

>700 Gy, <1500 Gy 1 mm<h<15 mm

Leiden [21] 46 % >150 Gy >400 Gy, <800 Gy h<8 mm, wenn
mögl. mit TTT*

Leipzig [22, 23] >100 Gy keine Angabe h<6 mm

Liverpool [24] >80 Gy >300 Gy h<7 mm

Lyon [25] >60 Gy keine Angabe h<7 mm

Münster [3] 150 Gy (h<7 mm) <1000 Gy keine Angabe

Stockholm [4] Apex+1 mm:
100 Gy

<1000 Gy, nach
1986: <1500 Gy

keine Angabe

* Wenn der Tumor mit TTT (Transpupilläre Thermotherapie) erreichbar war, wurde

diese zusätzlich angewendet. TTT wirkt bis zu einer Tiefe von ca. 3mm ab Tumorapex.
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(Lyon) und 130 Gy (Essen). Die Dosierung auf 100 Gy im Tumorapex + 1 mm, wie
sie in Stockholm praktiziert wird, führt zu einer ähnlichen Dosis im Tumorapex,
wie die in Essen praktizierte Dosierung auf 130 Gy. Eine Dosierungsvorschrift die
zusätzlich zur Apexdosis eine minimal in der Sklera zu erreichende Dosis vorgibt,
haben die Zentren in Essen und Liverpool. Allerdings unterscheiden sich die Werte
mit 700 Gy bzw. 300 Gy beträchtlich. Helsinki und Leiden richten ihre Dosierung
standardmäßig nach dem Wert in der Sklera, wobei in Leiden in den meisten Fällen
zusätzlich zur Bestrahlung noch Transpupilläre Thermotherapie angewendet wird.
Eine Dosis, die maximal in der Sklera appliziert werden darf, geben Essen, Ferra-
ra, Helsinki, Leiden, Münster und Stockholm an. Die angegebenen Dosiswerte lie-
gen zwischen 800 Gy und 1500 Gy. Berücksichtigt man, dass auch die Angabe einer
maximal behandelten Tumorhöhe zu einer Begrenzung der maximal in der Sklera
erreichten Dosis führt, so kommen noch Leipzig und Lyon hinzu. Die Autoren der
Veröffentlichung aus Hamburg [2] geben an, sich bei der Dosierung an die in Leip-
zig praktizierte Vorgehensweise zu halten. Bis auf die Gruppe aus Stockholm legen
alle anderen Gruppen ihrer Bestrahlungsplanung das GTV zu Grunde. Die Gruppe
aus Stockholm versieht das GTV mit einem Saum von einem Millimeter, um ein
PTV zu erhalten. Bei den anderen Gruppen ist es denkbar, dass sie die minimale
Dosis absichtlich höher wählen, als die von ihnen vermutete Tumorkontrolldosis, um
auf diese Weise ebenfalls die Ausbildung eines Sicherheitssaums zu erreichen. Dieser
Ansatz wird von der Gruppe in Essen verfolgt [26].
Für 125I-Applikatoren wird in vielen nordamerikanischen Zentren die in der “Colla-
borative Ocular Melanoma”-Studie (kurz COMS ) empfohlene Dosierung von 85 Gy
auf den Tumorapex für Tumoren ≥5 mm bzw. 85 Gy in 5 mm Tiefe für kleinere
Tumoren angewendet [27].

2.2.2 Wirksamkeit und Nebenwirkungen

Dosis-Effekt-Beziehungen für die Strukturen innerhalb des Auges und auftreten-
de Nebenwirkungen, wie zum Beispiel Strahlenretinopathie, Katarakt, Netzhauta-
blösung oder Glaskörperblutung sind nicht ausreichend erforscht [13]. Solche Werte
sind zwar aus der Teletherapie bekannt, jedoch nicht auf die Brachytherapie mit Au-
genapplikatoren übertragbar, weil sie von der Strahlenqualität und vom zeitlichen
Verabreichungs-Schema der Dosis abhängig sind. Einzelne Untersuchungen zu die-
sem Thema (z.B. [28, 29, 20]) bzw. zur Wirksamkeit unterschiedlicher Dosierungen
und zur verbleibenden Sehkraft nach der Brachytherpie (z.B. [30, 24, 31, 21, 4]) gibt
es zwar, aber die wissenschaftliche Literatur zu diesem Thema ist wegen methodi-
scher Unterschiede schwer zu vergleichen. Außerdem sind die betrachteten Patien-
tenkollektive oft klein und inhomogen. Für die Sklera wurde ein Dosisgrenzwert von
1500 Gy veröffentlicht, der nicht überschritten werden sollte [32].
Betrachtet man das Gesamtüberleben, so stellte die COMS-Studie keinen Unter-
schied zwischen der Behandlung des primären Aderhautmelanoms mit einem 125I-
Augenapplikator und der Enukleation des betroffenen Auges fest [33]. Studien mit
106Ru-Augenapplikatoren kommen zu ähnlichen Ergebnissen [34]. Was die lokale Tu-
morkontrollrate angeht, ist die Brachytherapie mit radioaktiven Augenapplikatoren
also eine ausgesprochen erfolgreiche Therapie.
Die Unterschiede in der Dosierung zwischen verschiedenen Behandlungszentren las-
sen jedoch auf Möglichkeiten zur Dosisreduktion ohne Abstriche in der Tumorkon-
trollrate schließen. Die Entwicklung besserer Augenapplikatoren im Hinblick auf eine
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Abbildung 3: Foto eines Binuklidapplikators nach Flühs et al. [5].

Dosisreduktion im gesunden Gewebe eröffnet die Hoffnung auf weniger therapiebe-
dingte Nebenwirkungen, besonders wenn gleichzeitig die Therapieplanung verbessert
wird.

2.3 Der Binuklidapplikator nach Flühs

Seit den 1990er-Jahren wird am Universitätsklinikum Essen ein Applikator einge-
setzt, der sowohl einen CCB-Applikator, als auch 125I-Seeds enthält. Dieser wurde
2004 von D. Flühs et al. unter dem Titel “The design and dosimetry of bi-nuclide
radioactive ophtalmic applicators” beschrieben [5]. Auch die Bezeichnung Binuklid-
applikator wurde damals geprägt. Zur Unterscheidung von dem im Rahmen dieser
Arbeit entwickelten Binuklidapplikator, wird dieser ältere Applikatortyp im Weite-
ren als “Binuklidapplikator nach Flühs” bezeichnet.
Am Universitätsklinikum Essen erhalten ca. 10 -15 % der Patienten die mit einem
Augenapplikator behandelt werden einen Binuklidapplikator [35]. Abbildung 3 zeigt
ein Foto eines Binuklidapplikators nach Flühs. Das Foto zeigt die konkave Innenseite
des Applikators. Der Binuklidapplikator nach Flühs besteht aus einer Trägerkalotte
aus Gold, in die ein CCB-Applikator ohne Ösen zum Annähen mit medizinischem
Silikon eingeklebt wird. Auf die Innenfläche des CCB-Applikators werden 8 125I-
Seeds in zwei konzentrischen Kreisen a 4 Seeds geklebt. Der innere Kreis hat einen
Durchmesser von 6 mm, der äußere 13,5 mm. Danach wird die Goldkalotte mit me-
dizinischem Silikon gefüllt, so dass die Silikonschicht über den Seeds möglichst dünn
ist und eine glatte Oberfläche entsteht. Der Binuklidapplikator nach Flühs ist ca.
3 mm dick. Dies stellt einen Nachteil gegenüber 106Ru-Augenapplikatoren dar, die
nur ca. 1 mm dick sind. Ein dickerer Augenapplikator ist während der Operati-
on schwieriger exakt über dem Tumor zu platzieren, besonders unter Augenmus-
keln und nah am hinteren Augenpol. Gegenüber den 125I-Augenapplikatoren vom
Typ COMS-Applikator besteht allerdings kaum ein Nachteil, sie sind mit 2,75 mm
annähernd genauso dick. Für den neu zu entwickelnden Binuklidapplikator bestand
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Abbildung 4: Tiefendosiskurven verschiedener Augenapplikatortypen bei der Be-
handlung eines 6 mm hohen Tumors.

eine Zielsetzung darin, ein möglichst dünnes Design zu finden. Mehr zum Aufbau
des Binuklidapplikators nach Flühs findet sich in Kapitel 6.3.
In Abbildung 4 sind beispielhafte Tiefendosiskurven für einen 106Ru-Applikator,
einen 125I-Applikator und einen Binuklidapplikator nach Flühs gezeigt. Anhand die-
ses Beispiels soll hier kurz die Charakteristik der unterschiedlichen Tiefendosikurven
und die Idee hinter der Kombination der beiden Radionuklide in einem Binuklid-
applikator diskutiert werden. Die Tiefendosiskurve des 106Ru-Applikators zeigt den
für einen β-Strahler charakteristischen steilen Abfall der Dosis mit zunehmender
Entfernung von der Applikatoroberfläche. Die Elektronen aus dem 106Rh-Zerfall be-
sitzen eine Reichweite von ca. 7 mm für die mittlere Energie und ca. 18 mm für die
maximale Energie im Spektrum. Jenseits der Elektronenreichweite wird nur noch
sehr wenig Dosis durch Bremsstrahlung und den γ-Anteil des 106Rh-Spektrums de-
poniert. Diese Eigenschaft ermöglicht eine sehr effektive Schonung von gesundem
Augengewebe. Die Tiefendosiskurve des 125I-Applikators ist im Vergleich deutlich
flacher. Hier fällt die Dosis mit steigender Entfernung von der Applikatoroberfläche
annähernd exponentiell ab. Die Dosis, die an der dem Tumor gegenüberliegenden
Augenseite in der Sklera (ca. bei einer Höhe von 24 mm) deponiert wird, ist um
fast zwei Größenordnung größer als für den 106Ru-Applikator. Die Tiefendosiskurve
des Binuklidapplikators nach Flühs, liegt zwischen diesen beiden Tiefendosiskurven.
Sie fällt jenseits des Dosierungspunktes in 6 mm Höhe zwar steiler ab, als die Tie-
fendosiskurve des 125I-Applikators, aber flacher als die Tiefendosiskurve des 106Ru-
Applikators.
Plant man nun die Behandlung eines Tumors mit einer anderen Höhe, so heißt dies,
dass der Schnittpunkt der drei Tiefendosiskurven in dem alle Applikatoren 100 %
Dosis deponieren nun in dieser anderen Höhe liegt. Die Tiefendosiskurven werden
dem entsprechend skaliert. Wenn man bedenkt, dass die Dosis in der Sklera unter
dem Tumor nicht beliebig hoch sein darf, ergibt sich daraus eine Einschränkung für
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die maximale Tumorhöhe, die mit den unterschiedlichen Applikatortypen behandelt
werden kann. Für 106Ru-Applikatoren liegt diese maximal behandelbare Tumorhöhe
je nach Dosierung und Applikatorgröße bei ca. 5 - 8 mm. Bei gleicher Dosierung
können mit dem Binuklidapplikator nach Flühs und mit dem 125I-Applikator höhere
Tumoren als mit dem 106Ru-Applikator behandelt werden. Der Binuklidapplikator
besitzt also gegenüber dem 106Ru-Applikator einen erweiterten Einsatzbereich und
schont dabei gesundes Augengewebe auf Grund der steileren Tiefendosiskurve besser
als ein 125I-Applikator. Diese Vorteile soll auch der neu zu entwickelnde Binuklid-
applikator besitzen, wenn möglich in größerer Ausprägung als beim Binuklidappli-
kator nach Flühs.
In Referenz [5] wird auch die Dosimetrie des Binuklidapplikators nach Flühs be-
schrieben. Bei diesem Applikator liegt ein gemischtes Strahlenfeld aus niederenerge-
tischer γ-Strahlung von 125I und hochenergetischer β-Strahlung von 106Ru vor. Weil
das verwendete Plastikszinitllator-Detektorsystem ein unterschiedliches Ansprech-
vermögen für diese unterschiedlichen Strahlungsarten besitzt, ist es nicht möglich,
das kombinierte Strahlungsfeld direkt dosimetrisch zu vermessen. Um die beiden
Anteile zu separieren, wird deshalb zuerst der einzelne 106Ru-CCB-Applikator ohne
Silikonschicht dosimetrisch vermessen. Die β-Strahlung des CCB-Applikators pas-
siert im Binuklidapplikator nach Flühs allerdings die Silikonschicht und wird dabei
sowohl vom Silikon als auch von den darin eingebetteten 125I-Seeds teilweise absor-
biert. Dieser Einfluss wird rechnerisch berücksichtigt, um den reinen 106Ru-Anteil an
der Dosisverteilung zu erhalten. Außerdem wird mit dem gleichen Detektorsystem
das gemischte Strahlenfeld vermessen. Von diesem wird der rechnerisch korrigierte
106Ru-Anteil an der Dosisverteilung abgezogen, um den 125I-Anteil zu erhalten. Die
Unsicherheit der beschriebenen Methode wird mit ±15 % (1σ) auf die Dosisleistung
der kombinierten Dosisverteilung angegeben.
Hier soll der neue Binuklidapplikator zu einer Vereinfachung führen, in dem er den
125I- und 106Ru-Anteil an der Dosisverteilung einer getrennten Messung zugänglich
macht. Von dieser Vereinfachung wird auch eine Verringerung der Messunsicherheit
erwartet.
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3 Physikalische Grundlagen

In diesem Kapitel geht es um die Wechselwirkung von ionisierender Strahlung mit
Materie und dabei speziell um die Wirkung von β-, γ- und Röntgenstrahlung. Eine
gute Einführung in die in diesem Kapitel angesprochenen Phänomene gibt zum Bei-
spiel das Buch von F. H. Attix ”Introduction to Radiological Physics and Radiation
Dosimetry”[36].
Die Größe, die am besten mit der biologischen Wirkung der Strahlung korreliert ist
die Energiedosis

D =
dE

dm
=

dE

ρdV
. (1)

Dabei ist dE die Energie, die im Massenelement dm absorbiert wird, ρ ist die Dich-
te und dV ein Volumenelement. Die Einheit der Energiedosis ist das Gray (1 Gy=
1 J/kg). Wenn es wichtig ist, in welchem Material, die Dosis deponiert wird, wird
das Material als Index angegeben, also zum Beispiel Dw für die Wasserenergiedosis.
Wasserenergiedosis ist auch meist die Bezugsgröße in der Strahlentherapie.
Die auf die Materie treffende Strahlung ist charakterisiert durch die Art der Strah-
lung und durch ihr Energiespektrum. Diese Eigenschaften bezeichnet man auch als
Strahlenqualität. Wenn man an der räumlichen und zeitlichen Dosisverteilung inter-
essiert ist, ist natürlich auch die räumliche und zeitliche Verteilung des Strahlenfeldes
von Bedeutung. Die spektrale Fluenz

Φ(E) =
dN

dE
(2)

bezeichnet die Zahl N der Teilchen einer bestimmten Energie E und beschreibt
damit das Energiespektrum.

3.1 Wechselwirkungen von Photonen mit Materie

Ein unendlich dünner Nadelstrahl von Photonen wird beim Durchgang durch Ma-
terie entsprechend dem exponentiellen Schwächungsgesetz abgeschwächt:

Φ(z) = Φ0 · e−µz (3)

Dabei ist z die durchquerte Materialdicke und µ der Gesamt-Schwächungskoeffizient.
In Abbildung 5 sind die Schwächungskoeffizienten für die verschiedenen Wechselwir-
kungen aufgetragen. Es gilt

µ = σphoto + σcoh + σincoh + σpaar. (4)

Photoeffekt
σPhoto ist der Schwächungskoeffizient für den Photoeffekt. Beim Photoeffekt überträgt
das Photon seine gesamte Energie an ein Hüllenelektron eines Atoms und löst dieses
dabei aus dem Atom. Der Photoeffekt ist stark abhängig von der Kernladungszahl
Z des Atoms

σphoto ∝ Z∼4 (5)

und deshalb stark vom Material in dem die Wechselwirkung stattfindet.
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Abbildung 5: Schwächungskoeffizienten für die verschiedenen Wechselwirkungsme-
chanismen von Photonen mit Materie in Wasser [37].

Kohärente oder Rayleigh-Streuung
σcoh ist der Schwächungskoeffizient für die kohärente Streuung. Bei der kohärenten
Streuung ändern die Photonen lediglich ihre Richtung, es wird aber keine Energie
absorbiert.

Compton-Streuung
σincoh ist der Schwächungskoeffizient für die Compton- oder inkohärente Streuung.
Bei der Compton-Streuung wird das Photon an einem Hüllenelektron gestreut und
überträgt dabei einen winkelabhängigen Teil seiner Energie auf das Photon, das im
Zuge der Wechselwirkung aus dem Atom ausgelöst wird. Der Schwächungskoeffiezient
für die Compton-Wechselwirkung ist deutlich weniger materialabhängig als der Schwä-
chungskoeffizient für den Photoeffekt.

Paarerzeugung
σpaar ist der Schwächungskoeffizient für die Paarerzeugung. Die Erzeugung eines
Elektron-Positron-Paares ist im elektrischen Feld des Atomkerns möglich, wenn für
die Energie des einfallenden Photons Eγ gilt

Eγ > 2mec
2 = 1, 022 MeV. (6)

Dabei ist mec
2 die Ruheenergie eines Elektrons oder Positrons, mit der Ruhemas-

se me des Elektrons und auch des Positrons und der Vakuum-Lichtgeschwindig-
keit c. Wenn Eγ > 4mec

2, kann die Paarerzeugung auch im elektrischen Feld eines
Hüllenelektrons stattfinden. Bei diesem Prozess wird auch ein Teil der Energie auf
das Hüllenelektron übertragen.

3.2 Wechselwirkung von Elektronen mit Materie

Obwohl es in diesem Abschnitt um die Wechselwirkung von Elektronen mit Ma-
terie geht, sind diese Prozesse auch für Photonen von Bedeutung. Die meisten
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Abbildung 6: Bremsvermögen S, Stoßbremsvermögen Scol und Strahlungsbrems-
vermögen Srad für Elektronen in Wasser [38].

Wechselwirkungsprozesse von Photonen mit Materie führen zur Freisetzung von
Hüllenelektronen, die einen Bruchteil der ursprünglichen Photonenenergie als kineti-
sche Energie tragen. Die so freigesetzten Elektronen nennt man Sekundärelektronen.
Auf diese Weise wird ein großer Teil der Energie von Photonen letztlich durch Elek-
tronen auf die Materie übertragen. Im Energiebereich unterhalb von ca. 100 keV
müssen sowohl der photoelektrische Effekt als auch Compton-Streuung bei der Ent-
stehung von Sekundärelektronen berücksichtigt werden. Darum ist das Spektrum
der Sekundärelektronen komplex und hängt nicht in einfacher Weise vom Photonen-
spektrum ab (vgl. dazu auch Abschnitt 5.2.3).
Aufgrund ihrer elektrischen Ladung wechselwirken Elektronen mit dem elektrischen
Feld der Atome in Materie und geben ihre Energie meist in sehr vielen einzelnen
Coulomb-Wechselwirkungen ab, wobei in jeder einzelnen Wechselwirkung nur we-
nig Energie übertragen wird. Der Energieverlust pro Wegstrecke wird vom Brems-
vermögen S beschrieben

dE

dx
= S = Scol + Srad. (7)

S setzt sich aus dem Stoßbremsvermögen Scol und dem Strahlungsbremsvermögen
Srad zusammen. Das Strahlungsbremsvermögen beschreibt definitionsgemäß nur Wechselwir-
kungsvorgänge die zur Entstehung von Bremsstrahlung führen, während Scol Stoß-
prozesse zusammenfasst, bei denen zum Beispiel das Absorber-Atom ionisiert oder
angeregt wird und so genannte δ-Elektronen, Auger-Elektronen oder charakteristi-
sche Röntgenstrahlung freigesetzt wird.
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3.3 Kerma

Der Begriff Kerma (von engl. Kinetic energy released per unit mass) bezeichnet die
auf geladene Sekundärteilchen übertragene Energie Etr pro Masse.

K =
dEtr
dm

=
dEtr
ρdV

(8)

In gewissem Sinne ist Kerma damit ein zur Dosis komplementärer Begriff. Für die
Dosis spielt nur die absorbierte Energie eine Rolle, unabhängig davon, wo der Ort
der ersten Wechselwirkung war, die zur Abgabe der Energie aus dem Strahlungsfeld
geführt hat. Bei der Kerma hingegen ist es egal, wo die auf die Sekundärelektronen
übertragene Energie am Ende deponiert wird, entscheidend ist nur, wo der Ort der
ersten Wechselwirkung ist.

3.4 Sekundärelektronen-Gleichgewicht

In Regionen mit Sekundärelektronen-Gleichgewicht gilt Kerma gleich Dosis. Die auf
Sekundärelektronen übertragene Energie ist also gleich der absorbierten Energie.
Da Sekundärelektronen immer eine endliche, wenn auch in vielen Fällen sehr klei-
ne, Reichweite haben, bedeutet dies, dass durch Sekundärelektronen genauso viel
Energie aus dem Volumenelement hinaus getragen wird, wie hinein. Es muss al-
so die Schwächung des Strahlenfeldes vernachlässigbar sein und Materialgrenzen
an denen sich Wechselwirkungskoeffizienten für die Sekundärelektronen produzie-
renden Prozesse ändern, müssen weit genug entfernt sein, dass von dort keine Se-
kundärelektronen den interessierenden Bereich erreichen.

3.5 Grundlagen der Dosimetrie

In der Strahlentherapie sind für verschiedene Anwendungen eine große Anzahl ver-
schiedener Detektortypen im Einsatz und es gibt nicht den einen Detektor, der für
alle Anwendungen geeignet ist. Bei der Auswahl des Detektors, muss man sich fra-
gen welche Aspekte besonders wichtig sind, wie zum Beispiel welche Ortsauflösung
man benötigt, wie groß und zeitlich stabil das Messsignal sein wird, wie wichtig eine
einfache Handhabung ist, ob sich das Energiespektrum der Strahlung in der An-
wendung ändert und man deshalb eventuell eine Energieabhängigkeit des Detektors
berücksichtigen müsste und welcher Dosisleistungbereich abzudecken ist.

Ansprechvermögen und Kalibrierfaktoren Die zu messende Größe ist Dosis
D bzw. Dosisleistung Ḋ. Der Einfachheit halber wird im Weiteren meist nur noch
von Dosis gesprochen, die Gleichungen gelten selbstverständlich analog auch für
die Dosisleistung. Gebraucht wird also ein so gennanter Kalibrierfaktor k, der das
Verhältnis zwischen Messsignal M und Dosis D beschreibt.

D = k ·M (9)

Das Messsignal M ist meist eine elektrische Ladung bzw. ein elektrischer Strom und
die betrachtete dosimetrische Größe meist die Wasserenergiedosis Dw. Für prakti-
sche Zwecke wird der Kalibrierfaktor eines Dosisdetektors oft als Produkt aus einem
Absolutkalibrierfaktor kabs, der das Verhältnis zwischen Messsignal und Dosis am

19



Tag der Kalibrierung angibt, und einer Reihe von (Korrektur-)Faktoren geschrie-
ben, die sich mit der Zeit ändern können. In Abschnitt 4.2 werden die weiteren
Faktoren beschrieben, die für die hier verwendeten Plastikszintillator-Detektoren
benutzt wurden.
Das Ansprechvermögen R eines Strahlungsdetektors ist definiert als

R = k−1 =
M

D
. (10)

Das Ansprechvermögen wird vom Funktionsprinzip des Detektors bestimmt. Ge-
messen wird eigentlich immer eine Ersatzgröße wie zum Beispiel die in einem be-
stimmten Luftvolumen erzeugten Ionenpaare bei einer Ionisationskammer oder die
Temperaturerhöhung in einem Wasserkaloriemeter. Weil die Berechnung des An-
sprechvermögens aus den Eigenschaften des Detektors schwierig ist, und diese Ei-
genschaften oft gar nicht mit der nötigen Genauigkeit bekannt sind, wird das An-
sprechvermögen eines neuen Detektor meist durch eine Kalibrierung an einer Strah-
lenquelle mit bekannter Dosisleistung oder durch Vergleich mit einem Detektor mit
bekanntem Ansprechvermögen bestimmt.

Energieabhängigkeit des Ansprechvermögens Das Messsignal eines idealen
Detektors wäre immer proportional zu D, das heißt das Ansprechvermögen wäre
stets gleich, unabhängig von der Energie der zu messenden Strahlung oder der Do-
sisleistung. Plastikszintillatordetektoren sind in dieser Hinsicht keine idealen Detek-
toren. Ihr Ansprechvermögen ist zwar in einem sehr großen Bereich unabhängig von
der Dosisleistung, was eine sehr wichtige Eigenschaft für einen Detektor in der Bra-
chytherapie ist, aber nicht unabhängig von der Energie der einfallenden Strahlung.
Diese Energieabhängigkeit lässt sich jedoch beherrschen, wenn man sie kennt und
berücksichtigt.
Außerdem können Detektoren zur Anzeige unterschiedlicher dosimetrischer Größen
kalibriert sein. In dieser Arbeit sind das Luftkerma (engl. air kerma) Ka, Wasser-
energiedosis Dw oder die Dosis im Szintillatorvolumen Ddet. Das die verschiedenen
dosimetrischen Größen betreffende Ansprechvermögen wird mit dem Buchstaben R
bezeichnet und die betreffende dosimetrische Größe als Index geschrieben, z.B. RDw

für das Ansprechvermögen bezüglich Wasserenergiedosis. Diese Ansprechvermögen
können ineinander umgerechnet werden, z.B. kann RDw geschrieben werden als

RDw =
Ddet

Dw

·RDdet
. (11)

Unter Sekundärelektronen-Gleichgewicht können Umrechnungsfaktoren wie Ddet

Dw
aus

der Hohlraumtheorie berechnet werden [36]. Wenn das Detektorvolumen groß ist, im
Vergleich zur Reichweite der Sekundärelektronen, gilt die folgende Bedingung:

Dmed1

Dmed2

=

[
µen

ρ

]med1

med2

=

∫ Emax

0
µen/ρ(E)med1 E Φ(E) dE∫ Emax

0
µen/ρ(E)med2 E Φ(E) dE

(12)

Dabei ist µen/ρ(E) das Massenenergieabsorptionsvermögen und Φ(E) die Photo-
nenfluenz bei der Energie E. Die µen/ρ-Werte für die Berechnungen in Kapitel 5
wurden [39] entnommen und mit Hilfe des Programmes XMuDat [40] interpoliert.
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Abbildung 7: Verhältnisse von Stoßbremsvermögen Scol und Massenenergieabsorp-
tionskoeffizienten µen/ρ für Polyvinyltoluol und Wasser sowie für Luft und Wasser
[38, 39].

Unter Bragg-Gray Bedingungen [36] - dann ist das Detektorvolumen klein im Ver-
gleich zur Reichweite der Sekundärelektronen - gilt eine analoge Beziehung für das
Stoßbremsvermögen Scol:

Dmed1

Dmed2

=
[
Scol
]med1

med2
=

∫ Emax

0
Scol(E)med1 E Φ(E) dE∫ Emax

0
Scol(E)med2 E Φ(E) dE

. (13)

Betrachtet man das Ansprechvermögen bezüglich der Wasserenergiedosis RDw , so
zeigen die meisten Detektoren eine mehr oder weniger stark ausgeprägte Energie-
abhängigkeit, die sich allein in der Tatsache begründet, dass das Verhältnis Ddet/Dw

energieabhängig ist. Abbildung 7 zeigt dieses Verhältnis für den Hauptbestandteil
des in dieser Arbeit verwendeten Plastikszintillators, Polyvinyltoluol (PVT), und
zum Vergleich für Luft. Ändert sich darüber hinaus auch noch RDdet

selbst, in
Abhängigkeit von der Energie, so spricht man von intrinsischer Energieabhängigkeit
des Ansprechvermögens.

3.6 Dosimetrie mit Plastikszintillator-Detektoren

Einen guten Überblick über Szintillatoren und ihren Einsatz als Strahlungsdetekto-
ren liefert das Standardwerk von J. B. Birks “The Theory and Practice of Scintillati-
on Counting” [41]. Einen aktuelleren Überblick über den Einsatz von Szintillatoren
in der Dosimetrie bietet zum Beispiel das von S. Beddar und L. Beaulieu herausge-
gebene Buch “Scintillation Dosimetry” [42].
Als Szintillator bezeichnet man ein Material, das sichtbares oder ultraviolettes Licht
abgibt, wenn es von ionisierender Strahlung angeregt wird. Szintillatoren werden
schon sehr lange für die Detektion von ionisierender Strahlung genutzt. Beispiels-
weise benutzten H. Geiger und E. Marsden im Jahre 1909 eine szintillierende Folie

21



aus Zinksulfid für ihre Streuversuche mit α-Teilchen [43], die zur Entdeckung des
Atomkerns durch E. Rutherford führten [44]. Beachtung als Dosimeter in der Medi-
zinischen Physik finden Szintillatoren etwa seit den 1990er Jahren, markiert von zwei
Veröffentlichungen von A. S. Beddar, T. R. Mackie und F. H. Attix zur Dosimetrie
hochenergetischer Photonen- und Elektronenstrahlung in der Strahlentherapie mit
Plastikszinitllatoren [45, 46].
Entscheidend für die Szintillation in Plastikszinitllatoren, aber auch in anderen or-
ganischen Materialien, ist das Vorkommen von zyklischen aromatischen Molekülen,
meist Benzolringen. Solche Moleküle besitzen delokalisierte Elektronen in einem π-
Elektronensystem, dessen Energiezustände für Fluoreszenz nach Anregung mit io-
nisierender Strahlung geeignet sind.
Die in dieser Arbeit verwendeten Detektoren bestehen alle aus dem Plastiszintilla-
tor BC400 (Saint Gobain Crystals [47]). BC400 ist ein tertiärer Plastikszintillator
auf der Basis von Polyvinyltoluol (PVT) und wird von anderen Herstellern unter
der Bezeichnung NE-102 vertrieben. Als primären Fluoreszenzstoff enthält es p-
Terphenyl und als Wellenlängenschieber POPOP [48]. BC400 besteht zu 98 % aus
PVT, das heißt die Absorption der einfallenden Strahlung findet hauptsächlich dort
statt. Anschließend wird die Energie auf den primären Fluoreszenzstoff p-Terphenyl
übertragen, zumeist durch strahlungslose Übergänge, aber auch Reabsorption von
Photonen ist möglich. Die Energieübertragung auf den Wellenlängenschieber PO-
POP findet in gleicher Weise statt.
Der Einsatz von Detektoren aus BC400 für die Dosimterie von Augenapplikatoren
wurde von D. Flühs et al. beschrieben [6].
Für schwach wechselwirkende Teilchen, bei denen die Orte der Wechselwirkungen
einige Molekülabstände auseinander liegen, ist die Lichtausbeute pro Wegstrecke
dL/dx organischer Szintillatoren proportional zur deponierten Energie pro Wegstre-
cke dE/dx:

dL

dx
= S · dE

dx
(14)

Die Proportionalitätskonstante S heißt Szintillationseffizienz (engl. scintillation ef-
ficiency). Für Elektronen entspricht dE/dx dem Stoßbremsvermögen.
Unter dem Oberbegriff Quenching werden alle Mechanismen zusammengefasst, die
die Lichtausbeute herabsetzen, also zu einem größeren Anteil strahlungsloser Über-
gänge an der Dissipation der absorbierten Energie führen. Im Zusammenhang mit
der Energieabhängigkeit des Ansprechvermögens, spielt vor allem so genanntes Ioni-
zation Quenching eine Rolle. Dabei geht man davon aus, dass ionisierte oder ange-
regte Moleküle zu neuen Wegen für die strahlungslose Dissipation der absorbierten
Energie führen und somit eine größere Dichte von Anregungen und Ionisationen die
Lichtausbeute herabsetzt. Dieser Zusammenhang wurde zuerst von J. B. Birks als
unimolecular quenching (ein-molekulare Löschung) modelliert [49, 41]:

dL

dx
=

S dE/dx

1 + kB dE/dx
(15)

Dabei beschreibt B dE/Dx die Dichte von ionisierten oder angeregten Molekülen
entlang der Teilchenbahn, wobei B eine Konstante ist. k ist der Parameter, der die
Stärke des Quenching beschreibt. k und B werden für die Anpassung an experi-
mentelle Daten normalerweise zusammengefasst und beschreiben die Abweichung
von linearem Ansprechvermögen. Der Parameter kB wird verbreitet verwendet um
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die Stärke von Quenching in unterschiedlichen Szinitllatormaterialien zu verglei-
chen [50]. Im Allgemeinen beschreibt Gleichung 15 experimentelle Daten gut für
dE/dx . 100 MeV/cm [51]. Darüber hinaus existieren eine Reihe von weiteren phy-
sikalisch motivierten Modellen für das Ansprechvermögen von Szintillationsdetekto-
ren [52, 53, 54, 55]. Die meisten enthalten zusätzliche Anpassungsparameter.
In Kapitel 5 wird das Modell von Birks benutzt um die Energieabhängigkeit des
Ansprechvermögens der in dieser Arbeit verwendeten Plastikszintillator-Detektoren
zu erklären. Auch das Ansprechvermögen für Photonenstrahlung wird auf das An-
sprechvermögen für Sekundärelektronen, welches von Gleichung 15 beschrieben wird,
zurückgeführt. Dazu wird Gleichung 15 so umgestellt, dass sie der in dieser Arbeit
verwendeten Definition des Ansprechvermögens entspricht (vgl. Abschnitt 3.5, Gl.
10). So ergibt sich für das Ansprechvermögen eines Szintillationsdetektors bezüglich
vollständiger Absorption eines Sekundär-Elektrons im Szinitllator

RDdet
(E(e−)) =

L(E(e−))

E(e−)
, (16)

mit

L(E(e−)) =

∫ E(e−)

0

dL

dE
dE =

∫ E(e−)

0

S

1 + kB dE/dx
dE (17)

und E(e−) der Anfangsenergie des Elektrons. Um dies mit den experimentellen Da-
ten vergleichen zu können, muss aus dem Photonenspektrum Φ(E) das Sekundär-
Elektronen-Spektrum Φ(e−)(E) berechnet werden (siehe Abschnitt 5.2.3) und Glei-
chung 16 mit dem Sekundär-Elektronen-Spektrum gewichtet werden:

RDdet
(Φ(e−)(E)) =

∫ E
0

Φ(e−)(E) · E ·RDdet
(E(e−)) dE∫ E

0
Φ(e−)(E) · E dE

(18)

Vor der Veröffentlichung der Ergebnisse aus Kapitel 5 gab es zum einen eine gan-
ze Reihe von Untersuchungen am zu BC400 äquivalenten Plastikszinitllatormaterial
NE-102 aus der Kern- und Teilchenphysik [51, 56, 57, 58, 59, 60, 61, 62, 63], die
die Energieabhängigkeit des Ansprechvermögens von NE-102 auf Ionization Quen-
ching zurückführten und Angaben zu kB machten. Diese Untersuchungen wurden
meist mit Protonen und/oder Elektronen bzw. hochenergetischer Röntgenstrahlung
durchgeführt. Dem standen eine Reihe von Untersuchungen aus der medizinischen
Physik gegenüber, die sich mit dem Ansprechvermögen von Plastikszintillator-De-
tektoren für Photonenstrahlung im Energiebereich der medizinischen Anwendung
von Röntgenstrahlung beschäftigten. Eine Untersuchung von Williamson et al. [9]
stellte zwar eine intrinsische Enegieabhängigkeit des Ansprechvermögens für BC400
fest, konnte die beobachteten Effekte jedoch nicht mit Ionization Quenching und
der Birks-Formel in Einklang bringen. Ähnliche Ergebnisse gibt es ebenfalls für an-
dere Plastikszintillatormaterialien [64, 65, 66, 67]. Die in Kapitel 5 dargestellten
Untersuchungen schließen die Lücke zwischen den Ergebnissen aus der Kern- und
Teilchenphysik und denen aus der Medizinischen Physik.

3.7 Monte Carlo-Simulationen

Bei der Monte Carlo-Methode werden die Trajektorien vieler einzelner Teilchen in
dem zu untersuchenden Aufbau berechnet und die interessierenden Eigenschaften
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als Mittelwerte der Eigenschaften der einzelnen Ereignisse berechnet. Wie der Na-
me der Methode bereits andeutet, beruhen diese Berechnungen auf Zufallszahlen
und Wahrscheinlichkeitsverteilungen. So wird für jedes Ereignis ein Teilchen er-
zeugt, dessen Art, Impuls und Energie anhand von Zufallszahlen aus Wahrschein-
lichkeitsverteilungen, die die Strahlungsquelle beschreiben, ausgewählt wird. Dieses
Teilchen wird dann durch eine Geometrie transportiert, die die Materialeigenschaf-
ten der realen Geometrie in Form von Wirkungsquerschnitten und mittleren freien
Weglängen möglichst gut repräsentiert. Die Behandlung der Wechselwirkungen er-
folgt in Form von diskreten Ereignissen, zwischen denen eventuell kontinuierlich
stattfindende Prozesse durch Näherungen berücksichtigt werden. Die Abstände zwi-
schen den Wechselwirkungen werden ebenfalls aus einer Weglängenverteilung aus-
gewählt und dann wird das Ergebniss der Wechselwirkung aus den Wechselwirkungs-
querschnitten entnommen. Um eine Aussage über Eigenschaften des Strahlungfeldes
machen zu können wird über viele solche Trajektorien gemittelt.
In dieser Arbeit wurden zwei unterschiedliche Monte Carlo-Systeme benutzt. Für
die Berechnung der Röntgenspektrem und Umrechnungsfaktoren in Kapitel 5 wur-
de EGSnrc [68] verwendet. Für die Monte Carlo-Simulationen der verschiedenen
Augenapplikatoren wurde GEANT4 [69] verwendet. Näheres zur verwendeten Pro-
grammversion und der Implementierung findet sich in den entsprechenden Kapiteln.
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4 Messsystem

Dieses Kapitel befasst sich mit dem verwendeten Messsystem. In Abschnitt 4.1 wer-
den die verwendeten Detektoren, Photomultiplier und Elektrometer beschrieben.
Abschnitt 4.2 befasst sich mit den Korrekturen, die nötig sind, um ein zur Dosis-
leistung proportionales Messsignal zu erhalten. In Abschnitt 4.3 werden die Appa-
raturen beschrieben, mit denen die Detektoren während der Messungen positioniert
und bewegt werden.
Die Dosimetrie von Augenapplikatoren ist eine Messaufgabe, die besondere An-
forderungen an das Detektorsystem stellt. Dabei stellen die steilen Dosisgradien-
ten die größte Herausforderungen dar. Sie erfordern sowohl ein großes räumliches
Auflösungsvermögen als auch einen großen dynamischen Bereich des Messsystems.
Für das in diesem Abschnitt beschriebene Plastikszinitllator-Detektorsystem wurde
von M. Eichmann gezeigt, dass das Messsignal propoprtional zur Dosisleistung ist,
selbst wenn diese sich, im bei Augenapplikatoren vorkommenden Bereich, um mehr
als drei Größenordnungen ändert [48]. Das große räumliche Auflösungsvermögen
erfordert einen Detektor mit kleinem Messvolumen. Zusammen mit der niedrigen
Dosisleistung von LDR-Brachytherapiequellen führt dies zu insgesamt kleinen Mess-
signalen.

4.1 Szinitllationsdetektoren und Signalauslese

In dieser Arbeit wurde ein vorhandenes Zweikanal-Pastikszintillator-Detektorsystem
verwendet. Es wurden sechs unterschiedliche Detektoren benutzt und drei weitere
Blinddetektoren ohne Szintillator um für Fluoreszenz- und Cerenkovlicht zu korri-
gieren. Diese störenden Signalanteile können im Lichtleiter entstehen. Ein Teil der
Experimente wurden dazu mit einem Blinddetektor wiederholt, der keinen Szintil-
lator enthält, davon abgesehen aber aufgebaut ist wie die Szintillationsdetektoren.
Das mit diesem Blinddetektor gemessene Signal wird als Hintergrundsignal bezeich-
net und vom Messsignal abgezogen wie von Beddar et al. [45] vorgeschlagen (vgl.
Abschnitt 3.6). Zur Korrektur des im Lichtleiter entstehenden Fluoreszenz- oder
Cerenkovlichts wurde der Blinddetektor so positioniert, dass sich der Lichleiter bei
der Messung mit dem Blinddetektor an der gleichen Position befand, wie bei der
Messung mit dem Szinitllationsdetektor. Das ist in Abbildung 8 durch die gestri-
chelte Linie angedeutet. Wenn diese Bedingung bei der Messung nicht umgesetzt
war, wurde der Messwert auf diese Position umgerechnet.
Die wichtigsten Eigenschaften der verwendeten Detektoren sind in Tabelle 2 nach-
zulesen. Die untersuchten Szintillatoren bestehen aus zylindrischen BC400 Fasern
(Bicron, Saint-Gobain Crystals) mit einem Durchmesser von (0,99 ± 0,03) mm. Der
Szintillatorkristall ist mit einem Sekundenkleber an einen Lichtleiter aus PMMA
(CWKF-1001E22, Cunz GmbH & Co. KG), der den gleichen Durchmesser wie der
Szintillator besitzt, angeklebt. Der Szintillator und die ersten 5 cm des Lichtleiters
befinden sich in einer schützenden Hülle. Diese besteht entweder aus RW3 [70], wel-
ches durch eine Schicht aus schwarzem Sekundenkleber (Loctite480, Henkel) licht-
dicht gemacht wurde, oder aus A150 (vgl. Abb. 8). Der Lichtleiter ist mit einem
Photomultiplier verbunden. Bei den an der PTB durchgeführten und in Kapitel 5
beschriebenen Messungen handelte es sich um einen Photomultiplier vom Typ H5783
SELECT (Hamamatsu Photonics Deutschland GmbH), der mit einem Elektrome-
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Abbildung 8: Schematischer Querschnitt durch die benutzten Detektortypen und
die verwendeten Materialien. Die Blinddetektoren dienen zur Korrektur von
Fluoreszenz- und Cerenkovlicht, dass bei den Messungen im Lichleiter entstehen
kann. Die gestrichelte Linie gibt die Positionierung von Blind- und Szinitllationsde-
tektor relativ zueinander an.

ter vom Typ Keithley 616 (Keithley Instruments, Inc.) ausgelesen wurde. Für die
übrigen Messungen wurde ein Photomultiplier vom Typ R647-01 mit Socket Typ
E849-35 (Hamamatsu Photonics Deutschland GmbH) benutzt, der mit einem Elek-
trometer vom Typ Keithley 6485 (Keithley Instruments, Inc.) ausgelesen wurde. Der
Messaufbau wurde bereits in Referenz [71] beschrieben.

4.2 Korrekturen des Messsignals

Das Messsignal eines Plastikszintillator-Detektors ist abhängig von der Verstärkung
des Photostroms und von der optischen Kopplung des Lichtleiters an den Photomul-
tiplier. Außerdem muss das Messsignal unter gewissen Umständen von störenden
Signalanteilen, zum Beispiel Cerenkov- oder Fluoreszenzlicht die im Lichtleiter ent-
stehen können, bereinigt werden.
Um Schwankungen in der Verstärkung und Ankopplung zu kontrollieren und be-
rücksichtigen zu können, werden Kontrollmessungen an einer 90Strontium-Quelle
durchgeführt. 90Sr ist ein β-Strahler mit einer Halbwertszeit von 28,8 Jahren und
zerfällt mit einer Maximalenergie von 546 keV zu 90Yttrium. 90Y ist ebenfalls ein
β-Strahler mit einer Maximalenergie von 2,28 MeV und einer mittleren Energie von
934 keV. 90Y besitzt eine Halbwertszeit von 2,67 Tagen [72]. Es werden verschiedene
spezielle Aufsätze verwendet, die die Detektoren relativ zur 90Sr-Quelle positionie-
ren und dabei den Strahlenschutz für die Handhabenden sicherstellen. 90Sr ist für
solche Konstanzmessungen gut geeignet, weil es bei einem reinen β-Strahler wie 90Sr
möglich ist, eine Quelle mit relativ hoher Aktivität zu verwenden die am Ort des De-
tektors mit einer ausreichend hohen Dosisleistung für ein ausreichendes Messsignal
sorgt. Gleichzeitig lässt sich die Strahlung durch wenige Zentimeter PVC, wie sie in
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Tabelle 2: Eigenschaften der verschiedenen Szintillatordetektoren. Der Szintillator
war in allen Fällen zylindrisch (Durchmesser (0.99±0.03) mm). Bei den Detektoren
CK28, S37 und S41 handelt es sich um Blinddetektoren für Hintergrundmessungen,
die keinen Szintillator enthalten.

Name Höhe (mm) Materialschicht vor
dem Szintillator (mm)

Hüllenmaterial

SK22 1,00 0,153 RW3
SK24 0,47 0,124 RW3
CK28 – 0,210 RW3
S33 0,460 0,354 RW3
S34 1,000 0,335 RW3
S37 – 0,248 RW3
S41 – 0,525 A150
S43 1,026 0,537 A150
S46 0,471 0,554 A150

den Aufsätzen verwendet werden, fast vollständig abschirmen. Außerdem kann die
Kombination aus Quelle und Aufsatz wegen der langen Halbwertszeit von 90Sr sehr
lange eingesetzt werden. Die verwendeten Aufsätze wurden in der Diplomarbeit von
T. Krause genauer beschrieben [73].
Der erste Aufsatz positioniert den Detektor in einem festen Abstand zur Kontroll-
vorrichtung. Das so gemessene Signal wird benutzt um Änderungen des Messsystems
zwischen verschiedenen Messserien festzustellen. Der zugehörige Kalibrierfaktor ktägl
wird folgendermaßen berechnet:

ktägl =
IMessung1

IMessung2

(19)

Wenn es nötig ist, das mit dem Szintillatordetektor gemessene Signal MSzint von
störenden Signalanteilen zu bereinigen, dienen dazu die mit einem Blinddetektor
gemessenen Hintergrundsignale Mbackgr. In diesem Fall wird ein weiterer Kalibrier-
faktor krel benötigt, um den Szintillations- und den Hintergrundkanal relativ zuein-
ander zu kalibrieren, wie von Bambynek et al. [74] beschrieben. Der zweite Aufsatz
positioniert ein markierters Stück des Lichtleiters nah bei der 90Sr-β-Quelle, so dass
im Lichtleiter gut messbares Cerenkovlicht entsteht und ermöglicht so die Messung
der Ströme ISzint,CK und Ibackgr,CK zur Bestimmung von krel:

krel =
ISzint,CK
Ibackgr,CK

(20)

Der Absolutkalibrierfaktor kabs beschreibt das Verhältnis zwischen Messsignal und
Dosis bei der Absolutkalibrierung des Detektors (vgl. Abschnitt 5.9 und 5.10). Unter
Berücksichtigung des Messsignals in Abwesenheit einer radioaktiven Quelle Mdunkel

ergibt sich damit für die Berechnung der Dosis:

D = kabs ·Mkorr = kabs · [(MSzint−Mdunkel) · ktägl,Szint
− ktägl,backgr · krel · (Mbackgr −Mdunkel,backgr)]

(21)
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Abbildung 9: Positioniersysteme für den Detektor. Links: Polarapparatur. Diese Ap-
paratur bewegt den Detektor auf Kugelschalen, konzentrisch zum Augenapplikator.
Rot eingezeichnet sind die Bewegungsrichtungen der Apparatur; der Radius R, der
den Abstand zum Applikator verändert, der Kippwinkel θ und der Drehwinkel φ.
Rechts: xyz-Apparatur. Diese Apparatur bewegt den Detektor auf drei orthogonalen
Achsen - x, y und z - über dem Augenapplikator.

4.3 Apparaturen für die Messungen an Augenapplikatoren
und Jod-Seeds

Für die Messungen am Binuklidapplikator in Kapitel 7.3 wurden die Detektoren
mit den hier beschriebenen Apparaturen bewegt. Benutzt wurden zwei verschiedene
Apparaturen. Die sogenannte xyz-Apparatur bewegt den Detektor entlang von drei
senkrecht aufeinander stehenden Achsen, während die Polarapparatur den Detektor
auf gedachten Kugelschalen parallel zur Applikatoroberfläche bewegt, also am besten
zu beschreiben in Kugelkoordinaten (siehe Abb. 11). Abbildung 9 zeigt die beiden
Apparaturen. Der Applikator wird jeweils in einer Klemmvorrichtung befestigt und
befindet sich in einem mit Wasser gefüllten Behältnis. Auch bei den Materialien aus
denen die Apparaturen bestehen wurde auf ausreichende Wasseräquivalenz geachtet,
um Messungen in der Einheit Wasserenergiedosis zu ermöglichen [48].
Die xyz-Apparatur wurde bereits ausführlich beschrieben [73, 75], deshalb beschränke
ich mich auf die wichtigsten Aspekte. Die Bewegung erfolgt durch piezogetriebene
Schrittmotoren (mechOnics AG, Paderborn, Typ MS 030.3001) mit einer minima-
len Schrittweite von 450µm. Durch ein zusätzliches Längenmesssystem (mechOnics
AG, Paderborn und LIA 20 Numerik, Jena, Typ PS.030.3001) wird eine Positio-
niergenauigkeit von 1µm erreicht. Ein LabView-Programm [73] steuert über einen
USB-Controller (mechOnics AG, Paderborn, Typ CU 030.1003) die Bewegung des
Detektors und koordiniert diese mit der Aufnahme der Messdaten.
Abbildung 9 links zeigt die Polarapparatur mit eingezeichneten Bewegungsrichtun-
gen. Der Radius in Kugelkoordinaten bzw. der Abstand des Detektors von der Ap-
plikatoroberfläche wird über einen ähnlichen Piezomotor wie in der xyz-Apparatur
verstellt. Das Wassergefäß ist drehbar und so wird die Bewegung in φ-Richtung
durch die Drehung des Wasserbehälters samt Applikator umgesetzt. Die Kippung
in θ-Richtung wird dann wieder vom Detektor ausgeführt. Die Steuerung der Ap-
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Abbildung 10: Links: Größe des vom Detektor abgedeckten Drehwinkels φ in
Abhängigkeit vom Kippwinkel θ. Rechts: Größe des vom Detektor abgedeckten Kipp-
winkels θ in Abhängigkeit vom Radius.

paraptur erfolgt wie bei der xyz-Apparatur über LabView. Abbildung 10 zeigt den
Winkelbereich, der vom Detektorvolumen bei den Messungen abgedeckt wird, also
den Winkelbereich über den der Messwert eine Mittelung darstellt. Die hier benutzte
Polarapparatur stellt eine Weiterentwicklung der von M. Eichmann et al. beschrie-
benen Apparatur [71] dar. Weitere Einzelheiten finden sich in der Masterabeit von
K. Wilhelm [76] und in der Bachelorarbeit von B. Thomann [77].
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Abbildung 11: Lage des vermessenen Applikators relativ zu den verwendeten Koor-
dinatensystemen. Links: Darstellung für mit der Polarapparatur durchgeführte Mes-
sungen. Rechts: Darstellung für mit der xyz-Apparatur durchgeführte Messungen.
In diesem Fall liegt in einigen Fällen auch der Ursprung des Koordinatensystems im
Mittelpunkt des Auges.

29



5 Energieabhängigkeit des Ansprechvermögens der

Plastikszintillatordetektoren

Dieses Kapitel beschäftigt sich mit der Energieabhängigkeit des Ansprechvermögens
der in dieser Arbeit verwendeten Plastikszintillator-Detektoren. Um die Energie-
abhängigkeit zu untersuchen, wurden 6 verschiedene Detektoren für 13 verschiede-
ne Röntgen-Strahlungsqualitäten zwischen 10 kV und 280 kV Beschleunigungsspan-
nung und an einer 60Co-Bestrahlungeinrichtung kalibriert.
Abschnitt 5.1 beschreibt die Messanordnung und den Ablauf der Messungen. Es wur-
den sowohl Messungen zur Kalibrierung der Detektoren in der Einheit Luftkerma
durchgeführt bei denen sich die Detektoren frei in der Luft befanden, als auch Ka-
librierungen in der Einheit Wasserenergiedosis, die in einem Wasserphantom durch-
geführt wurden. In Abschnitt 5.2 werden Simulationen beschrieben, die nötig sind,
um Kalibrierungen von einer Einheit in eine andere Einheit umzurechnen oder die
Ergebnisse der Kalibrierungen mit dem in Abschnitt 3.6 beschriebenen Birks-Modell
zu vergleichen. In Abschnitt 5.3 werden die auftretenden Unsicherheiten diskutiert.
Abschnitt 5.4 enthält die Ergebnisse der Kalibrierung in der Einheit Luftkerma.
Abschnitt 5.5 enthält die Ergebnisse der Kalibrierung in der Einheit Wasserenergie-
dosis. Das Ansprechvermögen in der Einheit Wasserenergiedosis und seine Energie-
abhängigkeit sollte für einen Detektor in der Strahlentherapie bekannt sein, wenn er
bei unterschiedlichen Strahlenqualitäten verwendet wird. Abschnitt 5.6 enthält die
Ergebnisse der Kalibrierung bezüglich der Dosis im Szintillator. Diese Kalibrierung
wird durchgeführt, um das theoretische Verständnis der Energieabhängigkeit des
Ansprechvermögens zu verbessern. Aus dem gleichen Grund wird in Abschnitt 5.7
das Ansprechvermögen der Plastikszintillator-Detektoren für Sekundärelektronen
bestimmt. In den Abschnitten 5.6 und 5.7 wird die Energieabhängigkeit des An-
sprechvermögens auf “unimolecular quenching” nach der Birks-Formel (Abschnitt
3.6) zurückgeführt und es wird ein Wert für den Quenching-Parameter kB bestimmt.
Die folgenden Abschnitte beschäftigen sich mit dem Ansprechvermögen der Plastik-
szintillator-Detektoren bezüglich Wasserenergiedosis für die Strahlenqualitäten der
in dieser Arbeit vermessenen Augenapplikatoren. In Abschnitt 5.8 wird das Spek-
trum der im Binuklidapplikator verwendeten 125I-Seeds in verschiedenen Abständen
analysiert und der Einfluss auf das Ansprechrechvermögen des im weiteren verwende-
ten Plastikszintillator-Detektors bestimmt. In Abschnitt 5.9 wird die Kalibrierung
des Plastikszintillator-Detektors an einem 125I-Seed nach dem TG43-Formalismus
[78] beschrieben. In Abschnitt 5.10 wird die Kalibrierung des Plastikszintillator-De-
tektors für die β-Strahlung von 106Ru beschrieben.
Die in Abschnitt 5.1 bis 5.7 dieses Kapitels beschriebenen Messungen und Ergebnisse
wurden unter dem Titel “Energy dependent response of plastic scintillation detec-
tors to photon radiation of low to medium energy” in der Zeitschrift Medical Physics
veröffentlicht [79]. Passagenweise handelt es sich um eine direkte Übersetzung des
englischen Zeitschriftentextes.
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5.1 Messungen zur Untersuchung der Energieabhängigkeit

5.1.1 Ablauf der Messungen

Die Messungen zur Energieabhängigkeit der Detektoren wurden an der Physika-
lisch-Technischen Bundesanstalt (PTB) in Braunschweig von R. Böttcher, H. Drehs-
ler, D. Jahns und I. Warkehr unter Mithilfe von P. Galimov und M. Meier durch-
geführt. Es wurden die 6 in Tabelle 2, Kapitel 4 genannten Detektoren bei 10 ver-
schiedenen Strahlenqualitäten zwischen 10 kV und 150 kV kalibriert und die beiden
Detektoren S43 und S46 zusätzlich bei 200, 250 und 280 kV sowie an einer 60Co-
Bestrahlungseinrichtung.
Für die Kalibrierung bis zu 150 kV wurde eine Röntgenröhre mit Wolframanode und
30 ◦ Anodenwinkel benutzt (MXR 165, Comet Technologies, Inc.). Die Eigenfilterung
entsprach 4 mm Beryllium. Ab 150 kV wurde eine Röntgenröhre mit Wolframanode,
21 ◦ Anodenwinkel und 4 mm Beryllium Eigenfilterung benutzt (MCN 323, Philips).
Bis 60 kV Beschleunigungsspannung erfolgte die Kalibrierung in der Einheit Luft-
kerma und es diente eine Parallelplattenkammer als Referenz (PK100). Die PK100
ist der Primärstandard für Kalibrierungen in der Einheit Luftkerma der PTB [80].
Ab 70 kV Beschleunigungsspannung erfolgte die Kalibrierung direkt in der Einheit
Wasserenergiedosis. Es wurde eine kommerziell erhältliche Farmer-Ionisationskam-
mer als Referenz benutzt (TM30013, PTW Freiburg). Die Farmerkammer war als
Transferkammer in der Einheit Wasserenergiedosis kalibriert.
Der Plastikszintillationsdetektor und die Referenzkammer waren auf einer Messbank
montiert und konnten abwechselnd in den Strahlengang gefahren werden. Während
der Messungen wurde die Stabilität der Röntgenröhre mit einer Monitorkammer
kontrolliert. Das Signal der Monitorkammer wurde benutzt um die Messwerte der
zu kalibrierenden Detektoren zum Referenzwert in Relation zu setzen. Die Mess-
zeit betrug 60 Sekunden für eine Einzelmessung und es wurde der Mittelwert aus
fünf aufeinanderfolgenden Messungen gebildet. Es wurde jeweils vor und nach jeder
Messreihe eine Dunkelstrommessung durchgeführt und der Dunkelstrom wurde vom
Messsignal abgezogen. Es wurden immer auch Messungen mit den in Tabelle 2 ge-
nannten Blinddetektoren durchgeführt, deren Signal entsprechend der in Abschnitt
4.2 beschriebenen Methode benutzt wurde, um das Messsignal von störenden Signal-
anteilen (Fluoreszenz- und Cerenkovlicht) zu bereinigen. Für die Strahlenqualitäten
abgesehen von 60Co war das Hintergrundsignal für 60 kV maximal und betrug ca.
4,5 % des Messsignals für die kleineren Detektoren und ca. die Hälfte dieses Wertes
für die größeren untersuchten Detektoren.
Die Kalibrierung wurde entweder mit dem Detektor frei in Luft oder im Wasser-
phantom durchgeführt, wie in den folgenden Abschnitten beschrieben.

5.1.2 Messungen frei Luft

Die Kalibrierungen bis 60 kV wurden mit dem Detektor frei in Luft und in der Größe
Luftkerma durchgeführt. Diese Vorgehensweise wird in den Dosimetrieprotokollen,
die vom DIN und der AAPM herausgegeben werden, empfohlen. Es wurden die in
DIN 6809-4 [81] und AAPM TG-61 [82] beschriebenen Referenzbedingungen einge-
halten. Der Detektor befand sich frei in Luft, mit dem geometrischen Zentrum des
Szintillators 100 cm entfernt vom Fokus der Röntgenröhre. Der Strahldurchmesser
am Ort der Detektormitte betrug 4 cm. Die Detektoren wurden am Ende der Hülse
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mit einer speziellen Halterung aus PMMA befestigt um störende Rückstreuung zu
minimieren.

5.1.3 Messungen im Wasserphantom

Die Kalibrierung bei den Strahlenqualitäten zwischen 70 und 280 kV wurde entspre-
chend den in der DIN 6809-5 [83] beschriebenen Referenzbedingungen durchgeführt.
Die in den von der AAPM [82] oder IAEA [84] herausgegebenen Protokollen be-
schriebene Methode unterscheidet sich von der verwendeten nur in der Messtiefe. In
der DIN 6809-5 wird die Messtiefe auf 5 cm Wasser festgelegt, in der AAPM-und
IAEA-Veröffentlichung wird 2 cm empfohlen. Die Messungen wurden in einem Was-
serphantom durchgeführt. Das Wasserphantom bestand aus PMMA und hatte eine
Seitenlänge von 30 cm. Das Strahleneintrittsfenster bestand aus 0.5 cm PMMA. Die
Oberfläche des Eintrittsfensters wurde in 95 cm Entfernung vom Fokus positioniert.
Die Mitte des Szintillators befand sich in 5 cm Tiefe von der Phantomoberfläche, also
100 cm entfernt vom Fokus der Röntgenröhre. Der Strahldurchmesser betrug 10 cm
in der Detektortiefe. Unter diesen Bedingungen wurden alle Detektoren bei 70 kV,
100 kV und 150 kV kalibriert. Der S34 und der S43 Detektor wurden zusätzlich bei
200 kV, 250 kV, 280 kV und an einer 60Co-Bestrahlungseinrichtung kalibriert. Der
Referenzwert für die Wasserenergiedosis wurde an der 60Co-Bestrahlungseinrichtung
mit einem Wasserkaloriemeter bestimmt [85].

5.2 Simulationen zur Untersuchung der Energieabhängig-
keit

5.2.1 Monte Carlo-Simulationen der Umrechnungsfaktoren

Die Monte Carlo-Simulationen wurden mit dem EGSnrc Monte Carlo-Code Ver-
sion V4-r2-4-0 und dem dosrznrc User Code durchgeführt. Die Physikeinstellungen
wurden so gewählt, dass Rayleigh-Streuung und Röntgen-Fluoreszenz simuliert wur-
den. Für alle Wechselwirkungen außer Compton-Wechselwirkung wurde die XCOM
Cross Section Database des NIST [37] benutzt. Für die Compton-Streuung wurde
die EGSnrc Implementierung der relativistischen Impuls-Näherung (engl. Relativi-
stic Impulse Approximation) [86] benutzt.
Um die Umrechnungsfaktoren Dw/Ka zu bestimmen, wurde Wasserenergiedosis und
Luftkerma getrennt simuliert. Wasserenergiedosis wurde in einem Volumen von der
Größe des Szintillators berechnet, innerhalb eines Volumens, welches die Abmessun-
gen des zu untersuchenden Detektors besaß, jedoch in der Simulation komplett aus
Wasser bestand. Für die Simulation der Detektordosis Ddet wurden die Detektoren
detailliert mit den in ihnen verwendeten Materialien simuliert. Die Zusammenset-
zung der verwendeten Materialien wurde [38] entnommen. Der Szintillator wurde
als reines PVT simuliert.

5.2.2 Die verwendeten Röntgenspektren

Die Spektren der verschiedenen Strahlenqualitäten wurden von L. Büermann von
der PTB bereitgestellt. Sie stammen aus Messungen mit einem hochreinen Germa-
nium-Spektrometer. Angewendet wurde eine ähnliche Messmethode wie die von T.
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Tabelle 3: Beschreibung der verwendeten Strahlenqualitäten. Die mittlere Energie
bezieht sich auf den fluenzgewichteten Wert.

Strahlen-
qualität*

Röhren-
spannung
(kV)

Filter 1. Halb-
wertsschicht
(mm Al)

Mittlere
Energie
(keV)

N-10 10 0.1 mm Al 0.054 8.1
N-15 15 0.5 mm Al 0.159 12.0
N-20 20 1.0 mm Al 0.361 16.4
N-25 25 2.0 mm Al 0.67 20.3
N-30 30 4.0 mm Al 1.18 24.7
N-40 40 4.0 mm Al + 0.21 mm Cu 2.68 33.3
N-60 60 4.0 mm Al + 0.6 mm Cu 5.91 47.9
T 70 70 4.0 mm Al 2.94 41.4
T 100 100 4.5 mm Al 4.41 51.9
T 150 150 4.0 mm Al + 0.5 mm Cu 11.20 78.0
T 200 200 4.0 mm Al + 1.0 mm Cu 14.39 99.6
T 250 250 4.0 mm Al + 1.6 mm Cu 16.85 123.4
T 280 280 4.0 mm Al + 3.0 mm Cu 18.70 147.7

* Bennenung nach ISO 4037 [87], DIN 6809-4 [81] oder DIN 6809-5 [83].

Schneider und H.-M. Kramer beschriebene [88].
Für die Kalibrierung der Detektoren wurden zwei verschiedene Serien von Spektren
benutzt (vgl. Tabelle 3). Zum einen die in der ISO 4037 Norm [87] beschriebene ISO
Narrow Spectrum Series (kurz N-Serie). Zum anderen die in DIN 6809-4 [81] und
DIN 6809-5 [83] beschriebene T-Serie. Bei der N-Serie handelt es sich um relativ
hart gefilterte Röntgenstrahlung, die sich wegen ihres kleinen spektralen Bereiches
gut zur Untersuchung energieabhängiger Phänomene eignet. Die T-Serie ist den
Spektren die typischerweise zur Orthovolt-Röntgentherapie eingesetzt werden sehr
ähnlich und wird normalerweise für die Kalibrierung von Therapiedosimetern in
diesem Bereich verwendet.

5.2.3 Berechnung der Sekundärelektronenspektren

Zur Berechnung der Sekundärelektronenspektren wurde ein Python-Programm ent-
wickelt. Es implentiert den Compton-Effekt wie er von der Klein-Nishina-Näherung
beschrieben wird. In der Klein-Nishina-Näherung wird das Elektron als ungebun-
den und in Ruhe behandelt. Diese Näherung ist im Allgemeinen sehr gut, wenn
die Bindungsenergie des Elektrons Be klein ist gegenüber der Energie des Photons
E = hν0. Außer für sehr niederenergetische Röntgenstrahlung ist diese Bedingung
gut erfüllt und in dem Bereich, in dem die Näherung problematisch wird, überwiegt
der Photoeffekt den Compton-Effekt um ein Vielfaches.
Die Wahrscheinlichkeit, dass ein Elektron mit der kinetischen Energie T auftritt
beträgt nach Klein-Nishina

dσincoh,KN
dT

=
πr20

α2m0c2
{2 + (

T

E − T
)2 [

1

α2
+
E − T
E

− 2

α

E − T
T

]} (22)
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mit

α =
E

m0c2
(23)

der Photonenenergie E = hν0 in Einheiten der Ruheenergie des Elektrons und

r0 =
e2

m0c2
= 2, 818 · 10−13 cm (24)

dem so genannten ”klassischen Elektronenradius”. Zur Überprüfung des Program-
mes wurde eine Version benutzt, die nur den Compton-Effekt berücksichtigt und
Zahlenwerte der Konstanten enthält. Die so berechneten Elektronenspektren stim-
men mit veröffentlichen Spektren [89] überein. Sie sind in Abbildung 12 dargestellt.
Beim Photoeffekt überträgt das primäre Photon seine gesamte Energie E auf ein
Hüllenelektron. Dieses trägt nach der Wechselwirkung die Energie des Photons
abzüglich seiner Bindungsenergie Be als kinetische Energie.

Tphoto = E −Be (25)

Die mittlere Anregungsenergie in PVT beträgt 64,7 eV [38], die kleinste Bin-Breite
bei der Berechnung der Spektren betrug 250 eV. Die Bindungsenergie der Elektronen
wurde daher auch für den Photoeffekt vernachlässigt. Es wurde vereinfacht ange-
nommen, dass das Elektron die gesamte Energie des Photons als kinetische Energie
trägt.
Um die vollständigen Sekundärelektronenspektren zu berechnen, wurden tabellierte
Wechselwirkungsquerschnitte für Compton- und Photoeffekt der XCOM-Datenbank
[37] entnommen. Die Spektren für Sekundärelektronen aus Compton- und Photo-
effekt werden relativ zu einander so normiert, das die Flächen unter den Spektren
zueinander das gleiche Verhältnis aufweisen, wie die beiden Wechselwirkungsquer-
schnitte. Abbildung 13 zeigt den Einfluss dieser beiden Entstehungsprozesse auf die
mittlere Energie der Sekundärelektronen.
Das Programm addiert die monoenergetischen Elektronenspektren entsprechend ih-
res Gewichts im Photonenspektrum und gibt das komplette Elektronenspektrum
zurück. Im Falle der ISO N-Serie wurden die mit dem Germanium-Spektrometer
gemessenen Photonenspektren als Eingabe für das Programm benutzt. Abbildung
14 zeigt die Photonen-Eingangsspektren und die daraus berechneten Sekundärelek-
tronenspektren. Im Falle der T-Serie wurden zuerst mit dem EGSnrc Usercode
flurznrc Photonenspektren in 5 cm Wassertiefe simuliert und diese dann als Ein-
ganspektrum für die Simulation der Elektronenspektren verwendet. Abbildung 15
zeigt die Photonen-Eingansspektren, die daraus berechneten Photonenspektren in
5 cm Wassertiefe und die Sekundäreleketronenspektren. Im Falle der 60Co-Anlage ist
bereits das Photonen-Eingangsspektrum in 5 cm Wassertiefe gegeben und das Se-
kundärelektronenspektrum wurde direkt aus diesem berechnet. Abbildung 16 zeigt
diese Spektren.

34



0 200 400 600 800 1000 1200 1400

0

1

2

3

4

5

6

7

d
in

co
h
,K

N
/d    

 /
 (
1
0

-2
7
cm

2
/ 
ke

V
 *

 E
le

kt
ro

n
)

Energie/ keV

200 keV

300 keV

500 keV

1 MeV

1,5 MeV

T
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Abbildung 14: Spektren der N-Serie. Es ist jeweils das Photonen-Eingangsspektrum
und das daraus berechnete Sekundärelektronenspektrum dargestellt.
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Abbildung 15: Spektren der T-Serie. Es ist jeweils das frei Luft gemessene Photonen-
Eingangsspektrum, das daraus berechnete Photonenspektrum in 5 cm Wassertiefe
und das berechnete Sekundärelektronenspektrum gezeigt.
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Abbildung 16: Spektren der 60Co-Anlage. Es ist das Photonen-Eingangsspektrum in
5 cm Wassertiefe und das daraus berechnete Sekundärelektronenspektrum gezeigt.

5.3 Unsicherheiten

Alle hier angegebenen Unsicherheiten, bezeichnen einen Vertrauensbereich von 1σ.
In den Graphen werden die Unsicherheiten durch Fehlerbalken angegeben.
Die statistische Unsicherheit auf die Ladungsmessungen war für gewöhnlich besser
als 0,2 % für das Szintillatorsignal und besser als 2 % für das Hintergrundsignal. Die
Unsicherheit der Bestimmung der Luftkermaleistung mit der PK100 betrug 0,3 %,
die Unsicherheit der Monitorkalibrierung betrug 0,1 % und die Unsicherheit, die aus
der Inhomogenität des Strahls resultierte, betrug 0,1 % [90]. Die Unsicherheit der
Kalibrierung in der Größe Wasserenergiedosis betrug 1,1 %, 0,9 %, 0,8 %, 0,7 %, 0,7 %
und 0,6 % für T 70, T100, T150, T 200, T 250 und T 280 [91]. Die Reproduzier-
barkeit der Messungen an der 90Sr-Quelle wurde aus wiederholten Messungen zu
0,6 % bestimmt und dieser Wert wurde als Unsicherheit für die Messungen an der
90Sr-Quelle benutzt.
Die Positioniergenauigkeit wurde mit 0,5 mm abgeschätzt. Um den Einfluss auf Do-
sismessungen frei in Luft abzuschätzen wurde das 1/r2-Gesetz benutzt. Dies führt zu
einer Unsicherheit von 0,1 % auf die Dosis in einer Entfernung von 100 cm vom Fo-
kus. Für die Messungen in Wasser ergibt sich durch Abschwächung eine zusätzliche
Unsicherheit von ungefähr 1 %.
Die Größen der Szintillatoren, Hüllen und Lackierungen können innerhalb von±30µm
schwanken. Der Einfluss einer solchen Größenänderungen wurde mit Hilfe von Monte
Carlo-Simulationen abgeschätzt. Bei der Strahlenqualität mit der niedrigsten Ener-
gie führt eine Größenänderung ±30µm zu einer Dosisänderung von ±3 %, aber
dieser Effekt wird mit steigender Energie schnell kleiner und konnte für N-60 nicht
festgestellt werden.
Für die mit Monte Carlo-Methoden bestimmten Umrechnungsfaktoren werden die

38



statistischen Unsicherheiten vom EGSnrc-System mit Hilfe einer ”history by history”-
Methode bestimmt [92]. Sie können bis zu 1 % betragen, sind aber meistens viel klei-
ner. Es fehlen belastbare Informationen zur systematischen Unsicherheit von Monte
Carlo-Simulationen. Andreo et al. [93] haben verschiedene tabellierte Massenener-
gieabsorptionskoeffizienten für Wasser, Luft und Graphit verglichen und erhielten
eine kombinierte Standardunsicherheit von 1,3 % für Werte bis etwa 50 keV, die nach
und nach abnahm und bei 100 keV ca. 0,8 % betrug und bei 60Co noch ca. 0,1 %.
Diese Werte werden als Abschätzung für die systematische Unsicherheit von Monte
Carlo-Ergebnissen und auch als Unsicherheit auf µen/ρ-Werte benutzt.
Um den Einfluss der Unsicherheit der gemessenen Spektren zu untersuchen, wurde
das gesamte Spektrum um ±250 eV verschoben. Dies veränderte den Faktor Dw/Ka

um 4-8 % bei der Strahlenqualität N-10, abhängig davon, welcher Detektor simuliert
wurde. Der Effekt wird mit steigender Energie kleiner und war ca. ±0,5 % bei N-30.
Um die Unsicherheit auf den Birks-Faktor zu bestimmen, wurden zwei Beiträge
berücksichtigt. Alle simulierten Elektronenspektren wurden um ±2 keV verschoben
und die Anpassung der Messwerte mit Gleichung 16 wurde mit um ±1σ verschoben
Werten für RDdet

wiederholt.

5.4 Ansprechvermögen für Luftkerma

Das Ansprechvermögen bezüglich Luftkerma RKa wurde aus den mit der Paral-
lelplattenkammer PK100 gemessenen Werten für Ka und den jeweiligen Ladungs-
messungen mit den unterschiedlichen Plastikszintillatordetektoren gemäß Gleichung
10 berechnet. Abbildung 17 zeigt RKa für die verschiedenen untersuchten Detekto-
ren. Das Ansprechvermögen ist auf den Wert bei N-60 normiert. RKa wächst mit
steigender Energie der Strahlung deutlich an. Zwischen den verschiedenen Detekto-
ren schwankt das Ansprechvemögen RKa um bis zu 28% für kleine Energien. Dabei
führt Abschwächung im Material vor dem Detektor zu kleineren Messsignalen. Diese
Abschwächung nimmt mit sinkender Energie zu. Die Energieabhängigkeit von RKa

ist ausgeprägter für Detektoren mit größerem Szintillator und einer dickeren Ma-
terialschicht vor dem Szintillator (vgl. Tabelle 2, Eigenschaften der verschiedenen
Szintillatordetektoren). Beispielsweise ist SK24 einer der kleineren Detektoren im
Experiment und der Detektor mit der dünnsten Materialschicht vor dem Szintilla-
tor. Dieser Detektor zeigt die geringste Energieabhängigkeit bezüglich RKa . Detektor
S43, welcher die größte Energieabhängigkeit zeigt, ist der Detektor mit dem größten
Szintillator und einer der dicksten Materialschichten vor dem Szintillator.

5.5 Ansprechvermögen für Wasserenergiedosis

Abbildung 18 zeigt die mit der Monte Carlo-Methode berechneten Faktoren Dw/Ka,
die für die Umrechnung von RKa in RDw benutzt wurden. Zum Vergleich sind die
nach Gleichung 12 berechneten [µen/ρ]wa -Werte und das monoenergetische Verhältnis

[µen/ρ(E)]wa =
µen/ρ(E)water
µen/ρ(E)air

(26)

dargestellt. Die mit der Monte-Carlo-Methode berechneten Korrkturfaktoren un-
terscheiden sich für niedrige Energien beträchtlich von den [µen/ρ]wa -Werten. Der
Hauptgrund hierfür ist, dass Gleichung 12 Schwächung in der Hülle und im Szin-
tillator vernachlässigt, während dies von den Monte Carlo-Faktoren berücksichtigt
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Abbildung 17: Ansprechvermögen der verschiedenen Plastikszintillatordetektoren im
Bezug auf Luftkerma RKa , relativ zum Ansprechvermögen RKa bei N-60.
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Abbildung 19: Das Ansprechvermögen im Bezug auf Wasserenergiedosis RDw relativ
zum Ansprechvermögen RDw bei 60Co für verschiedene Detektoren. Zum Vergleich
sind µen/ρ-Verhältnisse für Polyvinyltoluol und Wasser dargestellt.

wird. Streuung und Änderungen des Spektrums werden von Gleichung 12 eben-
falls nicht berücksichtigt, tragen aber auch weniger bei. Der Übersichtlichkeit wegen
sind in Abbildung 18 nur die Werte für zwei Detektoren dargestellt, SK24 und S43.
Diese beiden Detektoren decken den gesamten Bereich der auftretenden Korrek-
turfaktoren ab. Ihre Werte spiegeln das Auffächern der Werte von RKa wider: Die
Umrechnungsfaktoren des Detektor mit der geringsten Energieabhängigkeit in RKa

(SK24) weichen am wenigstens von eins ab, die Umrechnungsfaktoren des Detektors
mit der größten Energieabhängigkeit (S43) weichen am weitesten ab von eins.
Abbildung 19 zeigt das Ansprechvermögen der verschiedenen Detektoren im Bezug
auf Wasserenergiedosis RDw . Hierfür wurden die von RKa auf RDw umgerechneten
Messungen frei Luft mit den im Wasserphantom direkt gemessenen Werten für RDw

kombiniert. Das Ansprechvermögen ist relativ zum Ansprechvermögen für 60Co-
Strahlung dargestellt. Dazu wurde das Ansprechvermögen der Detektoren für die
keine Messungen jenseits von T 150 vorlagen auf das gemittelte Ansprechvermögen
der beiden Detektoren für die bis zu 60Co gemessen wurde bei T 150 normiert. Das
Ansprechvermögen für niederenergetische Photonenstrahlung beträgt nur ungefähr
ein Drittel des Ansprechvermögens für 60Co-Strahlung. Dieser Abfall kann nicht aus-
schließlich durch das unterschiedliche Energieabsorptionsvermögen von Wasser und
PVT erklärt werden. Wäre diese der Fall würde das Ansprechvermögen den in Ab-
bildung 19 zum Vergleich dargestellten [µen/ρ]PV Tw -Werten besser entsprechen. Der
Unterschied der beiden Kurven ist ein Hinweis auf Quenching.
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Abbildung 20: Mit Monte-Carlo-Simulationen berechnete Umrechnungsfaktoren
DDet/Dw im Vergleich mit µen/ρ-Verhältnissen für die Dosis im Detektor und in
Wasser.

5.6 Ansprechvermögen für die Dosis im Szintillator

In Abbildung 20 ist das Verhältnis Ddet/Dw dargestellt. Für Photonenstrahlung mit
einer mittleren Energie größer als ca. 30 keV stimmen die mit der Monte-Carlo-
Methode bestimmten Verhältnisse mit denen aus der Hohlraumtheorie überein. Das
bedeutet, dass das Verhältnis der Massenenergieabsorptionskoeffizienten Ddet/Dw

bestimmt. Für Strahlung mit niedrigerer Energie werden Unterschiede in der Ab-
sorption zwischen Wasser, Detektorhülle und Szintillator wichtiger, aber nicht so
wichtig wie für Dw/Ka da die Detektormaterialien und Wasser eine ähnliche Dichte
besitzen.
Abbildung 21 zeigt das Ansprechvermögen bezogen auf die im Szintillator deponierte
Dosis RDdet

. RDdet
wurde als

RDdet
= Dw/Ddet ·RDw (27)

aus dem Ansprechvermögen für Wasserenergiedosis RDw berechnet. Die Energie-
abhängigkeit von RDdet

ist deutlich geringer, als die Energieabhängigkeit von RDw ,
weil ein Teil des Rückgangs von RDw mit sinkender Energie sich durch eine ver-
ringerte Energieabsorption im Szintillatormaterial im Vergleich zu Wasser erklärt.
In Abwesenheit von Quenching oder ähnlichen Effekten die zu einer intrinsischen
Energieabhängigkeit führen, wäre RDdet

konstant. In Wirklichkeit ist das Ansprech-
vermögen RDdet

bei 10 keV nur etwa zwei Drittel von dem bei 60Co und RDdet
be-

sitzt ein lokales Minimum bei ca. 50 keV. Dieses lokale Minimum, das ebenso in
der mittleren Energie der Sekundärelektronen als Funktion der Photonenergie auf-
taucht (vgl. Abbildung 13) ist ein Hinweis darauf, dass zwischen der Energie der
Sekundärelektronen und dem Ansprechvermögen ein direkterer Zusammenhang be-
stehen könnte, als dies für die mittlere Energie der Photonen der Fall ist.
Die verbleibende Energieabhängigkeit von RDdet

kann durch Ionization Quenching
wie es von der Birks-Formel (Gleichung 17) beschrieben wird erklärt werden. Abbil-
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Abbildung 21: Das Ansprechvermögen im Bezug auf die Dosis im Szintillator RDdet

relativ zum Ansprechvermögen RDw bei 60Co für verschiedene Detektoren.

0 20 40 60 80 100 120

0,50

0,55

0,60

0,65

0,70

0,75

0,80

0,85

0,90

0,95

R
D

d
e

t/ 
R

D
w

be
i C

o-
60

Mittlere Photonenenergie/ keV

kB=0.0050

kB=0.0100

kB=0.0119

kB=0.0150

kB=0.0200

Messung

Abbildung 22: Gemessene Werte des Ansprechvermögens im Bezug auf die Dosis
im Szintillator RDdet

im Vergleich mit RDdet
(φ(E(e−)))-Werten die mit Gleichung 18

und verschiedenen Werten für den Parameter kB (in Einheiten von MeV−1 cm PVT)
berechnet wurden.
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Abbildung 23: Die Lichtausbeute dL/dE nach der Formel von Birks (Gl. 17) für
S=1,05 und kB= 0,0119 MeV−1cm PVT. Das Ansprechvermögen RDdet

(E(e−)) für
die vollständige Absorption eines sekundären Elektrons, das Ansprechvermögen für
monoenergetische Photonen nach der Formel von Birks und das gemessene An-
sprechvermögen für verschiedene Röntgenspektren RDdet

sind ebenfalls dargestellt.

dung 22 zeigt verschiedene aus dem Ansprechvermögen für Sekundärelektronen abge-
leitete Verteilungen von RDdet

. Der Parameter kB, welcher die Stärke des Quenching
beschreibt, wurde dabei variiert. Die gemessenen Werte von RDdet

für die verschiede-
nen Detektoren wurden gemittelt, um sie für die Anpassung mit dem Birks-Modell
zu verwenden. Diese Anpassung wird im nächsten Abschnitt genauer beschrieben.
Das intrinsische Ansprechvermögen für monoenergetische Photonenstrahlung konnte
ebenfalls aus dem Birks Modell abgeleitet werden und ist in Abbildung 23 darge-
stellt.

5.7 Ansprechvermögen für Sekundärelektronen

Um das Ansprechvermögen RDdet
(Φ(e−)(E)) für ein Elektronenspektrum Φ(e−)(E)

zu berechnen wurde Gleichung 18 aus Abschnitt 3.6 benutzt. Die Simulation der
zu den verschiedenen Röntgenstrahlungsqualitäten gehörenden Sekundärelektronen-
spektren Φ(e−)(E) wurde in Abschnitt 5.2.3 beschrieben.
Die Parameter S und kB wurden variiert um die beste Anpassung an die gemesse-
nen Werte von RDdet

mit der Methode der kleinsten Quadrate zu finden. kB = (12,3
± 0,9) mg MeV−1 cm−2 und S = 1,05 ± 0,03 lieferten die beste Übereinstimmung.
Abbildung 23 zeigt das Ansprechvermögen für Sekundärelektronen RDdet

(E(e−)) und
die differentielle Lichtausbeute dL/dE als Funktion der Elektronenenergie.RDdet

(E(e−))
ist oberhalb einer Elektronenenergie von ca. 600 keV bis auf 2 % konstant. Die
differentielle Lichtausbeute dL/dE wird oberhalb einer Elektronenenergie von ca.
125 keV konstant. Das intrinsische Ansprechvermögen für monoenergetische Photo-
nenstrahlung ist ebenfalls in Abbildung 23 dargestellt. Dafür wurden die Sekundär-
elektronenspektren monoenergetischer Photonenstrahlung simuliert und ebenfalls
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mit Gleichung 18 das entsprechende Ansprechvermögen berechnet. In Abbildung
23 fällt auf, dass die gemessenen Datenpunkte für die stark gefilterte N-Serie (aus-
gefüllte Symbole) sehr nah bei dem monoenergetischen Ansprechvermögen liegen,
während die Datenpunkte die zur T-Serie gehören (nicht ausgefüllte Symbole) deut-
lich abweichen. Dies zeigt, dass die relativ schwach gefilterten Spektren der T-Serie
nicht geeignet sind um das monoenergetische Ansprechvermögen ohne Entfaltung
zu vermessen.

5.8 Ansprechvermögen für 125Jod

Der γ-Zerfall von 125I wird in Abschnitt 2.2 beschrieben. In Tabelle 4 ist das im
TG43-Report [78] für Monte Carlo-Simulationen von 125I-Quellen empfohlene Spek-
trum abgedruckt. Dieses Spektrum enthält einige Linien mit sehr niedriger Intensität
oder sehr niedriger Energie nicht, die für die Dosisverteilung keine Rolle spielen, weil
sie bereits in der Seed-Hülle nahezu vollständig absorbiert werden. Das gleiche gilt
für die Elektronenanteile am Spektrum, die ebenfalls bereits in der Seed-Hülle ab-
sorbiert werden (vgl. Abbildung 82 in Anhang A.3).
Ausgehend von dem im TG43-Report empfohlenen Spektrum, wurde mit GEANT4
das Spektrum der verwendeten 125I-Seeds (Typ: IsoSeed I25.S16, Eckert & Ziegler
BEBIG GmbH, Berlin) im Vakuum und in verschiedenen Abständen vom Seed-
Mittelpunkt in Wasser simuliert. Dazu wurde der Seed wie in Abbildung 24 darge-
stellt in GEANT4 modelliert. Die Zusammensetzung der verschiedenen simulierten
Materialien findet sich in Anhang A.1. Die Spektren wurden auf Kugelschalen mit
verschiedenen Radien ausgelesen, in deren Mittelpunkt sich das Seed befand.
Abbildung 25 zeigt die so berechneten Spektren. Die Umgebung bestand entweder
aus Vakuum oder aus Wasser. Das Spektrum im Vakuum weist zusätzlich zu den
Linien aus dem TG43-Report noch weitere Linien auf, die durch Röntgenfluoreszenz
im Seed entstehen. Bei den Linien bei 21,9 keV und 22,1 keV, sowie bei 24,8 keV,
24,9 keV und 25,4 keV handelt es sich um die Kα- und Kβ-Linien von Silber. Schwach
zu erkennen sind auch die Kα- und Kβ-Linien von Jod bei 28,3 keV und 28,6 keV so-
wie 32,2 keV und 33,0 keV. Diese Linien gibt es, weil das radioaktive 125I zusammen
mit stabilem 127I als Silberiodid (AgI) in der Keramik eingelagert ist. Die anderen
metallischen Materialien aus denen der Seed aufgebaut ist, verursachen ebenfalls
Röntgenfluoreszenz-Linien im Spektrum. Allerdings ist die Intensität dieser Linien
sehr gering und sie liegen unterhalb des in Diagramm 25 dargestellten Bereichs.
Die mittlere Energie der Spektren sinkt mit zunehmender Wassertiefe, von 28,2 keV
im Vakuum auf 27,9 keV nach 5 cm Wasser, verursacht durch den steigenden An-
teil von gestreuten Photonen aus Compton-Streuung im Spektrum. Dieser Effekt
überwiegt die stärkere Absorption von Anteilen des Spektrums mit niedrigerer Ener-
gie, welche zu einer Erhöhung der mittleren Energie führen würde.
Zusammen mit der Information über die Energieabhängigkeit des Ansprechvermögens
aus Abschnitt 5.5 lässt sich nun das Ansprechvermögen für die Strahlung des Jod-
Seeds relativ zum Ansprechvermögen für die Strahlung von 60Co berechnen. Dazu
wurde das Ansprechvermögen für Wasserenergiedosis RDw des Szintillationsdetek-
tors SK24 mit einem Polynom dritten Grades angepasst und diese Anpassungsfunk-
tion dann mit dem entsprechenden Spektrum gewichtet.

RDw(φ(E)) =

∫ Emax

0

φ(E) · E ·RDw(E) dE (28)
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Tabelle 4: Im Bericht der TG43 für 125I empfohlenes Spektrum des Gammazerfalls.
HWZ=59,40±0,01 Tage. [78]

Energie/ keV Photonen pro Zerfall
27,202 0,406
27,472 0,757
30,98 0,202
31,71 0,0439
35,492 0,0668

mittlere Energie=28,37 keV Summe=1,476
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Abbildung 24: Monte Carlo-Modell eines 125I-Seeds, Typ: IsoSeed I25.S16, Eckert &
Ziegler BEBIG GmbH, Berlin.
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Abbildung 25: Spektren eines 125I-Seeds (Typ: IsoSeed I25.S16, Eckert & Ziegler
BEBIG GmbH, Berlin) berechnet durch Monte Carlo-Simulationen. Es wurde das
im TG43 Report [78] empfohlene Spektrum für 125I als Eingangsspektrum benutzt.
“Im Vakuum” bezeichnet das Spektrum des 125I-Seeds und enthält den Einfluss
der Materialien aus denen der Seeds besteht. Die Spektren in den verschiedenen
Wassertiefen wurden jeweils auf einer Kugeloberfläche mit dem angegebenen Radius
bestimmt, in deren Mittelpunkt sich der Seed befand.
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Abbildung 26: Koordinatensystem für die Berechnung der Dosis eines einzelnen
125Jod-Seeds (abgewandelt nach [78]).

So erhält man für das Ansprechvermögen für die Strahlung des Seeds
RDw,125I/RDw,60Co = 0, 305 für die Werte in Wasser ab 1 cm. Der Wert im Vakuum
beträgt 0,306, ebenso wie der Wert nach 0,5 cm Wasser.

5.9 Kalibrierung des Detektors an einem 125Jod-Seed

Die Kalibrierung des in Kapitel 7 für die dosimetrische Vermessung des Binukli-
dapplikators benutzten Szintillatordetektors SK24 erfolgte an einem 125I-Seed mit
bekannter Luftkermaleistung. Aus der Luftkermaleistung wurde nach der im Bericht
der von der AAPM (American Association of Physicists in Medicine) eingesetzten
Arbeitsgruppe 43 beschriebenen Methode (TG43U-Algorithmus [78]), die Dosisver-
teilung des 125I-Seeds berechnet. Außerdem wurde die Dosisverteilung in der xyz-
Apparatur vermessen. Aus diesen Werten wurde wie in Abschnitt 3.5 beschrieben
der Kalibrierfaktor kabs,TG43 berechnet.
Der in dem Bericht beschriebene Formalismus soll hier kurz wiedergegeben werden.
Für die Dosisleistung eines Seeds gilt:

Ḋ(r, θ) = Sk · Λ ·
GL(r, θ)

GL(r0, θ0)
· gL(r) · F (r, θ) (29)

Dabei bezeichnet r den Abstand des betrachteten Punktes vom Mittelpunkt der ra-
dioaktiven Quelle, r0 ist der Referenzabstand der auf 1 cm festgelegt wurde, θ ist der
Winkel zur Seed-Längsachse (vgl. Abb. 26). Der Referenzwinkel θ0 = 90◦ bezeichnet
somit die Ebene durch den Mittelpunkt des Seeds, senkrecht zur Seed-Längsachse.
Sk ist die Luftkermaleistung (engl. air-kerma strength) des Seeds, Λ ist die für jedes
Seed-Modell spezifische Dosisleistungskonstante, GL(r, θ) ist die Geometriefunktion
basierend auf einer Näherung der Quellgeometrie als Linienquelle und gL(r) ist die
radiale Dosisfunktion ebenfalls für eine Linienquelle. F (r, θ) ist die 2D-Anisotropie-
Funktion. L ist die Länge der radioaktiven Quelle.
Für den von uns benutzten Bebig I25.S16 IsoSeed beträgt L = 3,5 mm. Es wur-
den die TG43-Bericht [78] für Bebig I25.S06 IsoSeeds angegenbenen Werte für Λ
und gL(r) benutzt. Um Zwischenwerte zu erhalten wurde gL(r) mit einem Poly-
nom fünften Grades angepasst. I25.S06 und I25.S16 Seeds sind gleich aufgebaut,
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die unterschiedlichen Produktnummern bezeichnen lediglich unterschiedliche Akti-
vitätsklassen, I25.S16 Seeds besitzen eine höhere Aktivität als I25.S06 Seeds, wie
sie für die Augentumortherapie nötig ist. I25.S06 Seeds werden vor allem für die
Therapie von Prostata-Karzinomen mit niedriger Dosisleistung eingesetzt.
Gleichung 29 wurde nun benutzt um den Detektor in der Einheit Wasserenergie-
dosisleistung zu kalibrieren. Anders als in den vorausgegangenen Kapiteln, wo der
Detektor zur Anzeige der mittleren Dosis im Detektorvolumen kalibriert wurde, wird
der Detektor hier zur Anzeige der Dosis in einem effektiven Messort, der in der Mitte
des Szintillatorvolumens liegt, kalibriert. Dazu wurden mit dem Plastikszintillator-
detekor SK24 561 Messwerte in der durch θ = 90◦ definierten Ebene aufgenommen.
In dieser Ebene hat die Anisotropiefunktion F (r, θ) per Definition den Wert eins.
Mit Gleichung 29 wurde die Dosisleistung in den effektiven Messpunkten berechnet
und damit der Kalibrierfaktor kabs,TG43(r, θ) berechnet als

kabs,TG43(r, θ) =
Ḋ(r, θ)

M(r, θ)
. (30)

Anschließend wurde kabs,TG43 unter Berücksichtigung der jeweiligen Unsicherheit
über alle Messpunkte gemittelt. Für die Unsicherheit des Messwertes wurde die
statistische Unsicherheit der Strommessung berücksichtigt und der Einfluss einer
radialen Positionierungsunsicherheit ± 0,1 mm auf die berechnete Dosisleistung. So
wurde gewährleistet, dass die mit größerer Unsicherheit belegten Messwerte in kur-
zem Abstand zum Seed einen kleineren Einfluss auf die Kalibrierung des Detektors
haben, als die Messwerte in größerem Abstand. Auf diese Weise wurde

kabs,TG43 = 0, 299 mGy s−1 nA−1 ± 6, 2 % (31)

bestimmt. Die Unsicherheit auf den Kalibrierfaktor ergibt sich aus der Unsicherheit
auf die Messung der Luftkermaleistung des zur Kalibrierung verwendeten Seeds von
2,5 % laut Zertifikat der zur Kalibrierung verwendeten Schachtkammer, der Gesam-
tunsicherheit auf die Berechnung der Dosisleistung in 1 cm Abstand [78] die 5,7 %
beträgt und der Unsicherheit auf den Mittelwert für den nach Gleichung 30 be-
rechneten Wert von kabs,TG43. Dadurch dass keine Messung des Hintergrundsignals
erfolgte, ergibt sich eine Unsicherheit von 0,3 %.

5.10 Kalibrierung des Detektorsystems für die Strahlung
von 106Ru

Für die Strahlung von 106Ru wird das Detektorsystem im bekannten Strahlungsfeld
einer 90Sr-Quelle kalibriert. Der Zerfall von 90Sr ist in Abschnitt 4.2 beschrieben. Die
hier verwendete 90Sr-Quelle wurde im Jahre 2012 von der Physikalisch-Technischen
Bundesanstalt als Beta-Sekundärnormal für die Brachytherapie kalibriert (siehe Ka-
librierschein, Anhang A.6). Diese Kalibrierung umfasste die Feststellung der Wasser-
Wasser-Energiedosisleistung an 7 festgelegten Positionen in einem RW3-Phantom.
Die relative Unsicherheit auf die Wasser-Energiedosisleistung am Referenztag betrug
4,1 % laut Kalibrierschein.
Es wurde nach der in der Promotionsarbeit von M. Eichmann [48] und im Abschnitt
14.2.4 des Buches “Scintillation Dosimetry” [42], herausgegeben von S. Beddar und
L. Beaulieu, beschriebenen Methode der Kalibrierfaktor für die Strahlung von 90Sr
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zu

kabs,Sr−90 = 0, 095 mGy s−1 nA−1 ± 4, 6 % (32)

bestimmt. Die angegebene Unsicherheit enthält die Unsicherheit auf die Referenz-
dosisleistung, sowie Unsicherheiten, die sich aus der Positionierung des Detektors
ergeben. Der Detektor wurde zur Anzeige der Dosis in einem effektiven Messpunkt
in der Mitte des Szinitllatorvolumens kalibriert.

5.11 Diskussion

Das Ansprechvermögen bezogen auf die Wasserenergiedosis RDw ist die wichtigs-
te hier bestimmte Eigenschaft für einen Dosisdetektor, der in der Strahlenthera-
pie zum Einsatz kommt. RDw besitzt ein Plateau um 20 keV herum, also in dem
Energiebereich in dem der Hauptteil des 125I-Spektrums liegt. Deshalb ist das An-
sprechvermögen RDw für die Strahlung der 125I-Seeds bis zum maximal untersuchten
Abstand von 5 cm bis auf 0,3% konstant. Obwohl sich die absoluten Werte von RDw

und [µen/ρ]PV Tw in Abbildung 19 deutlich unterscheiden, ist ihre Energieabhängigkeit
im mittleren Energiebereich sehr ähnlich. Dies lässt vermuten, dass sich [µen/ρ]PV Tw -
Werte dazu eignen im mittleren Energiebereich für geringfügige Abweichungen von
der Strahlenqualität bei der Kalibrierung zu korrigieren, wie es für den Plastikszi-
nitllator BCF60 vorgeschlagen und validiert wurde [64].
Nach meinem Wissen ist dies die erste Bestimmung des Quenching-Parameters kB
für BC400 aus einer Messung mit niederenergetischen Photonen. Der Quenching-
Parameter wurde zu kB = (12,3 ± 0,9) mg MeV−1 cm−2 bestimmt. Dieser Wert
fällt in den Bereich von Ergebnissen für den äquivalenten Plastikszinitllator NE-102,
die mit Photonen höherer Energie und/oder anderen Teilchen gewonnen wurden. G.
D. Badhwar et al. [51] analysierten 1967 verschiedene Untersuchungen und schlos-
sen, dass die meisten Ergebnisse [56, 57, 58, 59, 60] mit Gleichung 15 und kB ∼
10 mg MeV−1 cm−2 angepasst werden konnten. Allerdings wurden in einigen Un-
tersuchungen Werte für kB bestimmt, die beträchtlich niedriger lagen [61, 62]. Ihre
eigene Untersuchung ergab kB = (12,6 ± 2,0) mg MeV−1 cm−2 für Protonen mit
kinetischen Energien zwischen 36 und 220 MeV. R. L. Craun und D. L. Smith [63]
veröffentlichten einen Wert von kB = (13,1 ± 1,3) mg MeV−1 cm−2 aus einer Un-
tersuchung mit Elektronen und Protonen. Die Unterschiede zwischen den verschie-
denen Ergebnissen wurden auf Unterschiede zwischen verschiedenen Chargen oder
Alterungseffekte zurück geführt.
Die Bestimmung von kB ermöglichte auch die Berechnung des monoenergetischen
Ansprechvermögens bezüglich der im Szintillator deponierten Dosis RDdet

und macht
die Ergebnisse somit übertragbar auf andere Strahlenqualitäten, als die in dieser Un-
tersuchung zur Kalibrierung verwendeten.
Vergleicht man die Kalibrierfaktoren für den untersuchten Detektor SK24 aus den
Abschnitten 5.8 und 5.10 mit der Vorhersage, für das Verhältnis des Ansprech-
vermögens für 125I und 106Ru bzw. 90Sr, so ergibt sich das folgende Bild:
Für die Kalibrierfaktoren gilt

kabs,Sr−90
kabs,TG43

=
0, 095 mGy s−1 nA−1

0, 299 mGy s−1 nA−1
± 10, 8 % = 0, 32± 10, 8 %. (33)
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Für das Ansprechvermögen wurde in Abschnitt 5.8

RDw,125I

RDw,60Co

= 0, 305 (34)

berechnet.
Liest man aus Abbildung 23 das Ansprechvermögen RDdet

(E(e−)) für Elektronen der
mittleren Energie von 90Sr ab, so ergibt sich weiterhin

RDdet,90Sr

RDw,60Co

≈ 1, 01. (35)

Für die Umrechnung des Ansprechvermögens bezüglich Dosis im Detektor in Was-
serenergiedosis benötigt man das Verhältnis des Stoßbremsvermögens für PVT und
Wasser bei der mittleren Energie von 90Sr.

RDdet,90Sr

RDw,90Sr

≈ Scol,PV T

Scol,w
(90Sr) ≈ 0, 98 (36)

Damit ergibt sich
RDw,125I

RDw,90Sr

≈ 0, 31. (37)

Dieser Wert stimmt im Rahmen dieser Abschätzung mit dem Verhältnis der Kali-
brierfaktoren überein.
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6 Monte Carlo-Simulationen etablierter Augen-

applikatormodelle

Dieses Kapitel beschäftigt sich mit der Simulation von Dosisverteilungen für ge-
bräuchliche Augenapplikatoren, die in der Therapie von Aderhautmelanomen ein-
gesetzt werden. Diese Simulationen dienen dem Vergleich mit der Dosisverteilung
des neu entwickelten Binuklidapplikators in Kapitel 8. Abschnitt 6.1 beschreibt die
Monte Carlo-Simulation eines 106Ru-Applikators vom Typ CCB, wie er in Euro-
pa weit verbreitet ist. Abschnitt 6.2 beschreibt die Monte Carlo-Simulation eines
125I-Applikators vom Typ COMS, wie er in Nordamerika weit verbreitet ist und
Abschnitt 6.3 beschreibt die Simulation eines am Universitätsklinikum Essen einge-
setzten Binuklidapplikators.
Die im nachfolgenden gezeigten Monte Carlo-Simulationen wurden mit dem Monte
Carlo Code-System GEANT4 gemacht [94]. Verwendet wurde Version geant4-10-02-
patch-01. Weiterhin wurde G4EmStandardPhysics option4(1) gewählt. G4EmStan-
dardPhysics option4 benutzt die genauesten Modelle für elektro-magnetische Wech-
selwirkungen bei niedrigen Energien, die in GEANT4 zur Verfügung stehen [95]. Das
bedeutet für die Simulation von Compton-Streuung wird das ”G4LowEPCompton-
Model“ benutzt. Dieses Modell implementiert Doppler-Verbreiterung und atoma-
re Abregung. Rayleigh-Streuung und Fluoreszenz werden ebenfalls simuliert. Für
Streuprozesse von Elektronen wird das “G4UrbanMscModel” benutzt. Dabei han-
delt es sich um einen “Condensed History”-Ansatz, bei dem die Gesamtwirkung vie-
ler einzelner Kollisionen am Ende eines Transportschrittes gesammelt berücksichtigt
wird. Es wurde ein “defaultCutValue”von 0,01 mm und einem “lower production
cut”von 100 eV verwendet, was bedeutet, dass Teilchen, deren Reichweite kleiner ist
als 0,01 mm oder deren Energie niedriger ist als 100 eV ihre Energie lokal abgeben
und nicht mehr weiter transporitert werden. Einzelheiten zur Bedeutung der vewen-
deten Einstellungen finden sich im GEANT4 Physics Reference Manual [96].
Es wurden jeweils sowohl Dosisverteilungen in einer xyz-Voxelgeometrie als auch Do-
sisverteilungen parallel zur gekrümmten Applikatoroberfläche angefertigt (vgl Abb.
11 aus Kapitel 4.3). Die xyz-Geometrie bestand aus einem Würfel mit einer Kan-
tenlänge von 25,5 mm, zentriert zum Mittelpunkt der kugelförmigen Applikator-
geometrien. Der Würfel war in jede Richtung in 51 Voxel unterteilt, die somit eine
Kantenlänge von 0,5 mm besitzen. Die Voxel sind mit einem Volumen von 0,125 mm3

kleiner als das Volumen des Detektors mit ca. 0,37 mm3. Für die Dosisverteilung par-
allel zur Applikatoroberfläche wurde die Dosis in einer Kugelschale mit einer Höhe
von 0,5 mm berechnet, deren Mitte sich in 0,5 mm Abstand vor der inneren Appli-
katoroberfläche befand. Eingeteilt war diese Kugelschale in Voxel mit einer Größe
von 2,5◦ in θ-Richtung und 4◦ in φ-Richtung. Auch hier übertrifft also die räumliche
Auflösung der Simulation die Auflösung der Messung (vgl. Abbildungen 10, Kapitel
4).

6.1 Monte Carlo-Simulation des CCB-Applikators

Die Simulation des CCB-Applikators orientiert sich an der von Sommer et al. be-
schriebenen Vorgehensweise [97]. Abbildung 27 zeigt die Simulationsgeometrie. Der
CCB-Applikator wurde als eine Kugelkalotte mit einem Innenradius von 12 mm und
einem äußeren Radius von 13 mm simuliert. In der Simulation besteht der Appli-
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Abbildung 27: Simulationsgeometrie für die Monte Carlo-Simulation des CCB-
Applikators.
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Abbildung 28: Dosisleistung eines idealen CCB Applikators, berechnet mit der Mon-
te Carlo-Methode. Links: Ebene die die Zentralachse einschließt. Rechts: Dosisleis-
tung in 0,5 mm Abstand zur Applikatoroberfläche.
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kator aus reinem Silber und hat einen Öffnungswinkel von 51,33◦ (nach Angaben
des Herstellers berechnet). Die Ausdehnung der 106Ru-Schicht wird vom Hersteller
mit weniger als 0,1µm angegben. Sie wurde nicht explizit simuliert. Die Untersu-
chungen von Sommer et al. haben gezeigt, dass dieses Vorgehen gerechtfertigt ist.
Es wurde der gesamte Zerfall von 106Ru simuliert, einschließlich des Gammaanteils
am Spektrum. Die Teilchen wurden auf einer Kugeloberfläche mit einem Radius
von 12,1 mm konzentrisch zum CCB-Grundkörper und mit einem Öffnungswinkel
von 47,35◦ erzeugt. Für die Dosisverteilung in xyz-Geometrie wurden 730 Millionen
Teilchen simuliert und der statistische Fehler der Simulation liegt im Inneren des
Applikators bis zu einer Höhe von 12 mm unter 2%. Für die Dosisverteilung in Po-
larkoordinaten wurden 300 Millionen Teilchen simuliert und der statistische Fehler
liegt im dargestellten Bereich ebenfalls unter 2%.
Abbildung 28 zeigt links die Dosisverteilung in einer Schnittebene durch die Zen-
tralachse des Applikators. Da der Applikator rotationssymmetrisch ist, sehen andere
Ebenen, die die Zentralachse einschließen, genauso aus. Die Dosisverteilung ist in
einem Abstand von 0,5 mm von der Applikatoroberfläche auf der Zentralachse auf
100% normiert. Der steile Abfall der Dosis ist charakteristisch für Augenapplika-
toren, die den β-Strahler 106Ru enthalten, beispielsweise beträgt die Dosis auf der
Zentralachse, 8 mm entfernt von der Applikatoroberfläche, nur noch 5 % der Dosis
im Normierungspunk in 0,5 mm Entfernung.
In Abbildung 28 ist rechts die Dosisleistung in einem konstanten Abstand von 0,5 mm
zur Oberfläche dargestellt. Normiert wurde auf den Mittelpunkt, also ebenfalls auf
den Punkt auf der Zentralachse in 0,5 mm Abstand zur Applikatoroberfläche. Die
Dosisverteilung ist auffallend homogen, in der Simulation des CCB-Applikators war
das radioaktive 106Ru ebenfalls homogen über die Applikatorfläche bis zu einem θ-
Winkel von 47,35◦ verteilt. Die 50 %-Isodose liegt bei θ ungefähr gleich 45◦. Am
Rand des vom Applikator bedeckten Gebietes bei 51,33◦ beträgt die Dosisleistung
noch ungefähr 25 %.

6.2 Monte Carlo-Simulation eines COMS-Applikators

Es wurde ein reiner Jod-Applikator wie er in der in der “Collaborative Ocular
Melanoma”-Studie [27] verwendet wurde simuliert. Dieser COMS-Applikator hat
einen Durchmesser von 20 mm und enthält 24 125I-Seeds vom Typ Bebig I25.S06
IsoSeeds. Die Simulation der Jod Seeds wird in Abschnitt 5.8 beschrieben. Die Si-
mulationsgeometrie für den COMS-Applikator ist in Abbildung 29 gezeigt. Die Seeds
wurden entsprechend den im Report der Task Group 129 der AAPM [98] angebe-
nen Positionen angeordnet. Das Material für die Trägerkalotte und Silikonschablone
wurde ebenfalls entsprechend den Angaben des Reports simuliert (Materialzusam-
mensetzungen siehe Anhang A.1). Für die in Abbildung 30 gezeigten Dosisvertei-
lungen wurden 196 mal 108 Teilchen simuliert. Für die in Abbildung 31 gezeigten
Dosisverteilungen wurden 190 mal 108 Teilchen simuliert. Der statistische Fehler
liegt damit meistens deutlich unter einem Prozent, in Bereichen mit sehr geringer
Dosis unter 2 %. Der COMS-Applikator besitzt als einziger hier vorgestellter Appli-
kator einen inneren Krümmungsradius von 12,3 mm, bei den anderen Applikatoren
beträgt dieser Radius 12 mm. Es wurde in einer Höhe von 0,8 mm auf der Zentralach-
se normiert.
Abbildung 30 zeigt die Dosisverteilung in zwei Schnittebenen, die die Zentralach-
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COMS-Applikators.
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Applikator, die jeweils die Zentralachse einschließen.
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Abbildung 31: Dosisverteilung parallel zur Applikatoroberfläche für den COMS-
Applikator in 0,5 mm Abstand, normiert auf die Dosisleistung im Mittelpunkt der
Verteilung.

se einschließen. Die beiden Dosisverteilungen unterscheiden sich im Nahbereich der
Applikatoroberfläche, weil die Anordnung der Seeds nicht drehsymmetrisch bei ei-
ner Drehung um 90◦ ist. Diese Unterschiede spielen allerdings in etwas größeren
Abständen von der Oberfläche keine Rolle mehr. Im Vergleich mit der im vorausge-
gangenen Abschnitt gezeigten Dosisverteilung eines 106Ru-Applikators, fällt hier die
Dosis mit zunehmender Entfernung von der Applikatoroberfläche deutlich langsa-
mer ab. Die Dosisleistung in 20 mm Abstand von der Applikatoroberfläche beträgt
beispielsweise noch ca. 5 % der Dosisleistung im Normierungspunkt.
Abbildung 31 zeigt eine Oberflächendosisverteilung in 0,5 mm Abstand von der Ap-
plikatoroberfläche. Die Dosisleistung ist direkt über den einzelnen 125I-Seeds deutlich
höher als in den Zwischenräumen und im Zentrum des Applikators deutlich höher
als im Außenbereich. Der Rand der Trägerkalotte liegt bei 54,4 ◦, die äußersten Seeds
liegen bei 39 ◦. Die Dosisleistung fällt also am Rand des vom Applikator bedeckten
Gebietes bis auf ca. 22% des Wertes auf der Zentralachse ab. Das Maximum liegt bei
108 %. Im Vergleich zur zuvor gezeigten Dosisverteilung des 106Ru-Applikators sind
hier die Dosisvariationen innerhalb des vom Applikator bedeckten Gebietes größer.

6.3 Monte Carlo-Simulation des Binuklidapplikators
nach Flühs

Die in diesem Abschnitt beschriebene Monte Carlo-Simulation des Binuklidappli-
kators nach Flühs et al. [5] wurde eigens für diese Arbeit angefertigt und ist kein
Bestandteil der ursprünglichen Veröffentlichung. Abbildung 36 zeigt die Simulations-
geometrie im Querschnitt. Größen und Entfernungsangaben stammen vom Entwick-
ler dieses Binuklidapplikators. Der Binuklidapplikator nach Flühs et al. enthält einen
106Ru-Applikator vom Typ CCB. Die Simulation des CCB-Applikators wird in Ab-
schnitt 6.1 beschrieben. Zusätzlich enthält er 8 125I-Seeds. Die Simulation der Seeds
wird in Abschnitt 5.8 beschrieben. Die Trägerkalotte besteht aus einer nicht genau
charakterisierten Goldlegierung mit 75 % Goldanteil wie sie für Schmuck üblich ist,
also hauptsächlich zusammen mit Silber und Kupfer. In der Simulation besteht sie
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Abbildung 32: Monte Carlo-Modell des Binuklidapplikators nach Flühs et al. [5].

aus Modulay (vgl. Anhang A.1), der Goldlegierung, aus der auch die Trägerkalotte
des COMS-Applikators besteht. Der Einfluss der Trägerkalotte auf die Dosisvertei-
lung besteht hauptsächlich aus einer Abschirmung am Applikatorrand die durch die
Modulay-Legierung, die 77 % Gold enthält, mit ausreichender Genauigkeit darge-
stellt wird. Auch bei der Simulation des Silikons wurde auf ein bereits vorhandenes
Material zurückgegriffen, das Silikon im Binuklidapplikator nach Flühs wurde als
Silastic (vgl. Anhang A.1) simuliert. 106Ru- und 125I-Anteil an der Dosisverteilung
wurden getrennt simuliert, um die unterschiedlichen Halbwertszeiten der beiden Ra-
dionuklide bei der Dosisberechnung berücksichtigen zu können.
Abbildung 33 zeigt Oberflächendosisverteilungen in 0,5 mm Abstand von der Appli-
katoroberfläche. Die Dosisverteilungen sind im Mittelpunkt, also auf der Zentralach-
se, 0,5 mm vor der Applikatoroberfläche auf 100 % normiert. Für die Simulation des
106Ru-Anteils wurden rund 580 Millionen Teilchen simuliert und der statistische Feh-
ler liegt generell unter 1,5 %. Für die Simulation des 125I-Anteils wurden rund 5,6
Milliarden Teilchen simuliert und der statistische Fehler liegt meistens unter 2 %.
In der Dosisverteilung die nur den 106Ru-Anteil berücksichtigt, sind die Seeds die
auf der Innenfläche des CCB-Applikators liegen als Schatten zu erkennen, sie schir-
men einen Teil der 106Ru-Dosis ab. Im Vergleich mit der Oberflächendosisverteilung
eines CCB-Applikators in 0,5 mm Abstand, wirkt der Applikator kleiner. Dies er-
klärt sich durch den größeren Abstand zur Oberfläche des CCB-Applikators. Der
Abstand zur CCB-Oberfläche beträgt 1,8 mm. In der Dosisverteilung, die nur den
Jod-Anteil enthält ist die Lage der Seeds klar durch die über den Seeds größere
Dosisleistung erkennbar. Die Dosisverteilung der 125I-Seeds hat ihr Maximum nicht
im Normierungspunkt auf der Zentralachse, sondern über den inneren Seeds. Hier
werden 178 % der Dosisleistung im Normierungspunkt erreicht. Zur Gewichtung des
Jod- und Rutheniumanteils relativ zueinander wurde vom gleichen Verhältnis der
Akitivitäten ausgegangen, wie beim neuen Binuklidapplikator: 22,1 MBq 106Ru und
7,698 GBq 125I.
Abbildung 33 links unten zeigt die Überlagerung von 125I- und 106Ru-Dosisverteilung
am Referenztag. Der Maximalwert der Dosisverteilung liegt über den inneren Seeds
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Abbildung 33: Simulierte Oberflächendosisverteilungen in 0,5 mm Abstand von der
Applikatoroberfläche für den Binuklidapplikator nach Flühs et al. [5]. Die Dosisver-
teilungen sind auf 100 % im Mittelpunkt, also in 0,5 mm Tiefe auf der Zentralachse
normiert. Links: 106Ru-Anteil an der Dosis, rechts: 125I-Anteil an der Dosis. Unten:
Summe aus 125I- und 106Ru-Anteil an der Dosisleistung, links am Referenztag, rechts
nach 4 Monaten.
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Abbildung 34: Simulierte Dosisverteilungen in einer Ebene, die die Zentralachse ein-
schließt, für den Binuklidapplikator nach Flühs et al.[5]. Links: 106Ru-Anteil an der
Dosis, rechts: 125I-Anteil an der Dosis. Unten: Überlagerte Dosisverteilung aus 125I-
und 106Ru-Anteil, 2D-Dosisverteilung und Tiefendosiskurve auf der Zentralachse.
Dargestellt ist die Situation am Referenztag.
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und beträgt 146 % des Wertes auf der Zentralachse. In Abbildung 33 unten rechts
ist die Dosisverteilung für den 4 Monate alten Applikator dargestellt. Da 125I eine
rund sechsmal kürzere Halbwertszeit hat als 106Ru ist der 125I-Anteil an der Do-
sisverteilung in dieser Zeit schwächer geworden. Das Maximum der Dosisverteilung
liegt aber nach wie vor über den inneren Seeds, beträgt aber nur noch 120 % des
Wertes auf der Zentralachse.
Abbildung 34 zeigt Dosisverteilungen in einer Ebene, die die Zentralachse einschließt.
Die Dosisverteilungen sind auf der Zentralachse in 0,5 mm Abstand von der Applika-
toroberfläche normiert. Für die Simulation des 125I-Anteils wurden 17,9 Milliarden
Teilchenhistorien berechnet, für den 106Ru-Anteil 350 Millionen. Damit liegt der sta-
tistische Fehler meistens unter 2 %, größere Fehler treten in Bereichen mit niedriger
Dosisleistung auf. Für den 106Ru-Anteil liegt der statistische Fehler bis zu einer Höhe
von ca. 10 mm unter 2 %. Der Binuklidapplikator nach Flühs ist drehsymmetrisch
bei einer Drehung um 90◦ um die Zentralachse, deshalb unterscheiden sich Schnitte
durch die x-z- und y-z-Ebene nicht und in der Abbildung ist nur ein Schnitt durch die
y-z-Ebene dargestellt. Am Referenztag überwiegt klar der 125I-Anteil an der Dosis-
verteilung. Besser als in der Dosisverteilung in der Ebene lässt sich dies noch an der
Tiefendosiskurve (Abbildung 34 unten rechts) ablesen. Der CCB-Applikator sorgt
aber für eine insgesamt breitere Dosisverteilung. Der Maximalwert der Dosisleistung
liegt nicht auf der Tiefendosiskurve. Die Tiefendosiskurve des Binuklidapplikators
nach Flühs ist steiler als die Tiefendosiskurve des COMS-Applikators, der im vor-
ausgegangenen Abschnitt beschrieben wurde, aber flacher als die Tiefendosiskurve
des CCB-Applikators aus Abschnitt 6.1. Die 5 %-Isodose liegt am Referenztag in
ca. 13 mm Höhe über der Applikatoroberfläche. Mit steigendem 106Ru-Anteil an der
Dosisverteilung, also mit steigendem Alter des Applikators, wird sie näher an die
Applikatoroberfläche heran rücken.
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7 Der neue Binuklidapplikator

Dieses Kapitel befasst sich in Abschnitt 7.1 mit der Entwicklung des neuen Bi-
nuklidapplikators, seiner Konstruktion und dem Bau. Abschnitt 7.1.1 beschreibt
eine Montagevorrichtung, die nötig ist, um die Trägerkalotte des Binuklidapplika-
tors zu verschließen und die zusätzlich den Strahlenschutz beim Zusammensetzen
des Applikators verbessert. In Abschnitt 7.2 wird die Monte Carlo-Simulation des
Binuklidapplikators beschrieben. Dabei wird speziell auf die Auswirkungen kleiner
Variationen eingegangen, die beim Zusammenbau auftreten können. Abschnitt 7.3
beschreibt die dosimetrische Vermessung des Binuklidapplikators. Abschnitt 7.3.1
befasst sich mit den Messunsicherheiten. In Abschnitt 7.3.2 werden die Messun-
gen in der xyz-Apparatur beschrieben. In Abschnitt 7.3.3 werden die Messungen in
der Polarapparatur beschrieben. In Abschnitt 7.4 wird die Therapieplanung für den
Binuklidapplikator auf der Basis von Tiefendosiskurven beschrieben. In Abschnitt
7.5 werden die dosimetrischen Messungen mit den Monte Carlo-Simulationen der
Dosisverteilung verglichen. In Abschnitt 7.6 werden die Ergebnisse aus Kapitel 7
diskutiert.
Ein Hauptziel dieser Arbeit war es, einen verbesserten Binuklidapplikator zu bau-
en, der handelsübliche 125I-Seeds und einen 106Ru-Applikator enthält. Die Entwick-
lung eigener Strahlungsquellen wurde ausgeschlossen, obwohl dies deutlich größere
Flexibilität bei der Gestaltung des Strahlungsfeldes bedeutet hätte. Ein Grund
für diese Entscheidung war, dass die Arbeit mit offenen Radionukliden spezielle
Ausrüstung und Erfahrung voraussetzt, welche in der Arbeitsgruppe nicht vorhan-
den war. Weiterhin ist der Einsatz neuer Strahlungsquellen am Menschen nicht ohne
ein aufwändiges Zulassungsverfahren möglich.
Die Anforderungen, die ein solcher Applikator erfüllen sollte, werden im Folgenden
kurz zusammengefasst. Grundsätzlich soll der Binuklidapplikator die Bestrahlung
von größeren Tumoren mit bis zu 10 mm Höhe ermöglichen, als dies mit einem rei-
nen 106Ru-Augenapplikator möglich ist. Dabei soll gesundes Gewebe besser geschont
werden als bei der Therapie mit einem reinen 125I-Applikator.
Es wurde ein möglichst dünnes Design angestrebt, weil dies das Aufnähen der Ap-
plikatoren, vor allem am hinteren Teil des Augapfels und unter Augenmuskeln, er-
leichtert. Sowohl der bereits im Einsatz befindliche Binuklidapplikator als auch die
meisten 125I-Applikatoren haben in dieser Hinsicht mit 2 bis 3 mm Dicke deutliche
Nachteile gegenüber den reinen 106Ru-Applikatoren mit nur 1mm Dicke. Dünnere
Applikatoren üben außerdem weniger, von den Patienten als unangenehm empfun-
denen, Druck auf den Augapfel aus.
Ebenso wie die meisten anderen Strahlungsdetektoren, besitzen auch die von uns
für die Dosimetrie eingesetzten Plastikszintillatoren unterschiedliche Kalibrierfakto-
ren für die β-Strahlung von 106Ru und die γ-Strahlung von 125I. Deshalb sollte es
möglich sein, den β- und γ-Anteil des Strahlungsfeldes jeweils separat zu vermes-
sen und anschließend die Summe aus den korrekt kalibrierten Einzelverteilungen zu
bilden. Dies erleichtert auch die Berücksichtigung der unterschiedlichen Halbwerts-
zeiten von 125I und 106Ru bei der Therapieplanung.
Selbstverständlich müssen alle verwendeten Materialien biokompatibel und implan-
tierbar sein, und die mechanische Stabilität muss während der gesamten Behandlung
gewährleistet bleiben.
Der Applikator soll leicht zu reinigen und sterilisierbar sein. Der Zusammenbau soll
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Abbildung 35: Konstruktionszeichnung für den ersten Entwurf eines Binuklidappli-
kators mit zweiteiliger Trägerkalotte aus Reintitan [Zeichnung: K. Rudloff]. Links:
Horizontaler Schnitt durch die Ebene, in der die 12 125I-Seeds liegen. Rechts: Senk-
rechter Schnitt durch den Binuklidapplikator, bestehend aus einem Ring aus Rein-
titan, an den innen eine 50µm dicke Kalotte aus Reintitan angeheftet ist und einer
gleich dicken äußeren Kalotte, die von Schrauben gehalten wird. Der Zwischenraum
ist mit einem CCB-Applikator, auf dessen Rand die 125I-Seeds liegen, gefüllt. Ab-
schirmungen sind nicht eingezeichnet.

mit möglichst wenig Strahlenbelastung für die Handhabenden verbunden sein.
Die im Folgenden beschriebene Trägerkalotte aus Titan wurde patentiert (Aktenzei-
chen DE 112012007059.3) [99].

7.1 Konstruktion und Bau des neuen Binuklidapplikators

Um den Applikator möglichst dünn bauen zu können, wurde relativ früh in der Pla-
nungsphase entschieden, die Seeds am Rand des CCB-Applikators anzuordnen. Im
Antrag zum DFG-Projekt EI 869/1-1 sind bereits einige Entwürfe in dieser Konfi-
guration dargestellt. Allerdings war das Problem ungelöst, die mechanische Stabi-
lität der Anordnung über den gesamten Implantationszeitraum zu garantieren und
den neuen Applikator gleichzeitig deutlich dünner als seine Vorgänger zu machen.
Die entscheidende Neuerung des hier vorgestellten Designs, besteht in der bauli-
chen Trennung von Abschirmungen und Trägerkalotte. Die komplett geschlossene
Trägerkalotte des Binuklidapplikators besteht aus Reintitan und kann deshalb stel-
lenweise sehr dünn gearbeitet sein und sorgt trotzdem für die nötige Stabilität.
Reintitan besitzt als Werkstoff viele Eigenschaften, die es für medizinische Implanta-
te sehr geeignet machen. Es ist biokompatibel und inert und auch mit einer entspre-
chenden Zertifizierung der American Society for Testing and Materials zu beziehen
[100]. Gleichzeitig ist es aber auch sehr hart und duktil. Deshalb bestehen zum Bei-
spiel Hüftprothesen häufig aus Titan. Aber auch die äußere Hülle der 125I-Seeds,
die bei Prostatakrebs auch dauerhaft implantiert werden, besteht aus einer 50µm
starken Titankapsel. Bei dieser Anwendung ist noch eine weitere Eigenschaft von
Titan von Bedeutung. Titan gehört mit der Ordnungszahl 22 zu den Leichtmetal-
len und wechselwirkt relativ schwach mit ionisierender Strahlung. Es verändert bei
der Verwendung als Strahlenaustrittfenster also kaum das Strahlenfeld, insbesonde-
re schwächt es die Strahlung auch sehr wenig (vgl. Anhang A.3, Abschirmwirkung
verschiedener Materialien).
Die Trägerkalotte nimmt in ihrem Inneren Abschirmungen, strahlenfeldformende
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Elemente und Strahlenträger auf, die dort vor den mechanischen Belastungen wäh-
rend der Implantation geschützt sind. Als Material für die Abschirmungen wurde
Gold gewählt. Gold eignet sich auf Grund seiner hohen Dichte und hohen Ordnungs-
zahl gut für Abschirmungen (vgl. Anhang A.3, Abschirmwirkung verschiedener Ma-
terialien). Gold ist ebenfalls biokompatibel und inert. Außerdem ist es relativ weich
und damit leicht zu bearbeiten. Eine 100µm starke Goldfolie lässt sich z. B. mit
einem Skalpell zuschneiden. Die Trägerkalotten der COMS-Applikatoren und des
Binuklidapplikators nach Flühs bestehen beide aus Legierungen mit einem Goldan-
teil von ca. 75 % und die Materialstärke beträgt 0,5 mm. Diese große Materialstärke
ist nötig, um die Stabilität der Trägerkalotten zu gewährleisten. Die im Binuklid-
applikator verwendeten Abschirmungen aus Feingold (Goldgehalt 99,9 %) sind dage-
gen nur 120µm dick. Diese Materialstärke reicht für die Abschirmung der 125I-Seeds
aus. Sie reduziert die Dosisleistung bei der Maximalenergie des 125I-Spektrums von
35,5 keV auf ca. 2 %.

Die Entwicklung des hier vorgestellten Binuklidapplikators beinhaltete viele Ent-
wicklungsschritte und verworfene Prototypen. Es soll ein kurzer Überblick gegeben
werden.
Weil es nicht möglich war, ein privatwirtschaftliches Unternehmen für die Herstel-
lung der Titankalotten zu gewinnen, wurden innerhalb mehrerer Monate Werkzeu-
ge zum Tiefziehen der Kalotten in der mechanischen Werkstatt des Fachbereiches
Physik gebaut und ein Verfahren dazu erprobt. Titan gehörte vorher nicht zu den
regelmäßig bearbeiteten Materialien und es mussten zuerst Erfahrungen gesammelt
werden. Zum Schweißen der ersten Kalotten wurde eine spezielle Vorrichtung ge-
baut, die das Schweißen unter Argon-Atmosphäre ermöglichte. Die ersten Titan-
Trägerkalotten bestanden aus einem Ring an den die innere Kalotte, welche das
Strahlenaustrittsfenster darstellt und nur 50µm stark ist, angeschweißt wird und
einer äußeren Kalotte die mit Hilfe von Schrauben fixiert wird (vgl. Abb. 35). Die
Dicke der äußeren Kalotte wurde von zuerst ebenfalls 50µm auf 100µm erhöht, um
die Stabilität zu verbessern. Die Abschirmungen wurden zu Beginn von Hand aus
Goldfolie ausgeschnitten und eingeklebt. Es gab eine Zusammenarbeit mit einem
Oberflächentechnik-Unternehmen aus Rathenow um die Abschirmungen durch gal-
vanisches Vergolden auf die Titanhülle aufzubringen. Die Schwierigkeit dabei liegt
zum einen in der für die Abschirmwirkung benötigten Dicke von ca. 100µm. Dies
übersteigt die üblicherweise beim galvanischen Vergolden aufgebrachten Schicht-
dicken die weniger als 1µm betragen. Außerdem bildet Reintitan an der Luft eine
Oxidschicht aus, die ohne Zwischenlackierung zum Abblättern der Vergoldung führt.
Leider ist aus dieser Zusammenarbeit kein brauchbares Werkstück hervorgegangen
und die Firma hat die weitere Zusammenarbeit ohne Angabe von Gründen auf-
gegeben. Etwa zur gleichen Zeit, ist das Schweißgerät zum Feinschweißen in der
mechanischen Werkstatt kaputt gegangen und es stand für mehr als zwei Jahre kei-
ne geeignetes Schweißgerät am Fachbereich zur Verfügung. Die Beauftragung eines
privatwirtschaftlichen Unternehmens war wegen der fehlenden finanziellen Mittel
nur möglich, weil das Schweißen der Kalotten gleichzeitig der Demonstration des
Schweißgerätes zur Neuanschaffung diente.
In dieser Zeit wurde der Aufbau des Titanapplikators unter dem Gesichtspunkt der
leichten Reinigung und hygienischer Anforderungen überarbeitet. Bei der Befesti-
gung der Applikatorrückseite mit Schrauben, ließ sich ein Spalt, durch den Blut
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Abbildung 36: Foto der zerlegten Trägerkalotte mit Abschirmungen. Von links nach
rechts ist zu sehen: Dichtungsring aus PER G80A/ FFKM81, innere Titankalotte,
obere Abschirmung aus Gold, äußere Abschirmung aus Gold, äußere Titankalotte.

und Gewebeflüssigkeiten ins Innere der Trägerkalotte eindringen können, nie ganz
vermeiden. Deshalb wurde eine Hülle entworfen, die an der Außenseite ein Dreh-
gewinde besitzt und zusätzlich einen Dichtungsring aus biokompatiblem und tem-
peraturbeständigem Gummi (FFKM81). Obwohl dieses Design dem ursprünglichen
Entwurf deutlich näher kommt, schien es erst mit den bis dahin bei der Verarbeitung
von Titan gesammelten Erfahrungen auch umsetzbar.

Abbildung 37 zeigt den finalen Binuklidapplikator in Einzelteilen. Technische Zeich-
nungen der Trägerkalotte finden sich in Anhang A.2. Der Binuklidapplikator besteht
aus der zweiteiligen Trägerkalotte aus Reintitan (Nr. 1 und 8 in der Explosionszeich-
nung). Die beiden Teile werden mit einem abgedichteten Gewinde verschraubt. Die
innere Kalotte besteht aus einem Ring der an seiner Außenseite das Gewinde trägt.
An der Innenseite ist das nur 50µm dicke Strahlenaustrittsfenster angeschweißt,
welches direkt auf dem Auge aufliegt. An der inneren Kalotte befinden sich eben-
falls die Ösen zum Annähen auf dem Auge (vgl. Abbl. 36, Foto der Trägerkalotte).
Die äußere Kalotte bildet die Rückseite des Applikators mit einem innen liegenden
Gewinde und damit eine Art Deckel. In die Titanhülle werden Abschirmungen aus
120µm dicker Goldfolie eingelegt und eventuell mit wenig medizinischem Silikon
fixiert. Der verbleibende Hohlraum wird von einem modifizierten CCB-Typ 106Ru-
Augenapplikator ohne Ösen (6) und 8 oder 12 Jod-Seeds (5) ausgefüllt. Die Jod
Seeds liegen auf dem Rand des Ru-Applikators und werden dort von einer Schablo-
ne aus medizinischem Silikon (4) an ihren Plätzen gehalten.
Bei Voruntersuchungen am neuen Binuklidapplikator wurde noch keine Silikonscha-
blone eingesetzt. Ohne die Silikonschablone ist die Position der Seeds im Binuk-
lidapplikator deutlich schlechter definiert. Dies führte zu großen Unterschieden in
der Dosis an der Applikatoroberfläche nah bei den einzelnen Seeds. Diese massiven
Unterschiede führten wir vor allem auf unterschiedliche Entfernungen der Seeds von
der inneren Titankalotte zurück.

Der Großteil der Arbeitsschritte beim Bau des Binuklidapplikators wurden in der
mechanischen Werkstatt des Fachbereiches Physik durchgeführt. Die stabilen Teile
der Applikatorhülle, also der Ring an den das Strahlenaustrittsfenster angeschweißt
wird und die Rückseite bzw. der Deckel des Applikators wurden aus einem massiven
Titan-Stab ausgedreht. Für das Ausdrehen nötige Stützstrukturen wurden im Nach-
hinein abgestochen und die Ansatzspuren wurden entfernt. Die Ösen zum Annähen
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Abbildung 37: Explosionszeichnung des Binuklidapplikators. (1) Innere Kalotte. (2)
Dichtungsring. (3) Obere Abschirmung aus Goldfolie. (4) Schablone aus Silikon. (5)
125I-Seeds. (6) 106Ru-Applikator. (7) Äußere Abschirmung aus Goldfolie. (8) Äußere
Kalotte.

wurden aus 1 mm starker Titanfolie ausgeschnitten und an den Rand der inneren
Kalotte lasergeschweißt. Das Strahlenaustrittsfenster wurde aus 50µm starker Ti-
tanfolie tiefgezogen. Die tiefgezogenen Kalotten wurden mit einer Diamantsäge auf
die benötigte Höhe zugeschnitten und dann mittels Laserschweißen am Ring befes-
tigt. Das Zuschneiden der Kalotten erfolgte im Präparationslabor des Fachbereiches
Physik.
Die Abschirmungen wurden mit einem Laser aus 120µm starker Goldfolie ausge-
schnitten und die Schnittkanten im Falle der äußeren Abschirmung mit Laserschwei-
ßen verbunden um der Abschirmung die Form eines abgeschnittenen Kegelmantels
zu geben. Diese Arbeiten wurden extern durchgeführt.
Zur Herstellung der Silikonschablone wurden Seed-Dummies anhand von eingezeich-
neten Idealpositionen positioniert und die Zwischenräume mit medizinischem Silikon
gefüllt. Nach dem Aushärten konnten die Dummies entfernt und für die Messung
durch radioaktive Seeds ersetzt werden.

Dieser im weiteren untersuchte Binuklidapplikator lässt sich mit der in Abschnitt
7.1.1 beschriebenen Montagevorrichtung relativ einfach und mit geringer Strahlen-
belastung für den Handhabenden zusammenbauen und wieder zerlegen. Er kann
in Einzelteilen gereinigt und sterilisiert werden, unter sterilen Bedingungen in der
Montagevorrichtung zusammengesetzt werden und auch im Ganzen sterilisiert wer-
den. Es wurde eigens ein Prototyp aus Aluminium gebaut, an dem die Dichtigkeit
der Schraubverbindung während des Sterililsationsvorgangs untersucht wurde. Dazu
wurde der Aluminiumapplikator mit wasserfreiem Kupfer(II)-sulfat (CuSO4) gefüllt
und in einem Sterilisator der mit Wasserdampf arbeitet sterilisiert. Beim Sterili-
sationsvorgang werden Drücke bis zu 3 bar und Temperaturen bis 132◦C erreicht.
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Wasserfreies Kupfer(II)-sulfat ist weiß und färbt sich bei Kontakt mit Wasser leuch-
tend blau. Es wurde nach dem Sterilisationsvorgang gar keine bis zu einer sehr
schwachen hellblau-Färbung festgestellt. Es sind während des Sterilisationsvorgang
also höchstens minimale Mengen Wasser in die Trägerkalotte eingedrungen. Daraus
kann man schließen, dass es sehr unwahrscheinlich ist, dass während der Implan-
tation Blut oder Gewebeflüssigkeiten in den Applikator eindringen werden, weil
die Dichtung den deutlich größeren mechanischen Belastungen bei der Sterilisati-
on standgehalten hat. Zumindest bis ausreichende Erfahrungen vorliegen, sollte der
Applikator trotzdem nach jeder Anwendung am Patienten geöffnet und gereinigt
werden.

7.1.1 Montagevorrichtung für den Binuklidapplikator

Das Bestücken und Zusammenbauen von Augenapplikatoren wird normalerweise in
einer Bleiburg aus 5 cm dicken Bleiziegeln mit einem Sichtfenster aus Bleiglas durch-
geführt. Die Bleiburg schützt Kopf und Körper sehr effektiv vor der Strahlung. Um
die Hände vor Strahlung zu schützen, werden möglichst lange Pinzetten verwendet
und eventuell Schutzhandschuhe getragen.
Zum Verschließen des Binuklidapplikators ist es nötig ohne Verkippung das Gewin-
de zu treffen und dann den Deckel bis zu einem definierten Punkt aufzuschrauben.
Weil dies mit den vorhanden Pinzetten unmöglich erschien, wurde eine spezielle
Montagevorrichtung entwickelt. Die Teile dieser Vorrichtung, die mit dem Applika-
tor in Kontakt kommen sind leicht auszubauen und sterilisierbar. Abbildung 38 zeigt
eine Zeichnung der Montagevorrichtung. Die gesamte Vorrichtung befindet sich in
einem zylindrischen Gefäß aus Blei mit einer Wandstärke von 1 cm. Darin befindet
sich ein Einsatz aus Aluminium. Dieser Einsatz, soll den Applikator in eine beque-
me Arbeitsposistion für die Bestückung mit den radioaktiven Quellen bringen und
gleichzeitig die β-Teilchen aus der Strahlung des 106Ruthenium abschirmen. Deshalb
sollte er aus einem Material mit niedriger Ordnungszahl bestehen, um möglichst we-
nig Bremsstrahlung entstehen zu lassen. Er wurde deshalb aus PEEK geplant. PEEK
(Polyetheretherketon) ist ein hoch temperaturbeständiger und leicht zu verarbeiten-
der Kunststoff. Er setzt bei der Bestrahlung keine giftigen Gase frei. Darin befindet
sich ein kleinerer Einsatz aus Messing, der sich leicht entnehmen lässt, zum Beispiel,
um ihn zu reinigen oder sterilisieren. Dieser Messingeinsatz sollte in verschiedenen
Ausführungen vorliegen, für Applikatoren mit Ösen zum Annähen und für die Pro-
totypen ohne diese Ösen. Die Applikatoren ohne Ösen besitzen stattdessen Kerben,
die ein Verdrehen im Messingeinsatz verhindern sollen.
Abbildung 39 zeigt den teilweise zusammengesetzten Binuklidapplikator in der Mon-
tagevorrichtung. Zur besseren Orientierung werden auch Fotos außerhalb der Mon-
tagevorrichtung gezeigt. Zuerst wird die Titanhülle noch außerhalb der Montagevor-
richtung mit den Abschirmungen aus Gold versehen. Diese Abschirmungen werden
mit wenig medizinischem Silikon fixiert. Dann wird die Seedschablone aus Silikon
eingesetzt und eventuell ebenfalls mit einem Tropfen Silikon fixiert. Dann wird die
auf dem Auge aufliegende Vorderseite der Titankallotte in den Messingeinsatz ge-
legt. Der Applikator wird nun mit Hilfe einer Pinzette mit den radioaktiven Quellen
bestückt. Der Deckel des Binuklidapplikators wird im oberen Teil der Montage-
vorrichtung mit Madenschrauben fixiert. Dieser obere Teil der Montagevorrichtung
besteht zum einen aus aus einem Aluminium-Zylinder mit einer Aussparung für den
Deckel des Binuklidappplikators, dann aus einer Abschirmung mit 0,5 mm Blei und
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Abbildung 38: Konstruktionszeichnung der Montagevorrichtung für den Binuklid-
applikator [Zeichnung: L. Lange]. (1) Gegossenes Bleigefäß mit 1 cm Wandstärke.
(2) Einsatz aus einem Material mit niedriger Ordnungszahl. (3) Einzeln entnehmba-
rer und sterilisierbarer Einsatz aus Messing. (4) Auflage für den Binuklidapplikator
aus Edelstahl. (5) Halterung für den Deckel des Binuklidapplikators. (Kann abge-
schraubt und sterilisiert werden.) (6) Gewindestange. (7) Aluminiumblech. (8) 5 mm
dicke Abschirmung aus Blei. (9) Handgriff.
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Abbildung 39: Fotografien des Binuklidapplikators. Oben, von links nach rechts: Ap-
plikatorvorderseite mit 125I-Seeds, CCB-Applikator, Deckel. Unten: Binuklidapplika-
tor während des Zusammenbaus in der Montagevorrichtung: Links die Vorderseite,
bestückt mit 8 125I-Seeds und einem CCB-Applikator, rechts der Deckel.
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einem Griff. Auch hier ist es möglich, den Teil der direkt mit dem Applikator in
Berührung kommt abzuschrauben, um ihn zu reinigen. Der Außendruchmesser des
Aluminiumzylinders passt so in den Messingeinsatz, dass es Führung bietet um das
Gewinde zu treffen. Nachträglich wurde noch ein Ring aus Aluminium eingesetzt,
der anzeigt, wie weit man den Binuklidapplikator zuschrauben muss, damit er sicher
schließt. Zuletzt werden Vorderseite und Deckel des Binuklidapplikators verschraubt
und der Applikator so verschlossen.
Eine Messung der Dosisleistung über der Montagevorrichtung, die den vollständig
bestückten Binuklidapplikator der für die Messungen in Kapitel 7.3 verwendet wurde
enthielt, ergab eine Dosisleistung von 20µSv/h.
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7.2 Monte Carlo-Simulation des neuen Binuklidapplikators

Der neue Binuklidapplikator enthält einen 106Ru-Applikator vom Typ CCB. Die Si-
mulation der Ruthenium-Dosis beruht daher auf der in Abschnitt 6.1 beschriebenen
Simulation eine CCB-Applikators. Die Monte Carlo-Simulation wurde um die Ti-
tanhülle, Seeds, Abschirmungen und Silikonschablone ergänzt, ohne die Geometrie
des CCB-Applikators oder die Erzeugung der Teilchen zu verändern. Abbildung 40
zeigt die Simulationsgeometrie. Die Hülle des Applikators besteht aus reinem Titan.
Ihre Geometrie ist gegenüber dem realen Binuklidapplikator insofern vereinfacht, als
auf eine genaue Simulation der Titanhülle an der Rückseite des Applikators verzich-
tet wurde. Es wurde beispielsweise das Drehgewinde nicht nachgebildet. Dies beruht
auf der Annahme, dass nur die innere Kalotte, das heißt das Strahlenaustrittsfens-
ter, und die Abschirmungen einen Einfluss auf die Dosisverteilung haben. Auch der
CCB-Applikator aus Silber schirmt die Strahlung der 125I-Seeds stark ab. Der Innen-
raum der Kalotte ist in der Simulation komplett mit Silikon (Silastic, vgl. Anhang
A.1) gefüllt. Die Abschirmungen wurden aus reinem Gold simuliert.
Die Simulation des Jod-Anteils an der Dosis des neuen Binuklidapplikators basiert
auf der Simulation von 125I-Seeds die in Kapitel 5.8 beschrieben wird. In der Simu-
lation wurde die genaue Position der Seeds im Binuklidapplikator variiert. Es wur-
den für jede Konfiguration ein vollständiger 3D-Datensatz und eine Dosisverteilung
parallel zur Applikatoroberfläche in 0,5 mm Abstand aufgenommen. Für die 3D-
Dosisverteilung wurden ca. 2 x 1010 Teilchen simuliert. Damit liegt der statistische
Fehler der Simulationsergebnisse im allergrößten Bereich des simulierten Volumens
unter 1 %, nur in einigen Randbereichen liegt er unter 2 %. Der Bestückung für die
Messung entsprechend wurden 8 125I-Seeds in einer ringförmigen Anordnung über
dem Rand des CCB-Applikators positioniert (vgl. Abbildungen 37 und 40).
Die verschiedenen Anordnungen der Seeds sind in Tabelle 5 aufgelistet. Es wur-
de der Abstand der Seeds von der Zentralachse des Applikators variiert, sowie die
Höhe der Seeds im Applikator, gemessen bis zur inneren Oberfläche des Applikators
im Mittelpunkt der Kalotte (vgl. Abb. 42). Abbildung 43 zeigt Tiefendosiskurven
für den Jodanteil an der Dosis auf der Zentralachse des Binuklidapplikators für die
verschiedenen Simulationsgeometrien. Die dargestellten Kurven sind normiert auf
100 % im Maximum der Kurve zu Simulation Nr. 3. Simulation Nr. 3 liegt in der
Mitte der simulierten Höhen für die Seeds im Binuklidapplikator und die Varia-
tion des Abstands der Seeds von der Zentralachse wurde ebenfalls in diese Höhe
durchgeführt. Die statistischen Unsicherheiten der Simulation sind als Fehlerbalken
dargestellt (1σ).
In Abbildung 43 links wurde zwischen den verschiedenen Simulation der Abstand
der Seeds von der Zentralachse des Applikators variiert. Von Simulation Nr. 1 bis 5
nimmt der Radius des Kreises auf dem die Seeds liegen jeweils um 0,1 mm zu. Der
Anstieg der Tiefendosiskurven vor dem Maximum unterscheidet sich kaum, auch
die Lage des Maximums ändert sich zwischen Simulation Nr. 1 und Nr. 5 nur um
einen Millimeter, alle anderen Simulationen liegen zwischen diesen beiden. Die im
Maximum erreichte Dosis liegt für Simulation Nr. 1 am höchsten, sie beträgt 107 %
der Dosis im Maximum von Simulation Nr. 3. Die niedrigste Dosis im Maximum hat
Simulation Nr. 5 mit 93 % der Dosis von Simulation Nr. 3. In den Tiefen jenseits der
Maximumstiefe, hat Simulation Nr. 1, also die Simulation mit dem kleinsten Radius,
die höchsten Dosiswerte, danach folgen nach zunehmendem Abstand der Seeds von
der Zentralachse geordnet die anderen Simulationen. In 11 mm Tiefe beträgt der
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Abbildung 40: Simulationsgeometrie für die Monte Carlo-Simulation des Binuklid-
applikators.

20

40

80

-10 -5 0 5 10

0

5

10

15

20

y/ mm

H
öh

e/
 m

m

0

20

40

60

80

100

Dosisleistung/ %

60

10
5

2.5
0°

45°

90°

135°

180°

225°

270°

315°

10
20

30
40

50
60

10

20

30

40

50

60

70

80

90

100

n
o
rm

ie
rt

e
 D

o
si

s/
 %

Abbildung 41: Monte Carlo-Simulation der von 106Ru stammenden Dosis im Binu-
klidapplikator. Links: Dosisleistung in einer Ebene, die die Zentralachse einschließt.
Rechts: Dosisleistung in 0,5 mm Abstand vor der Oberfläche des Binuklidapplikators.
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Abbildung 42: Simulationsgeometrie des Binuklidapplikators für die Monte Carlo-
Simulation der von 125I stammenden Dosis.
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Tabelle 5: Positionen der 125I-Seeds in verschiedenen Simulationen zum 125I-Anteil
an der Dosisverteilung des Binuklidapplikators.

Simulation Nr.
Abstand von der
Zentralachse/ mm

Höhe auf der
Zentralachse /mm

1 10,1 4,55
2 10,2 4,55
3 10,3 4,55
4 10,4 4,55
5 10,5 4,55
6 10,3 4,35
7 10,3 4,45
8 10,3 4,65
9 10,3 4,75
10 10,3 4,85
11 10,5 4,55
12 10,1 4,55
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Abbildung 43: Tiefendosiskurven auf der Zentralachse des Binuklidapplikators für
verschieden positionierte Seeds im Applikator. Links wurde der Abstand der Seeds
von der Zentralachse variiert, rechts die Höhe der Seeds im Applikator (vgl. Tabelle
5). Normiert wurden die Kurven auf 100 % im Maximum von Simulation Nr. 3.
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Abbildung 44: Monte Carlo-Simulationen des Jodanteils an der Dosisverteilung des
Binuklidapplikators für verschiedene Positionen der 125I-Seeds im Applikator (vgl.
Tabelle 5). A: Sim. Nr. 1, B: Sim. Nr. 5, C: Sim. Nr. 6, D: Sim. Nr. 10

Unterschied zwischen Simulation Nr. 1 und Simulation Nr. 5 36 %.
Abbildung 43 rechts zeigt Tiefendosiskurven auf der Zentralachse des Binuklidappli-
kators für verschiedene Höhen der Seeds im Binuklidapplikator (vgl. Tabelle 5 und
Abbildung 42). Die im Maximum erreichte Dosis ist umso größer, je höher die Seeds
im Applikator liegen. Den höchsten Wert im Maximum erreicht Simulation Nr. 10
mit 110 % des Wertes von Simulation Nr. 3, den niedrigsten Wert hat Simulation Nr.
6 mit 90 %. Der Anstieg der Kurve liegt umso näher an der Applikatoroberfläche,
je höher die Seeds liegen. Seine Steilheit ändert sich jedoch kaum. Simulation Nr.
10 hat im ersten Punkt bereits 49 %, Simulation Nr. 6 nur 6 %. In 2,5 mm Höhe
ist dieser Unterschied auf 88 % zu 9 % angewachsen. Das Maximimum der Kurve
liegt ebenfalls umso näher an der Applikatoroberfläche, je höher die Seeds liegen.
Die Breite des Maximums nimmt tendenziell zu, je höher die Seeds im Applikator
liegen, allerdings ist dies ein kleiner Effekt. Nach dem Maximum kreuzen sich die
Kurven. In 11 mm Tiefe, also in einem Bereich in dem bei der Therapie größerer
Tumoren der Apex liegen könnte, erreicht Simulation Nr. 10 78 %, Nr. 6 74 % und
Nr. 3 53 % der Maximumsdosis von Simulation Nr. 3.
Abbildung 44 zeigt für einige der Simulationen aus Tabelle 5 Dosisverteilungen in
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Abbildung 45: Monte Carlo-Simulationen der Dosis in 0,5 mm Abstand von der
Applikatoroberfläche für Seeds in verschiedenen Abständen von der Zentralachse
(Simulationen Nr. 1, 2, 3, 4 und 5).

10,1

der Ebene x = 0 die die Zentralachse einschließt. Sie sollen einen Eindruck von der
Dosisverteilung abseits der Zentralachse vermitteln. Die Daten sind so normiert, dass
die Dosisleistung in dem Punkt bei 100% liegt, in dem bei der Messung mit der xyz-
Apparatur der Maximalwert für die Dosisleistung gemessen wird. Diese Normierung
soll den Vergleich mit gemessenen Dosisverteilungen erleichtern. Bei Abbildung 44
A und B handelt es sich um Simulation Nr. 1 und 5. Die Seeds liegen in der gleichen
Höhe im Applikator, haben aber einen maximal unterschiedlichen Abstand von der
Zentralachse. Besser als an der Tiefendosiskurve in Abbildung 43 wird hier deut-
lich, dass der Hochdosisbereich für Simulation Nr. 5 schmaler ist, als für Simulation
Nr. 1. Dies liegt wahrscheinlich daran, dass die Abschirmungen stärker kollimierend
wirken, wenn die Seeds weiter weg von der Zentralachse liegen. Abbildung 44 C und
D zeigt Simulation Nr. 6 und Nr. 10. Hier liegen die Seeds im gleichen Abstand von
der Zentralachse, aber in unterschiedlichen Höhen im Applikator. In Abbildung C
zeigt sich die abschirmende Wirkung des CCB-Applikators besonders deutlich. Der
Hochdosisbereich erscheint bananenförmig gebogen. Der höchste Punkt des CCB-
Applikators liegt bei einer Höhe von 4,45 mm. Das heißt mit dem Seed-Mittelpunkt
bei 4,35 mm liegen die 125I-Seeds schon mit mehr als dem halben Durchmesser hinter
der Kante des CCB-Applikators. In Simulation Nr. 10 (Abb. 44 D) liegt dagegen der
komplette Seed-Durchmesser oberhalb des CCB-Applikators. Hier wirkt sich die die
Abschirmung durch den CCB-Applikator deutlich schwächer aus und Goldabschir-
mung über dem Seed stärker.

Die Abbildungen 45, 46 und 47 zeigen Monte Carlo-Simulationen der Oberflächendosis
in 0,5 mm Abstand von der Applikatoroberfläche. Normiert sind die Dosisverteilun-
gen auf 100 % im Maximum von Simulation Nr. 3.
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Abbildung 46: Monte Carlo-Simulationen der Dosis in 0,5 mm Abstand von der
Applikatoroberfläche für Seeds in verschiedenen Höhen auf der Zentralachse (Simu-
lationen Nr. 6, 7, 3, 8, 9 und 10).
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Abbildung 47: Monte Carlo-Simulationen der Dosis in 0,5 mm Abstand von der
Applikatoroberfläche für unterschiedlich positionierte Abschirmungen. (Simulation
Nr. 1 mit Position der Goldabschirmung bei h = 5, 01 mm und darunter Nr. 12 mit
h = 5, 21 mm. Simulation Nr. 5 mit Position der Goldabschirmung bei h = 5, 01 mm
und darunter Nr. 11 mit h = 5, 21 mm.)
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In Abbildung 45 wurde der Abstand der Seeds von der Zentralachse des Binuklid-
applikators variiert. In Simulation Nr. 1 ist der Abstand mit 10,1 mm am kleinsten
und die Dosis im Maximum der Verteilung beträgt 135 % der Dosis im Maximum
von Simulation Nr. 3. Wie zu erwarten, sinkt die Maximaldosis mit steigendem
Abstand der Seeds von der Zentralachse und damit auch mit steigendem Abstand
vom Volumen in dem die Dosis augewertet wurde. Zwischen Simulation Nr. 1 und 5
steigt der Abstand von der Zentralachse um je 0,1 mm und die Maximaldosis sinkt
für Simulation Nr. 2 auf 117 %, für Nr. 3 auf 100 %, für Nr. 4 auf 86 % und für Nr.
5 auf 74 %. Der Abstandseffekt, ist also so nah an der Applikatoroberfläche deutlich
ausgeprägter, als auf der Zentralachse, wo der Unterschied in der Maximumsdosis
zwischen Simulation Nr. 1 und 5 nur 14 % beträgt (vgl. Abb. 43 links).
In Abbildung 46 wurde die Höhe der Seeds im Binuklidapplikator variiert. Dies hat
einen geringeren Einfluss auf die Dosis im Maximum der Verteilung, als eine Va-
riation des Abstandes. Für Simulation Nr. 6 beträgt die Dosis im Maximum der
Verteilung 100 % der Maximumsdosis von Simulation Nr. 3, für Simulation Nr. 7
105 %, für Nr. 8 112 %, für Nr. 9 122 % und für Nr. 10 127 %. Der Rand des CCB-
Applikators liegt bei 51,33 ◦. Auch hier zeigt sich die abschirmende Wirkung des
CCB-Applikators auf die Strahlung der 125I-Seeds in Simulation Nr. 6 deutlicher
und ihr Einfluss nimmt mit steigender Höhe der Seeds im Applikator ab, das heißt
der Hochdosisbereich erstreckt sich zu kleineren θ-Winkeln. Dass der Übergang zum
Bereich mit niedrigerer Dosis auch schon bei Simulation N. 6 bei kleineren Win-
keln als 50 ◦ liegt, hat seinen Grund darin, dass der Seed bereits bei einer Höhe
von 4,35 mm nicht mit seinem kompletten Durchmesser hinter der Kante des CCB-
Applikators liegt.
Abbildung 47 zeigt für sonst gleiche Position des Seeds den Einfluss einer unter-
schiedlich positionierten Abschirmung. Bei den Simulationen Nr. 1 bis 10 liegt die
Abschirmung aus Goldfolie jeweils bei einer Höhe von 5,01 mm. Bei den Simulatio-
nen Nr. 11 und 12 liegt sie bei h = 5, 21 mm. Von der Position dieser Abschirmung
abgesehen, sind Simulation Nr. 1 und 12 gleich, ebenso wie Simulation Nr. 5 und
11. Man sieht, dass sich der Hochdosisbereich für die höhere Position der Abschir-
mung zu größeren θ-Winkeln erstreckt. Bei den Simulationen Nr. 1 und 12 liegen die
125I-Seeds sehr nah an der Oberfläche des Applikators und der Unterschied in der
Maximaldosis beträgt nur 3,5 %. Bei den Simulationen Nr. 5 und 11 befinden sich
die 125I-Seeds 0,4 mm weiter entfernt von der Zentralachse. Das heißt, hier ist der
Einfluss der Abschirmung auf den Winkelbereich in dem die 125I-Strahlung nicht auf
Abschirmungen trifft deutlich größer. Hier unterschiedet sich die Dosis im Maximum
der Verteilung um 33,5 %.

7.3 Dosimetrische Vermessung des neuen Binuklidapplika-
tors

Der Binuklidapplikator wurde mit dem in Kapitel 4 beschriebenen Messsystem do-
simetrisch vermessen. Dabei wurden möglichst vollständige dreidimensionale Dosis-
verteilungen aufgenommen. Die in Abschnitt 7.4 beschriebenen Tiefendosiskurven,
die zur Therapieplanung verwendet werden, sind ein Teil der in Abschnitt 7.3.2
beschriebenen Messungen mit der xyz-Apparatur. Außerdem wurden noch Dosis-
verteilungen parallel zur Applikatoroberfläche aufgenommen, die in Abschnitt 7.3.3
beschrieben werden.
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Die mit der Polarapparatur durchgeführten Messungen dienen vor allem der Unter-
suchung der Dosisverteilung nah an der Applikatoroberfläche. Dieser Bereich wird
bei der Therapie von der Sklera eingenommen und die Dosisleistung ist dort am
höchsten, deshalb ist er von besonderem Interesse. Die in diesem Abschnitt gezeig-
ten Messungen dienen dazu den neuen Binuklidapplikator grundsätzlich zu charak-
terisieren und als Vergleichsgrundlage für die Monte Carlo-Simulationen des Binuk-
lidapplikators.

Die Dosis des Binuklidapplikators setzt sich aus dem 125I-Anteil der Dosis DJod und
dem 106Ru-Anteil der Dosis DRu zusammen. DJod ist der Anteil der Gesamtdosis
Dgesamt, welcher von den 125I-Seeds stammt. DRu ist der Anteil, der vom CCB-
Applikator stammt.

Dgesamt = DJod +DRu (38)

Es wird messtechnisch die Dosisleistung Ḋ0 zum Zeitpunkt t = 0 bestimmt. Als
Zeitpunkt t = 0 wurde für diese Arbeit der im Zertifikat der Strahlungsquellen
angegebene Referenztag gewählt. Für die Messung der Dosisleistung Ḋ gilt:

Ḋ(t) = kabs · Ikorr(t) (39)

Ikorr,Ru(t) = (I(t)− Idunkel) · ktägl,SK − Ibackgr(t) · krel · ktägl,CK (40)

Die Kalibrierfaktoren kabs unterscheiden sich deutlich für 125I und 106Ru (vgl. Ab-
schnitt 5.9 und 5.10). Für 125I wird kein Hintergrundsignal Ibackgr gemessen. Damit
vereinfacht sich Gleichung 40 zu:

Ikorr,Jod(t) = (I(t)− Idunkel) · ktägl,SK (41)

Es war ein Entwicklungsziel die Dosisleistung für Jod und Ruthenium getrennt
messen zu können. Dazu wird der Binuklidapplikator einmal nur mit einem radio-
aktiven CCB-Applikator und Seed-Dummies die kein radioaktives Jod enthalten
beladen und vermessen. In einer weiteren Messung wird der Applikator mit einem
Dummy-CCB-Applikator und radioaktiven 125I-Seeds bestückt und vermessen. In
dieser Arbeit wurde der CCB-Applikator mit der Seriennummer CCB-E 1982 (Zerti-
fikat Nr. 019614, siehe Anhang A.4) und 8 125I-Seeds vom Typ I25.S16, Behälter-Nr.
E 16/0064 (Zertifikat Nr. 386716, siehe Anhang A.5) verwendet. Die so gemesse-
nen Ströme IRu und IJod werden auf einen gemeinsamen Referenztag umgerechnet
und aus ihnen wird die Dosisleistung des voll beladenen Binuklidapplikators nach
Gleichung 38 berechnet.

ḊJod,0 = ḊJod(t) · eln(2)·t/T1/2 (
125I) = Ikorr,Jod(t) · kabs,125I · eln(2)·t/T1/2 (

125I) (42)

ḊRu,0 = ḊRu(t) · eln(2)·t/T1/2 (
106Ru)

= Ikorr,Ru(t) · kabs,106Ru · eln(2)·t/T1/2 (
106Ru)

(43)

Die mit dieser Methode erreichbare Genauigkeit in der Bestimmnung der Dosis hängt
davon ab, wie sehr sich die Dosisverteilung bei wiederholtem Zusammenbau des Bi-
nuklidapplikators verändert. Um Variationen in der Dosisverteilung möglichst klein
zu halten wurde ein Insert aus Silikon eingeführt, welches die Jod-Seeds an festge-
legten Positionen fixiert.
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Abbildung 48: Test der Methode den Dosisbeitrag von Jod und Ruthenium ein-
zeln zu messen. Dargestellt ist das Messsignal für den mit 8 125I-Seeds und einem
CCB-Applikator gefüllten Binuklidapplikator IJod+Ru, sowie das Messsignal IJod für
den mit 8 125I-Seeds und einem Silber-Dummy gefüllten Binuklidapplikator, das
Messignal IRu des mit 8 Seed-Dummies und einem CCB-Applikator gefüllten Binu-
klidapplikators und die Summe der beiden IJod + IRu.
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Um den Erfolg der Methode bei den in dieser Arbeit gezeigten Messungen zu beur-
teilen, wurde zusätzlich zu den beiden Signalströmen IJod und IRu auch noch der Si-
gnalstrom des voll beladenen Binuklidapplikators IJod+Ru gemessen, und kontrolliert,
dass dieser mit der Summe der einzeln gemessenen Ströme IJod+IRu übereinstimmt.
Abbildung 48 zeigt diese Messungen für die Tiefendosiskurve. Die in Abbildung
48 angegebenen Unsicherheiten enthalten die statistische Unsicherheit der Mess-
werte sowie die Unsicherheit der Dunkelstrommessung (vgl. Abschnitt 7.3.1). Bis
ausreichende Erfahrungen mit dem neuen Binuklidapplikator vorliegen, empfiehlt
sich die zusätzliche Messung am voll beladenen Binuklidapplikator auch weiterhin.
Für diesen Test der Methode werden die Ströme lediglich auf einen gemeinsamen
Messzeitpunkt umgerechnet. Darüber hinaus werden keine der im vorausgegange-
nen Absatz und in Abschnitt 4.2 beschriebenen Korrekturen angewendet, weil ihre
Anwendung beim Signalstrom des voll beladenen Binuklidapplikators IJod+Ru nicht
möglich ist. Bis zu einer Tiefe auf der Zentralachse von ca. 17,5 mm stimmen IJod+Ru
und IJod+IRu bis auf ±5 % überein. In größerer Entfernung nehmen die prozentualen
Abweichungen zu, aber ein Blick auf die Absolutwerte zeigt, dass die Abweichun-
gen in der Größenordnung des Dunkelstromes liegen. Wenn man die Liegedauer des
Binuklidapplikators auf Basis der gemessenen Tiefendosiskurve berechnet, sollten
diese Werte bei der Angabe der Messunsicherheit berücksichtigt werden.

7.3.1 Unsicherheiten der experimentellen Dosimetrie

Die angegebenen Unsicherheiten beschreiben einen Vertrauensbereich von 1σ. Es
werden die statistischen Unsicherheiten der Strommessungen berücksichtigt. Für den
Dunkelstrom wird eine Unsicherheit von 50 % angenommen. Die Unsicherheit der
Strommessungen an der 90Sr-Quelle, die in Abschnitt 4.2 beschrieben werden, wurde
zu 0,6 % bestimmt. Daraus ergibt sich für die Kalibrierfaktoren ktägl und krel je eine
Unsicherheit von 1,2 %. Da die meisten Messungen sich über mehrere Tage erstre-
cken, wird eine zusätzliche Unsicherheit von 0,8 % auf die gemessenen Signalströme
angenommen, die von Variationen in der Versorgungsspannung des Photomultipliers
über längere Messzeiten herrührt [48]. Für die Berechnung der Dosisleistung wer-
den die Unsicherheiten auf die Kalibrierfaktoren für die Strahlung der 125I-Seeds
kabs,TG43 von 6,2 % und für die Strahlung von 106Ru-Augenapplikatoren kabs,Sr−90
von 4,6 % berücksichtigt (vgl. Kap. 5.9 und 5.10). Für die Angabe des Messortes als
Höhe über der Applikatoroberfläche im Schnittpunkt mit der Zentralachse wird eine
örtliche Unsicherheit von±0,1 mm angenommen. Für die Berechnung der Liegedauer
des Applikators anhand der gemessenen Tiefendosiskurve werden die Abweichungen
zwischen den einzeln gemessenen Strömen IJod+IRu und dem am komplett beladenen
Binuklidapplikator gemessenen Signalstrom IJod+Ru als Unsicherheit berücksichtigt.
Dies geschieht für die Höhe in der der Tumorapex liegt. Um aus der Stromdiffe-
renz einen konservativen Wert für die Unsicherheit der Dosis zu erhalten wird der
Kalibrierfaktor für den 125I-Anteil benutzt, weil er den größeren Dosiswert liefert.
Um weiterhin einen konservativen Wert für die Unsicherheit der Dosis zu erhal-
ten, sollte bei einem Binuklidapplikator, der beim Einsetzen älter ist als 4 Monate,
der Kalibrierfaktor für 106Ru benutzt werden, da auf Grund der unterschiedlichen
Halbwertszeiten der Jodanteil an der Gesamtdosis immer weiter abnimmt. Die Un-
sicherheit der Zerfallsfaktoren auf Grund der Unsicherheit der Halbwertszeiten von
T1/2 = 59, 407 d ± 0, 01 d für 125I [101] und T1/2 = 371, 5 d ± 2, 1 d für 106Ru [102]
führt 4 Monate nach der Messung zu einer Unsicherheit auf die Dosisleistung von
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0,02 % für 125I und 0,13 % für 106Ru und wird im Folgenden vernachlässigt.
Die Gesamtunsicherheit auf die Dosisleistung auf der Zentralachse am Referenztag
und damit auf die berechnete Liegedauer beträgt bis zu einer Höhe von 15 mm im
Mittel 11,4 %. Der größte auftretende Wert beträgt 14,7 % und ist der Wert am
nächsten an der Applikatoroberfläche und der kleinste auftretende Wert beträgt
8,5 %.

7.3.2 Messungen mit der xyz-Apparatur

125I- und 106Ru-Anteil an der Dosisverteilung wurden einzeln gemessen und anschlie-
ßend addiert um das verschiedene Ansprechvermögen des Detektorsystems und die
verschiedenen Halbwertszeiten korrekt zu berücksichtigen. Bei der Messung war der
Abstand der Messpunkte nicht im gesamten vermessenen Gebiet konstant, sondern
wurde je nach Größe des Dosisgradienten angepasst. Die Messzeit pro Punkt be-
trug zwischen 20 und 30 s und war im gesamten Messbereich konstant. Deshalb ist
der statistische Fehler der Strommessung abhängig von der Dosisleistung. Es wur-
den jeweils mindestens 80 einzelne Messwerte an einem Messpunkt aufgenommen,
über die der Mittelwert gebildet wurde. Die Messzeit für eine solche Dosisvertei-
lung beträgt mit dem eingesetzten System ca. 5 Tage, also ca. 3 Wochen für die
vier Dosisverteilungen, inklusive Kontrolle am komplett gefüllten Binuklidapplika-
tor. Zwischen z = 0 mm und z = 11 mm betrug die Schrittweite zwischen 0,5 mm
und 1 mm und darüber 1 mm, im Außenbereich 2 mm. Innerhalb einer Kugel, die den
Bereich in dem sich bei der Therapie das Auge befindet komplett einschließt, wurde
die Dosisverteilung in alle Richtungen gemessen. Außerhalb wurde die Fahrstrecke
der Schrittmotoren möglichst ausgenutzt, deshalb erstreckt sich der Bereich nicht
symmetrisch um den Applikator.

Abbildung 49 A und B zeigen die Messwerte aus der xyz-Apparatur für den 125I-
Anteil, die um den Dunkelstrom korrigiert und auf den Referenztag der Seeds um-
gerechnet wurden. Die gemessene Verteilung besteht aus 12.554 Messpunkten und
wurde mit SciPy [103] linear auf 115.248 Punkte interpoliert. Abbildung 49 C und D
zeigen die Ergebnisse der Interpolation auf ein regelmäßiges Raster von 0,5 mm mit
SciPy. Abbildung 49 E und F zeigen die von den Jod-Seeds stammende Dosisleistung
am Referenztag. Die Dosisleistung wurde nach Gleichung 39 aus den interpolierten
Messwerten für den korrigierten Strom berechnet.
Es fällt auf, dass die Dosisverteilungen nicht völlig symmetrisch zur Zentralachse
sind, besonders wenn man sich die Regionen mit hoher Dosisleistung in der Nähe der
Seeds anschaut. Das kann verschiedene Gründe haben. Entweder wurde der Applika-
tor nicht genau mittig in die Apparatur eingebaut oder die sich gegenüber liegenden
Jod-Seeds liegen im Applikator nicht an den gleichen Positionen. Der Applikator
könnte auch nicht genau in der Ebene getroffen sein, in der beide Seeds liegen. In
der Ebene x = 0 entspricht die Dosisleistung bei y = −8 mm und h = 5, 4 mm bis auf
1 % der Dosisleistung bei y = 7, 5 mm und h = 5, 4 mm. Das Gleiche stimmt für die
Dosisleistung bei y = −7, 5 mm und h = 4, 9 mm und y = 7 mm und h = 4, 9 mm. In
dieser Ebene scheint die Dosisverteilung also um ca. 0,5 mm verschoben, wäre also
symmetrisch zur Zentralachse, wenn man sie um 0,25 mm versetzen würde. In der
Ebene y = 0 ist die Asymmetrie etwas weniger ausgeprägt. Betrachten wir wieder
den Hochdosisbereich in der Nähe der Seeds, dann liegt hier die Dosisleistung bei
x = −8 mm und h = 5, 4 mm ca. in der Mitte zwischen der bei x = 8 mm und
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Abbildung 49: 125I-Anteil an der Dosis des Binuklidapplikators. Messungen aus der
xyz-Apparatur. A und B: Korrigierte und auf den Referenztag umgerechnete Mess-
werte. C und D: Auf ein regelmäßiges Raster interpolierte Messwerte aus A und B.
E und F: Dosisleistung am Referenztag.
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Abbildung 50: 106Ru-Anteil an der Dosis des Binuklidapplikators. Messungen aus
der xyz-Apparatur. A und B: Korrigierte, auf den Referenztag umgerechnete und
auf ein regelmäßiges Raster interpolierte Messwerte mit dem Szintillationsdetektor.
C und D: Korrigierte, auf den Referenztag umgerechnete und auf ein regelmäßiges
Raster interpolierte Messwerte mit dem Blinddetektor. E und F: Dosisleistung am
Referenztag.

82



-10 -5 0 5 10

5

10

15

20

y/ mm

H
öh

e/
 m

m

0.0

0.5

1.0

1.5

2.0

2.5

Dosisleistung/ (mGy/ s)

-10 -5 0 5 10

5

10

15

20

x/ mm

H
öh

e/
 m

m

0.0

0.5

1.0

1.5

2.0

2.5

Dosisleistung/ (mGy/ s)

Abbildung 51: Dosisleistung des Binuklidapplikators am Referenztag der eingesetz-
ten Strahlungsquellen.

h = 5, 4 mm und x = 7, 5 mm und h = 5, 4 mm. Die Verschiebung ist hier also nur
ungefähr halb so groß.

Für den 106Ru-Anteil an der Dosisverteilung wurden die Messungen sowohl mit
einem Szintillationsdetektor als auch mit einem Blinddetektor durchgeführt. Ge-
messen wurde an den selben Positionen wie für den 125I-Anteil. Die Interpolation
auf ein regelmäßiges Raster mit einer Schrittweite von 0,5 mm erfolgte analog. Ab-
bildung 50 A und B zeigt die mit dem Szintillationsdetektor gemessene Verteilung.
Abbildung 50 C und D zeigt die mit dem Blinddetektor gemessene Verteilung. Beide
sind bereits auf ein gleichmäßiges Raster interpoliert. Die Messungen sind auf den
Referenztag umgerechnet und für den Dunkelstrom korrigiert. Bei der Interpolation
wurde die Messung mit dem Blinddetektor auf einem in z-Richtung um 0,384 mm
verschobenen Raster interpoliert. Auf diese Weise wird nur das im Lichtleiter entste-
hende Hintergrundsignal abgezogen. Abbildung 50 E und F zeigen den nach Formel
43 berechneten 106Ru-Anteil an der Dosisverteilung des Binuklidapplikators am Re-
ferenztag. Auch hier erscheinen die Dosisverteilungen nicht völlig symmetrisch zur
Zentralachse. Wie beim 125I-Anteil, ist die Asymmetrie in der Ebene x=0 ausge-
prägter, als in der Ebene y=0. Diese Übereinstimmung ist ein Hinweis darauf, dass
der Applikator nicht genau mittig in die xyz-Apparatur eingebaut war.

Abbildung 51 zeigt die Dosisleistung des Binuklidapplikators als Summe aus 125I-
und 106Ru-Anteil. Dargestellt ist die Situation am Referenztag der Strahlungsquel-
len.

7.3.3 Messungen in der Polarapparatur

Abbildung 52 zeigt verschiedene Messungen des 125I-Anteils an der Dosisverteilung.
Die Messungen wurden nach einem erneuten Zusammenbau wiederholt, um die Be-
weglichkeit der Seeds trotz Silikonschablone zu untersuchen. Die Abbildungen 52
A, C und E sowie B, D und F bilden dabei jeweils eine Serie, die zum gleichen
Zusammenbau des Binuklidappliaktors gehört. Für jeden Zusammenbau des Appli-
kators wurde in verschiedenen Abständen zur Oberfläche gemessen. Abbildungen 52
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A und B sind im gleichen Abstand von 0,5 mm zur Oberfläche gemessen, ebenso
Abbildungen 52 C und D, die in 1 mm Abstand gemessen wurden und Abbildungen
52 E und F, die in 2 mm Abstand gemessen wurden. Beim wiederholten Zusam-
menbauen wurden keine Seeds vertauscht, sondern darauf geachtet, dass die Seeds
wieder an den gleichen Positionen im Applikator eingebaut wurden. Allerdings war
die Seed-Schablone beim Umbau nicht in der Trägerkalotte fixiert, deshalb kommt es
zwischen erstem und zweitem Zusammenbau zu einer Drehung der gesamten Seed-
Anordnung um 13,5◦ gegen den Uhrzeigersinn in θ-Richtung. Drehungen um 180◦

um die Seeds-Querachse sind jedoch möglich. Bei der Eingangskontrolle der verwen-
deten Seeds wurde festgestellt, dass alle eine Aktivität besitzen, die sich in einem
Bereich von ±2 % um den Mittelwert der Aktivität befindet. Unterschiede in der Ak-
tivität scheiden also als Erklärung für die Unterschiede in den gemessenen Strömen
aus. Beim ersten Zusammenbau (Abbildungen 52 A, C und E) wurde im θ-Bereich,
in dem sich die Seeds befanden, mit höherer Auflösung gemessen als außerhalb. Die
Schrittweite im Bereich 42◦ ≤ θ ≤ 66◦ betrug für den Kippwinkel ∆θ = 3◦ und für
den Drehwinkel ∆φ = 4, 5◦. Die Schrittweite im Bereich 3◦ ≤ θ ≤ 39◦ betrug für
den Kippwinkel ∆θ = 4,5◦ und für den Drehwinkel ∆φ = 9◦. Beim zweiten Zusam-
menbau (Abbildungen 52 B, D und F) wurde mit einer konstanten Schrittweite von
4,5◦ in θ und 5,625◦ in φ gemessen.
Die Messwerte wurden nach Gleichung 41 um den Dunkelstrom korrigiert und auf
den Referenztag umgerechnet. Der Unterschied zwischen den Maximalwerten beim
ersten und zweiten Zusammenbau beträgt 10,6 %. Der Unterschied zwischen der Do-
sisleistung die über dem am heißesten erscheinenden Seed gemessen wurde und der
Dosisleistung über dem am kältesten erscheinenden Seed beträgt 21,1 % beim ersten
Zusammenbau und 21,7 % beim zweiten Zusammenbau.

Für die Messungen des 106Ru-Anteils an der Dosisverteilung wurde sowohl mit dem
Szintillationsdetektor SK24 als auch mit dem Blinddetektor CK28 gemessen. In
Abbildung 53 sind die nach Gleichung 40 bezüglich des Untergrundes und des Dun-
kelstroms korrigierten und auf den Referenztag umgerechneten Messwerte für die
drei Abstände von der Applikatoroberfläche 0,5 mm, 1 mm und 2 mm dargestellt. Es
wurde mit einer über den gesamten Messbereich konstanten Schrittweite von ∆θ =
4,5◦ für den Kippwinkel und ∆φ = 5, 625◦ für den Drehwinkel gemessen.
Vergleicht man Abbildung 52 und Abbildung 53, so sieht man, dass der 106Ru-
Anteil an der Dosisverteilung einen höheren Maximalwert von 2,32 mGy/s aufweist,
als der 125I-Anteil mit 1,86 mGy/s. Abbildung 54 zeigt die Summe am Referenztag
für den kompletten Binuklidapplikator in drei verschiedenen Abständen. Abbildung
54 A zeigt die komplette Dosisverteilung in 0,5 mm Abstand von der Oberfläche
des Binuklidapplikators. Hier liegt der Maximalwert der Dosisleistung im Bereich
des CCB-Applikators und beträgt 2,41 mGy/s. Im Vergleich zu den einzelnen Do-
sisverteilungen ist der Maximalwert der Dosisleistung für den komplett mit Seeds
und CCB gefüllten Binuklidapplikator also um 3,9 % höher als für den 106Ru-Anteil
alleine. Dieses neue Maximum liegt an der gleichen Position wie zuvor beim 106Ru-
Anteil an der Dosisverteilung. An dieser Stelle führt der 125I-Anteil also zu einer
Erhöhung der Dosisleistung um 3,9 %. Der Maximalwert im Bereich der Jod-Seeds
liegt mit 2,35 mGy/s nur 2,5 % niedriger als das globale Maximum. Hier beträgt die
Erhöhung der Dosisleistung durch den Beitrag des 106Ru-Applikators also 26,3 %.
Diese Erhöhung des Maximalwertes der Dosisleistung um 3,9 % durch die Addition
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Abbildung 52: Messungen aus der Polarapparatur am mit 8 Seeds gefüllten Binu-
klidapplikator. Dosisleistung am Referenztag der 125I-Seeds. (A) Abstand 0,5 mm;
1. Zusammenbau. (B) Abstand 0,5 mm; 2. Zusammenbau. (C) Abstand 1 mm; 1.
Zusammenbau. (D) Abstand 1 mm; 2. Zusammenbau. (E) Abstand 2 mm; 1. Zu-
sammenbau. (F) Abstand 2 mm; 2. Zusammenbau.
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Abbildung 53: Messungen des 106Ru-Anteils an der Dosisverteilung des Binuklid-
applikators aus der Polarapparatur. Abstand: (A) 0,5 mm (B) 1 mm (C) 2 mm.
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Abbildung 54: Dosisleistung des komplett gefüllten Binuklidapplikators. Effektiver
Messabstand zur Applikatoroberfläche: (A) 0,5 mm (B) 1 mm (C) 2 mm.
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von 125I- und 106Ru-Anteil ist relativ gering, vergleicht man sie zum Beispiel mit
den Unterschieden in der Dosisleistung an der Oberfläche innerhalb eines einzelnen
CCB-Applikators, die durch Inhomogenitäten in der radioaktiven Belegung entste-
hen und regelmäßig 20 % überschreiten [48]. Die Inhomogenitäten im Bereich des
hier vermessenen CCB-Applikators betragen ca. 17 %. Daraus lässt sich schließen,
dass der neue Binuklidapplikator kein nennenswert höheres Risiko bedeutet als ein
CCB-Applikator bezüglich Nebenwirkungen an der Sklera die von einer hohen loka-
len Dosis verursacht werden. Allerdings ist der mit hoher Dosis bestrahlte Bereich
der Sklera beim Binuklidapplikator größer, als bei einem CCB-Applikator. Die Größe
entspricht eher der eines CGD-Typ 106Ru-Appplikators.

7.4 Therapieplanung für den Binuklidapplikator

Geht man davon aus, dass der Binuklidapplikator über einen längeren Zeitraum mit
den gleichen Quellen verwendet wird, so verändert sich im Laufe seiner Einsatzzeit
das Verhältnis zwischen DRu und DJod, weil 125I eine kürzere Halbwertszeit hat als
106Ru. Die Tiefendosiskurve des Binuklidapplikators ist umso flacher, je größer die
Aktivität der 125I-Seeds relativ zur Aktivität des CCB-Applikators ist (vgl. Abb.
55). Um die Dosisbelastung des gesunden Augengewebes möglichst gering zu hal-
ten, sollte man deshalb den Jod-Anteil im Binuklidapplikator nur so hoch wählen,
wie nötig, um am Tumorapex die Solldosis zu erreichen ohne an der Basis die Ma-
ximaldosis für die Sklera zu überschreiten. Dazu ist es denkbar, für jeden Patienten
125I-Seeds mit der gewünschten Aktivität zu bestellen und einen passenden Binukli-
dapplikator zu bauen. Eine andere Möglichkeit ist es, mehrere Binuklidapplikatoren
zur Auswahl zu haben, so wie es am Universtiätsklinikum Essen zur Zeit praktiziert
wird. Es werden im Abstand von wenigen Monaten neue 125I-Seeds der höchsten Ak-
tivitätsklasse bestellt und damit Binuklidapplikatoren gebaut. Diese Applikatoren
bleiben dann so lange im Einsatz, bis die 125I-Aktivität praktisch abgeklungen ist.
Da die Halbwertszeit von 106Ru mehr als sechs mal so groß ist wie die von 125I, sinkt
in dieser Zeit der Anteil der 125I-Aktivität an der Gesamtaktivität kontinuierlich
(vgl. Abb. 55 links).
Abbildung 56 zeigt die Dosisleistung am Referenztag der Strahlungsquellen auf der

Zentralachse des Binuklidapplikators. Das heißt für einen neuen CCB-Applikator
und 8 neue Jod-Seeds vom Typ I25.S16, Aktivitätsklasse A25. Diese Tiefendosiskur-
ve ist ein Teil der in Abschnitt 7.3.2 beschriebenen Messungen und die Grundlage
für die Therapieplanung, also die Berechnung der Liegedauer, die nötig ist um einen
bestimmten Tumor zu bestrahlen.

Die verabreichte Dosis im Zeitraum zwischen t1 und t2 ist:

D =

∫ t2

t1

Ḋ(t) dt

=

∫ t2

t1

Ḋ0 e−ln(2)·t/T1/2 dt

= Ḋ0

T1/2

ln(2)

(
e−ln(2)·t1/T1/2 − e−ln(2)·t2/T1/2

) (44)

Dies gilt mit den entsprechenden Halbwertszeiten jeweils separat für DJod und DRu.
Um die Formeln ein wenig abzukürzen, gehen wir davon aus, dass die Therapie zum
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Abbildung 55: Links: Verhältnis der im Binuklidapplikator enthaltenen 125I-Aktivität
zur enthaltenen 106Ru-Aktivität, aufgetragen gegen die seit dem Refenztag vergan-
gene Zeit in Tagen. Am Referenztag (Zerfallstag Null) betrug die enthaltene 125I-
Aktivität 7,698 GBq und die enthaltene 106Ru-Aktivität 22,1 MBq. Rechts: Tiefen-
dosiskurve des Binuklidapplikators zu verschiedenen Zeitpunkten.
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Tabelle 6: Liegedauer um in einem Dosierungspunkt in der angegebenen Dosierungs-
iefe eine Dosis von 85 Gy mit dem in diesem Kapitel beschriebenen Binuklidappli-
kator zu verabreichen.

Dosierungstiefe Alter des Applikators:
/ mm Referenztag 2 Monate 4 Monate

6 (29,7±3,2) h (41,7±4,5) h (54,3±5,9) h
9 (53,9±6,9) h (90,2±11,5) h (139,6±17,7) h
11 (86,2±9,1) h (156,9±16,5) h (270,4±28,4) h

Zeitpunkt t = 0 beginnt, dass also in Gleichung 44 t1 = 0 ist. Den Entnahmezeit-
punkt für den Applikator t2 nennen wir t. Außerdem benutzen wir die Lebensdauer
τ = T1/2/ln(2) statt der Halbwertszeit T1/2 . Damit ist die am Ende verabreichte Dosis

Dgesamt = DJod +DRu

= Ḋ0,Jod · τ(125I)
(

1− e−t/τ(125I)
)

+ Ḋ0,Ru · τ(106Ru)

(
1− e−t/τ(106Ru)

) (45)

Diese Formel lässt sich nicht nach der Liegedauer t auflösen. Deshalb wird die Lie-
gedauer iterativ berechnet. Im ersten Schritt wird der Zerfall vernachlässigt und der
erste Schätzwert für die Liegedauer als

t′ =
Dgesamt

Ḋ0,Jod + Ḋ0,Ru

(46)

berechnet. Im nächsten Schritt wird die in der Zeit t′ tatsächlich applizierte Dosis
D′ berechnet. Danach wird die Zeit t′′ geschätzt, die noch fehlt um die Differenz zur
Solldosis

∆D′ = Dgesamt −D′ (47)

zu erreichen:

t′′ =
∆D′

ḊJod(t′) + ḊRu(t′)
(48)

In der nächsten Iteration wird die in der Zeit zwischen t′ und t′′ tatsächlich applizierte
Dosis D′′ berechnet, und so weiter. Dies wird so lange weiter geführt, bis die Differenz

∆D = Dgesamt −D′ −D′′ − ... (49)

klein genug ist. Man könnte die Iteration zum Beispiel abbrechen, wenn ∆D klein
ist gegen die Unsicherheit auf die Dosisberechnungen oder wenn die Zeitdifferenz im
Bereich von Minuten liegt, was sich bei der Operation zur Entnahme des Applikators
nicht mehr planen lässt.
Tabelle 6 listet die so berechneten Liegedauern für den hier vermessenen Binuklid-
applikator und einige beispielhaft ausgewählte Therapiesituationen auf.

7.5 Vergleich von Messungen und Monte Carlo-Simulationen

Abbildung 57 zeigt links die gemessene Tiefendosiskurve des Binuklidapplikators aus
Abschnitt 7.3.2 im Vergleich zu verschiedenen Monte Carlo-Simulationen aus Ab-
schnitt 7.2. Keine der Simulationen stimmt exakt mit der gemessenen Tiefendosis-
kurve überein. Es ist anzunehmen, dass die Positionen der Seeds innerhalb des realen
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Abbildung 57: Links: Messung und Monte Carlo-Simulationen von Tiefendosiskur-
ven auf der Zentralachse des Binuklidapplikators für verschieden positionierte Seeds
im Applikator (vgl. Tabelle 5). Rechts: Über verschiedene Monte Carlo-Simulationen
gemittelte Tiefendosiskurve im Vergleich zu Messwerten. Grau schraffiert ist ein Be-
reich ±5% um die Messwerte, schwarz hinterlegt der Bereich statistischer Unsicher-
heit der Dosismessung.

Binuklidapplikators nicht exakt auf einem Kreis, alle in der gleichen Höhe über dem
Schnittpunkt der Zentralachse mit der Applikatoroberfläche liegen, sondern dass sich
ihre Positionen um einige Zehntelmillimeter in die verschiedenen Richtungen unter-
scheiden können und dass auch Kippungen um die verschiedenen Achsen möglich
sind. Diese Vermutung wird auch von den gemessenen Oberflächendosisverteilungen
gestützt, bei denen sich die Dosisverteilung auf einer Kugeloberfäche in 0,5 mm Ab-
stand über den verschiedenen Seeds um bis zu 21,7 % unterscheidet. Anhand der
Simulationen der Oberflächendosis könnte man dies zum Beispiel durch eine Varia-
tion im Abstand der Seeds von der Zentralachse um 0,1 bis 0,2 mm erklären oder
durch eine Variation der Höhe der Seeds im Applikator um ca. 0,2 mm.
Bei den angefertigten Simulationen handelt es sich jedoch nicht um einen vollständi-
gen Satz aller möglichen Positionen, die die Seeds im Binuklidapplikator einnehmen
können, so dass man hoffen könnte, zum Beispiel anhand der Oberflächendosisver-
teilung 8 passende Simulationen auszuwählen und über diese zu mitteln.
Bei den Simulationen wurden jeweils 8 Seeds in der gleichen Position im Applikator
simuliert, während sich bei der Messung jedes einzelne Seed in einer anderen Position
befunden haben kann. Die beste Übereinstimmung zwischen Messung und gemittel-
ten Simulationen wird somit aus Symmetrieüberlegungen auf der Zentralachse des
Applikators erwartet. Um die Dosisverteilung für den Vergleich mit den etablierten
Applikatortypen zu erhalten wurde deshalb die gemessene Tiefendosiskurve durch
eine Linearkombination der verschiedenen Simulationen angepasst

DSim(h) =
12∑
i=1

ai ·DSim.Nr. i(h) (50)

Die Gewichtungsfaktoren ai wurden mit der Methode der kleinsten Fehlerquadrate
bestimmt und durften nicht negativ sein. Für Simulation Nr. 1, 6, 7 11 und 12 er-
gab die Optimierung keinen Beitrag. Tabelle 7 zeigt die Ergebnisse der Optimierung
für die anderen Gewichtungsfaktoren. Abbildung 57 rechts zeigt das Ergebnis der
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Tabelle 7: Gewichtungsfaktoren für die Anpassung des gemessenen 125I-Anteils an
der Tiefendosiskurve als Linearkombination von Monte Carlo-Simulationen (vgl.
Formel 50).

Gewichtungsfaktor a2 a3 a4 a5 a8 a9 a10
0,025 0,184 0,009 0,077 0,228 0,008 0,419
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Abbildung 58: Links: Messung der Dosisverteilung für den Binuklidapplikator in
einer Ebene. Rechts: Über verschiedene Monte Carlo-Simulationen gemittelte Do-
sisverteilung in einer Ebene. Beide Dosisverteilungen sind im gleichen Punkt auf
100% normiert. Schraffiert dargestellt ist der Bereich, der vom Binuklidapplikator
verdeckt wird.

Anpassung im Vergleich zur gemessenen Tiefendosiskurve. Ab einer Höhe im Appli-
kator von 2 mm liegen die gemittelten Simulationen vollständig in einem ±5%-Band
um die Messwerte. Die größeren Abweichungen liegen also in einem Bereich, in dem
der 106Ru-Anteil den 125I-Anteil für einen Binuklidapplikator am Referenztag um
nahezu einen Faktor 10 übersteigt (vgl. Abb. 56), ein Verhältnis, dass sich weiter zu
Gunsten des 106Ru-Anteils verschiebt je älter der Applikator wird.
Die gleiche Gewichtung wurde vorgenommen um Abbildung 58 rechts zu erhalten.
Diese über verschiedene Monte Carlo-Simualtionen gemittelte Dosisverteilung wird
auch im nächsten Kapitel für den Vergleich mit etablierten Applikatortypen her-
angezogen. Abbildung 58 links zeigt die Messung der Dosisverteilung in der Ebene
y = 0. Die beiden Dosisverteilungen wurden so normiert, dass in beiden Verteilun-
gen an der gleichen Position 100% erreicht werden, nämlich in dem Punkt, in dem
für die gemessene Verteilung die Dosisleistung maximal ist. Schraffiert dargestellt
ist der Raumbereich, der durch den Binuklidapplikator eingenommen wird. In den
Monte Carlo-Simulationen wurde in diesem Bereich die Dosis auf Null gesetzt. Bei
der Messung wurde, um eine Beschädigung des Detektors auszuschließen, ein relativ
großer Sicherheitsabstand zum Applikator eingehalten. Über dem Applikator selbst
befanden sich bei der Messung noch Teile der Haltevorrichtung, so dass auch dort ein
größerer Abstand eingehalten werden musste. Der Maximalwert für die Simulation
beträgt 236%. Auch abseits der Zentralachse ist die Übereinstimmung der beiden
Dosisverteilungen gut.
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Abbildung 59: Vergleich von Messung und Simulation für den 106Ru-Anteil an der
Binukliddosis.

Abbildung 59 zeigt die Simulation des 106Ru-Anteils an der Tiefendosiskurve eines
Binuklidapplikators im Vergleich mit der Messung des CCB 1982 in der Binuklidhülle
aus Kapitel 7.3.2. Bis zu einer Höhe von 10 mm liegen die Abweichungen zwischen
Simulation und Messung ebenfalls fast alle im Bereich ±5%. Bis 15 mm liegen sie un-
ter 20%. Die Abweichungen im Bereich bis 20 mm lassen sich durch Inhomogenitäten
in der radioaktiven Belegung des CCB-Applikators erklären [48, 97]. Darüber hin-
aus scheint es systematische Abweichungen zu geben. Die Ursachen hiervon wurden
nicht genauer untersucht, weil die Dosisleistung bereits auf unter 0,1% ihres Maxi-
malwertes abgefallen ist. In Frage kommt zum Beispiel dass der Kalibrierfaktor für
90Sr nicht für die Messung des Photonenuntergrundes der 106Ru-Dosis geeignet ist
oder Ungenauigkeiten in der Bestimmung des Dunkelstroms oder bei der Messung
des Hintergrundsignals.
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7.6 Diskussion

Die Entwicklung des Binuklidapplikators wurde über den gesamten Zeitraum von
Monte Carlo-Simulationen begleitet. In diesem Abschnitt gezeigt sind nur die Simu-
lationen, die den finalen Binuklidapplikator beschreiben. Bei diesen Simulationen
zeigten sich einige grundlegende Eigenschaften der Dosisverteilung recht früh. So ist
es auch schon anhand der Tiefendosiskurve eines einzelnen Seeds ersichtlich, dass
es günstig ist, die Seeds im Applikator mit möglichst großem Abstand zur Applika-
toroberfläche zu platzieren. Damit erreicht man, dass der besonders steile Teil der
Tiefendosiskurve des einzelnen Seeds im Applikator liegt und nicht in der Sklera.
Dies verringert die in der Sklera applizierte Dosis im Verhältnis zur Dosis auf der
Zentralachse des Applikators. Allerdings macht ein solches Vorgehen den Applikator
gleichzeitig dicker. Da sich die Dosis in der Sklera in der Nähe der Seeds als nicht
höher als im Bereich des CCB-Applikators erwiesen hat, wurde zu Gunsten eines
flacheren Designs auf den größeren Abstand der Seeds von der Oberfläche des Ap-
plikators verzichtet.
Die Trägerkalotte aus Reintitan bietet ohne weiter Modifikationen auch Platz für
12 125I-Seeds vom Typ I25.S16. Behält man die Gesamtaktivität bei und verwen-
det statt 8 125I-Seeds mit der vollen Aktivität 12 Seeds mit je einem Drittel weni-
ger Aktivität, so ließe sich die lokale Dosisbelastung in der Sklera direkt über den
Seeds ebenfalls um ein Drittel senken, ohne dass sich die Dosisverteilung auf der
Zentralachse ändern würde. Dies hätte auch positive Auswirkungen auf die Homo-
genität der Dosisverteilung insgesamt.
Der neue Binuklidapplikator ist mit einer Dicke von 2,4 mm zwar dünner als der
Binukliapplikator nach Flühs (ca. 3 mm) und der COMS-Applikator (2,75 mm), al-
lerdings ließe sich die Dicke leicht durch den Einsatz eines dünneren Dichtungsringes
weiter herabsetzen. Der verwendete Dichtungsring war mit einem Schnurdurchmes-
ser von 1 mm der dünnste Dichtungsring aus dem Standardsortiment. Als Spezial-
anfertigung sind jedoch auch dünnere Dichtungsringe erhältlich.
Es war ebenfalls schon früher bekannt, dass es günstig ist, die abschirmende Wirkung
der Silberkallotte des CCB-Applikators auszunutzen, um den Dosisbeitrag der 125I-
Seeds in dem Bereich möglichst gering zu halten, in dem durch den CCB-Applikator
selbst schon eine ausreichende Versorgung des Tumors sichergestellt ist. Es zeigte
sich jedoch durch den Vergleich von Messungen und Monte Carlo-Simulationen, dass
die Fertigungstoleranzen des Binuklidapplikators eine genauere Positionierung der
Seeds als mit ca. ±0,1 mm Toleranz nicht erlauben. Dabei handelt es sich aber nicht
um Unsicherheiten, die nur den Binuklidapplikator betreffen. Mit herkömmlichen
Werkzeugen ist eine Genauigkeit unterhalb von unter 0,1 mm kaum zu erreichen.
Morrison et al. [104] haben Unsicherheiten bei der Therapieplanung von 125I-Augen-
applikatoren untersucht und dazu unter anderem 3 kommerziell erworbene Silikon-
Schablonen (engl. Silastic insert) aus COMS-Applikatoren vermessen. Die Dicke der
drei Seed-Schablonen betrug 2,27, 1,78 und 1,82 mm und die mittlere Dicke des Ma-
terials unter den Seeds betrug 1,08, 0,52 und 0,55 mm. Der Abstand der Seeds von
der Applikatoroberfläche unterschied sich also für den Applikator mit dem dicksten
und den Applikator mit dem dünnsten Insert um 0,56 mm im Mittel. Über Extrem-
werte für die einzelnen Seed-Taschen wurde keine Aussage gemacht. Da die Inserts
zufällig ausgewählt wurden, kann man daraus schließen, dass die Unsicherheiten bei
der Seed-Positionierung in COMS-Applikatoren im Allgemeinen nicht kleiner sind,
als bei dem neuen Binuklidapplikator. Bei der dosimetrischen Vermessung des Binu-
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klidapplikators ist es möglich, den 125I- und den 106Ru-Anteil an der Dosisverteilung
getrennt zu vermessen, um anschließend die Summe aus den korrekt kalibrierten
Einzelverteilungen zu bilden. Dies stellt eine Vereinfachung gegenüber dem Binukli-
dapplikator nach Flühs dar, bei dem die Dosimetrie nur mit rechnerischen Korrektu-
ren möglich war. Die Unsicherheit der Dosismessung betrug mit der neuen Methode
im Mittel 11,4 %, was ebenfalls eine Verbesserung gegenüber der Unsicherheit für
den Binuklidapplikator nach Flühs um 3,6 % darstellt (vgl. Abschnitt 2.3).
Mit einer Messdauer von ca. 3 Wochen, ist die Messung eines vollständigen drei-
dimensionalen Datensatzes für die Dosisleistung in der klinischen Routine nicht
praktikabel. Statt dessen könnte lediglich eine Tiefendosiskurve und ein Oberflä-
chendosisprofil in einem geringen Abstand von der Applikatoroberfläche aufgenom-
men werden. Mit dem Oberflächendosisprofil ließe sich kontrollieren, dass von dem
vermessenen Binuklidapplikator keine Gefahr durch eine deutlich erhöhte Dosisbe-
lastung in der Sklera ausgeht. Mit der gemessenen Tiefendosiskurve könnte, wie
in Abschnitt 7.4 gezeigt, die Liegedauer zum Erreichen der gewünschten Dosis be-
rechnet werden. Darüber hinaus könnte die Tiefendosiskurve wie in Abschnitt 7.5
benutzt werden, um durch Anpassung der gezeigten Monte Carlo-Simulationen an
die Messwerte einen dreidimensionalen Datensatz für die genauere Therapieplanung
bezüglich der Dosisverteilung im gesamten Auge zu erhalten.
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8 Vergleich der verschiedenen Applikatormodelle

Dieses Kapitel befasst sich mit dem Vergleich von Dosisverteilungen der verschie-
denen Applikatortypen, wie sie in verschiedenen Therapiesituationen im Auge auf-
treten. Bei den Binuklidapplikatoren ändert sich auf Grund der unterschiedlichen
Halbwertszeiten von 125I und 106Ru die Dosisverteilung kontinuierlich mit der Zeit.
Deshalb wird, in Abschnitt 8.1 für den neuen Binuklidapplikator und in Abschnitt
8.2 für den Binuklidapplikator nach Flühs, zuerst aus Applikatoren mit verschiede-
nen Verhältnissen zwischen 125I- und 106Ru-Aktivität ein günstiger Applikator für
den weiteren Vergleich ausgewählt. In Abschnitt 8.3 werden dann die verschiedenen
Applikatoren hinsichtlich ihrer Eignung für die Therapie verschieden großer Tumoren
und hinsichtlich der Dosisbelastung im gesunden Gewebe verglichen. In Abschnitt
8.4 werden die Ergebnisse aus diesem Kapitel diskutiert und eingeordnet.
Es liegen nur vom neuen Binuklidapplikator und vom CCB-Applikator Messungen
mit so großer Auflösung und in einem ausreichend großen Volumen vor, so dass es
möglich wäre, die Belastung von Risikostrukturen für verschiedene Behandlungssze-
narien auf der Basis von Messdaten zu beurteilen. Damit die Voraussetzungen im
Vergleich für die verschiedenen Applikatortypen gleich sind, werden deshalb aus-
schießlich Monte Carlo-Simulationen miteinander verglichen.
Aufgrund der fehlenden Daten zu Nebenwirkungswahrscheinlichkeiten in Folge von
Dosis in den Augenstrukturen ist die Beurteilung verschiedener Dosisverteilungen
nicht einfach. Ich beschränke mich deshalb im Folgenden darauf, die Dosis im Nor-
malgewebe zu betrachten und dabei anzunehmen, dass eine niedrigere Dosisbelas-
tung im Normalgewebe einer höheren vorzuziehen ist. Für die Sklera wurde ein
Grenzwert von 1500 Gy veröffentlicht, der bei der Therapie mit radioaktiven Augen-
applikatoren nicht überschritten werden sollte [32].
Betrachtet werden 3 beispielhaft ausgewählte idealisierte Tumoren. In Abbildung
60 B bis D sind die drei Beispieltumoren im Querschnitt gezeigt. Tumor 1 hat ab
der Applikatoroberfläche gemessen eine Höhe von 6 mm und einen Durchmesser von
18 mm, Tumor 2 hat eine Höhe von 9 mm und einen Durchmesser von 16 mm und
Tumor 3 hat eine Höhe von 11 mm und einen Durchmesser von 17 mm. Ausgewertet
wurde die Belastung der Risikostrukturen im Auge mit dem Programm DoCal, wel-
ches von D. Schmidt im Rahmen seiner Masterarbeit entwickelt wurde [105]. DoCal
berechnet für eine gegebene dreidimensionale Dosisverteilung mit kubischen Voxeln
kumulative Dosisvolumenhistogramme (DVHs) für den Tumor und die Augenstruk-
turen Glaskörper, Sklera, Linse, Hornhaut, Sehnerv, Makula und Normalgewebe
(vgl. Abb. 1, schematische Zeichnung eines Auges in Abschnitt 2.2). Dabei werden
die Augenstrukturen mit derselben räumlichen Auflösung modelliert wie die einge-
gebene Dosisverteilung und das Augenmodell entsprechend der Lage des Tumors so
gedreht, dass der Applikator zentral unter dem Tumor liegt. Zur Sklera wird auch die
unter dem Tumor liegende Sklera gezählt, Normalgewebe ist das ganze Auge, ohne
Tumor aber ebenfalls inklusive der unter dem Tumor liegenden Sklera. Abbildung
60 A zeigt ein Fundusdiagramm, in dem die Mittelpunkte der drei Beispieltumoren
eingezeichnet sind. Ihre Lage auf dem Auge ist durch die Angabe der zwei Winkel θ
und φ eindeutig bestimmt. Die Abbildungen 60 B bis D wurden ebenfalls mit DoCal
erstellt.
Üblicherweise werden Dosisvolumenhistogramme am Computermonitor mit einer
Zoomfunktion und einem Fadenkreuz zum Ablesen von Werten aus dem DVH be-
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Abbildung 60: A: Fundusdiagramm mit eingezeichneten Positionen des Tumormit-
telpunktes für die drei Beispieltumoren. B: Schnitt durch eine zentrale Ebene von
Tumor 1. C: Schnitt durch eine zentrale Ebene von Tumor 2. D: Schnitt durch eine
zentrale Ebene von Tumor 3. Abbildungen B, C und D wurden mit DoCal [105]
erstellt.
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Tabelle 8: Liegedauer zum Erreichen von 85 Gy in der Dosierungstiefe für verschieden
alte Binuklidapplikatoren, berechnet aus Monte Carlo-Simulationen.

Dosierungstiefe Alter des Applikators:
/ mm Referenztag 2 Monate 4 Monate

6 30,65 h 43,46 h 57,08 h
9 59,15 h 99,95 h 155,83 h
11 93,54 h 173,72 h 306,29 h

trachtet. Zusätzlich ist es normalerweise möglich, die Einheit der y-Achse zwischen
absoluten Werten für das Volumen (mm3 oder ml) und relativen Werten (Prozent)
zu ändern. Der Ausdruck auf Papier eignet sich schlechter für die Auswertung. Die
im Text genannten Werte wurden aus den tabellarisch vorliegenden DVHs abgelesen.

8.1 Vergleich von Binuklidapplikatoren mit
unterschiedlichen Verhältnissen von 125I- und 106Ru-
Aktivität in Therapiesituationen

Betrachtet wurden ein Binuklidapplikator der am Referenztag eingesetzt wird, ein
zu Therapiebeginn 2 Monate alter Binuklidapplikator und ein 4 Monate alter Binu-
klidapplikator. Das heißt bei dem Applikator, der am Referenztag eingesetzt wird,
betrug das Verhältnis 125I- zu 106Ru-Aktivität zu Beginn der Therapie 7,698 GBq zu
22,1 MBq beziehungsweise ungefähr 348 zu 1. Nach 2 Monaten beträgt das Verhältnis
3,823 GBq 125I zu 19,8 MBq 106Ru beziehungsweise ungefähr 193 zu 1. Nach 4 Mo-
naten beträgt das Verhältnis 1,898 GBq 125I zu 17,7 MBq 106Ru beziehungsweise
ungefähr 107 zu 1.
Um die Dosisverteilung am Ende der Liegedauer zum Erreichen von 85 Gy zu erhal-
ten, wurde zuerst wie in Abschnitt 7.4 beschrieben, iterativ die Liegedauer berechnet
und dann gemäß Formel 44 einzeln für Ruthenium und Jod die Dosis im Dosierungs-
punkt. Mit diesen Werten wurde dann jeweils der Faktor berechnet mit dem man
die Dosisleistung im Dosierungspunkt multiplizieren muss, um diese Dosis zu erhal-
ten. Mit diesem Faktor wurde dann die gesamte Dosisverteilung multipliziert und
danach Jod- und Ruthemiumanteil addiert. Die so berechneten Liegedauern finden
sich in Tabelle 8.

Abbildung 61 zeigt Dosisverteilungen in einer Ebene, die die Zentralachse einschließt,
für die Behandlung von Tumor 1. An der räumlichen Anordnung der Hochdosisbe-
reiche lässt sich ablesen, wie der Jodanteil an der Dosis mit steigendem Alter des
Applikators gegenüber dem Rutheniumanteil abnimmt: Liegen beim am Referenztag
eingesetzten Applikator (Abb. 61 A) die Hochdosisbereiche noch in der Nähe der
125I-Seeds, liegen sie bei dem zwei Monate alten Applikator (Abb. 61 B) sowohl über
den 125I-Seeds, als auch über dem 106Ru-Applikator und beim 4 Monate alten Bi-
nuklidapplikator (Abb. 61 C) dann ausschließlich im Bereich des 106Ru-Applikators.
Abbildung 61 D zeigt Tiefendosiskurven für die drei unterschiedlichen Binuklidappli-
katoren auf der Zentralachse. Man sieht, dass die Dosis im Tumor für den 4 Monate
alten Binuklidapplikator am höchsten ist, gefolgt vom 2 Monate alten Applikator
und am niedrigsten ist sie für den am Referenztag eingesetzen Applikator. Außer-
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Abbildung 61: Vergleich der verschieden alten Binuklidapplikatoren bei der Behand-
lung von Tumor 1. Dosiert wurde auf 85 Gy in der Tumorspitze, das heißt in 6 mm
Tiefe. A: Dosisverteilung in einer Ebene für den am Referenztag eingesetzten Binu-
klidapplikator. B: Dosisverteilung in einer Ebene für den beim Einsetzen 2 Monate
alten Binuklidapplikator. C: Dosisverteilung in einer Ebene für den beim Einsetzen
4 Monate alten Binuklidapplikator. D: Tiefendosiskurven der drei unterschiedlich
alten Binuklidapplikatoren auf der Zentralachse.
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Abbildung 62: DVHs für drei verschieden alte Binuklidapplikatoren und die Behand-
lung von Tumor 1 mit 85 Gy im Tumorapex.

halb des Tumors dreht sich das Verhältnis um und nun liefert der Applikator am
Referenztag die höchsten Dosiswerte, gefolgt vom 2 Monate alten Binuklidapplikator
und die niedrigsten Dosiswerte liefert der 4 Monate alte Applikator.
Abbildung 62 zeigt kumulative Dosisvolumenhistogramme (DVH) für die verschie-
denen Augenstrukturen und die verschieden alten Binuklidapplikatoren für Tumor
1. Dosiert wurde 85 Gy auf der Zentralachse des Applikators, 6 mm von der Ap-
plikatoroberfläche entfernt. Die DVHs zeigen an welcher Prozentsatz des Volumens
mindestens die angegebene Dosis erhält. Alle 3 Binuklidapplikatoren versorgen den
gesamten Tumor mindestens mit der Verschreibungsdosis 85 Gy. Auch das Volumen,
dass mindestens 85 Gy erhält, ist sehr ähnlich: 1140 mm3 für den am Referenztag ein-
gesetzen Applikator, 1070 mm3 für den 2 Monate alten Applikator und 1020 mm3 für
den 4 Monate alten Applikator. Von diesen Volumina entfallen je 680 mm3 auf den
Tumor selbst, der Rest ist Normalgewebe. Allerdings unterscheidet sich die maximal
im Tumor applizierte Dosis ebenso wie die Dosis, die in gesundem Gewebe maximal
appliziert wird. Im Gegensatz zur Teletherapie ist es nicht unbedingt so, dass eine
möglichst homogene Dosisverteilung im Tumor am günstigsten ist. Deshalb wird
die Maximaldosis im Tumor nicht zur Bewertung der Dosisverteilung herangezogen.
Die DVHs von Glaskörper und Normalgewebe insgesamt ermöglichen ebenfalls keine
klare Aussage. Klar wäre, wenn das komplette DVH für eine Augenstruktur für den
einen Applikator links von dem für den anderen liegen würde, also bei niedrigeren
Dosiswerten. Die DVHs in diesem Fall schneiden sich jedoch. Während die DVHs für
die jüngeren Binuklidapplikatoren für Dosiswerte kleiner als ungefähr 130 Gy über
den DVHs für die älteren Applikatoren liegen, dreht sich das Verhältnis für Dosis-
werte größer als 130 Gy um. Es ist aber nicht bekannt, ob es für den Glaskörper
eine Schwellendosis gibt, unter der Nebenwirkungen als unwahrscheinlich angese-
hen werden können oder ob die Wahrscheinlichkeit für Nebenwirkungen mit dem
bestrahlten Volumen insgesamt zusammenhängt oder ähnliches. Die DVHs für die
Dosis in der Sklera unterscheiden sich bis ca. 220 Gy kaum, danach brechen sie je
nach generell applizierter Maximaldosis unterschiedlich früh ab. Die Maximaldosis
wird also für alle Applikatoren in der Sklera appliziert, wie auch aus Abbildung

100



85

-10 -5 0 5 10

-10

-5

0

5

10

x/ mm

z/
 m

m

0

100

200

300

400

500

600

700

800

900

Dosis/ Gy

10

A

85

-10 -5 0 5 10

-10

-5

0

5

10

x/ mm

z/
 m

m

0

100

200

300

400

500

600

700

800

900

Dosis/ Gy

10

B

85

-10 -5 0 5 10

-10

-5

0

5

10

x/ mm

z/
 m

m

0

100

200

300

400

500

600

700

800

900

Dosis/ Gy

10

C

0 5 10 15 20 25

1

10

100

1000

Alter des Applikators:

Referenztag

2 Monate

4 Monate

D
os

is
/ G

y

Höhe/ mm

D

Abbildung 63: Vergleich der verschieden alten Binuklidapplikatoren bei der Behand-
lung von Tumor 2. Dosiert wurde auf 85 Gy in der Tumorspitze, das heißt in 9 mm
Tiefe. A: Dosisverteilung in einer Ebene für den am Referenztag eingesetzten Binu-
klidapplikator. B: Dosisverteilung in einer Ebene für den beim Einsetzen 2 Monate
alten Binuklidapplikator. C: Dosisverteilung in einer Ebene für den beim Einsetzen
4 Monate alten Binuklidapplikator. D: Tiefendosiskurven der drei unterschiedlich
alten Binuklidapplikatoren auf der Zentralachse.
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Abbildung 64: DVHs für drei verschieden alte Binuklidapplikatoren und die Behand-
lung von Tumor 2 mit 85 Gy im Tumorapex.

61 ersichtlich. Der weithin akzeptierte Grenzwert von 1500 Gy wird jedoch in kei-
nem Fall erreicht. Für die Risikostrukturen Linse, Hornhaut, Sehnerv und gelber
Fleck ist die Lage eindeutiger, hier wird jeweils mit dem 4 Monate alten Applika-
tor am wenigsten Dosis appliziert, danach kommt der zu Beginn der Behandlung 2
Monate alte Applikator und am meisten Dosis appliziert der am Referenztag ein-
gesetze Applikator. Betrachtet man das Normalgewebe, dass mindestens eine Dosis
von 10 Gy erhält, so beträgt das Volumen für den Binuklidapplikator am Referenz-
tag 3250 mm3, für den 2 Monate alten Applikator 2650 mm3 und für den 4 Monate
alten Applikator 2210 mm3. Auch hier lässt sich ablesen, dass die Dosis für den 4
Monate alten Applikator außerhalb des Tumors am schnellsten abfällt. Insgesamt
erscheint deshalb der 4 Monate alte Applikator am günstigsten für die Behandlung
von Tumor 1 und wird für den Vergleich mit den etablierten Applikatortypen in
Abschnitt 8.3 herangezogen.
Abbildung 63 zeigt Dosisverteilungn in einer Ebene, die die Zentralachse einschließt,
für die Behandlung von Tumor 2 mit verschieden alten Binuklidapplikatoren. Do-
siert wurde auf 85 Gy im Tumorapex, das heißt 9 mm von der Applikatoroberfläche
entfernt. Die Dosisverteilungen sind grundsätzlich denen bei der Behandlung von
Tumor 1 ähnlich, jedoch unterscheidet sich die mit den verschiedenen Applikatoren
verabreichte Maximaldosis deutlicher. Sie beträgt 940 Gy für den 4 Monate alten
Applikator, 680 Gy für den 2 Monate alten Applikator und 620 Gy für den Appli-
kator am Referenztag. Abbildung 63 D zeigt Tiefendosiskurven für die drei Binuk-
lidapplikatoren. Auch hier zeigt sich grundsätzlich das gleiche Bild wie zuvor: Der
Binuklidapplikator am Referenztag liefert im Tumor niedrigere Dosiswerte als der 2
Monate alte Binuklidapplikator und dieser niedrigere als der 4 Monate alte Applika-
tor, außerhalb des Tumors dreht sich das Verhältnis um und es ist nun der 4 Monate
alte Applikator, der die niedrigsten Dosiswerte liefert. Abbildung 64 zeigt kumulative
DVHs für die verschiedenen Augenstrukturen und die verschieden alten Binuklid-
applikatoren für die Behandlung von Tumor 2. Hier ist die Stituaion grundsätzlich
auch ähnlich wie bei dem 6 mm hohen Tumor. Alle 3 Applikatoren versorgen den
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Abbildung 65: Vergleich der verschieden alten Binuklidapplikatoren bei der Behand-
lung von Tumor 3. Dosiert wurde auf 85 Gy in der Tumorspitze, das heißt in 11 mm
Tiefe. A: Dosisverteilung in einer Ebene für den am Referenztag eingesetzten Binu-
klidapplikator. B: Dosisverteilung in einer Ebene für den beim Einsetzen 2 Monate
alten Binuklidapplikator. C: Dosisverteilung in einer Ebene für den beim Einsetzen
4 Monate alten Binuklidapplikator. D: Tiefendosiskurven der drei unterschiedlich
alten Binuklidapplikatoren auf der Zentralachse.
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Abbildung 66: DVHs für drei verschieden alte Binuklidapplikatoren und die Behand-
lung von Tumor 3 mit 85 Gy im Tumorapex.

gesamten Tumor mit der Verschreibungsdosis von 85 Gy. Der 4 Monate alte Ap-
plikator liefert die höchste Maximaldosis im Tumor und im Tumor generell höhere
Dosiswerte, gefolgt vom 2 Monate alten Applikator und die niedrigsten Dosiswerte
liefert der am Referenztag eingesetzte Applikator. Die Maximaldosis wird für alle
Applikatoren in der Sklera appliziert und bei kleineren Dosiswerten liegen die DVHs
für die Sklera praktisch aufeinander. Für die Risikostrukturen Linse, Hornhaut, Seh-
nerv und gelber Fleck liegen die DVHs sehr nah beieinander. Wieder wird hier mit
dem 4 Monate alten Applikator am wenigsten Dosis appliziert, danach kommt der zu
Beginn der Behandlung 2 Monate alte Applikator und am meisten Dosis appliziert
der am Referenztag eingesetze Applikator. Die geringen Unterschiede haben aber
vermutlich keine praktische Bedeutung. Beim am Referenztag eingesetzten Appli-
kator erhält ein Volumen von 1710 mm3 85 Gy, beim Applikator der beim Einsetzen
2 Monate alt ist, sind es 1720 mm3 und beim 4 Monate alten Applikator 1730 mm3.
Davon nimmt der Tumor selbst 1140 mm3 ein. Die Unterschiede sind also gering.
Das Volumen des gesunden Gewebes, das mindestens 10 Gy erhält beträgt für den
Applikator am Referenztag 4610 mm3, für den 2 Monate alten Applikator 4110 mm3

und für den 4 Monate alten Applikator 3490 mm3. Insgesamt erscheint der 4 Monate
alte Applikator am günstigsten für die Behandlung von Tumor 2. Er wird deshalb
für den Vergleich mit den etablierten Applikatoren ausgewählt.
Abbildung 65 zeigt Dosisverteilungen in einer Ebene die die Zentralachse einschließt,
für die Behandlung von Tumor 3 mit verschieden alten Binuklidapplikatoren. Do-
siert wurde auf 85 Gy im Tumorapex, das heißt 11 mm von der Applikatoroberfläche
entfernt. Der 4 Monate alte Applikator überschreitet mit einer Maximaldosis von
1830 Gy den Grenzwert von 1500 Gy für die Skleradosis und sollte deshalb in diesem
Fall nicht angewendet werden. Die Dosisverteilungen des 2 Monate alten Applikators
und des Applikators am Referenztag unterscheiden sich vor allem im Tumor, außer-
halb des Tumors sind sie kaum zu unterscheiden. Abbildung 65 D zeigt Tiefendosis-
kurven für die unterschiedlich alten Binuklidapplikatoren. Hier ist zu erkennen, dass
der Applikator am Referenztag außerhalb des Tumors minimal höhere Dosiswerte
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Tabelle 9: Liegedauer zum Erreichen von 85 Gy in der Dosierungstiefe für verschieden
alte Binuklidapplikatoren nach Flühs [5], berechnet aus Monte Carlo-Simualtionen.

Dosierungstiefe Alter des Applikators:
/ mm Referenztag 2 Monate 4 Monate

6 24,26 h 41,49 h 65,66 h
9 51,46 h 96,89 h 174,57 h
11 79,24 h 157,41 h 308,98 h

liefert, als der 2 Monate alte Applikator. Dies zeigt sich auch beim Vergleich des Vo-
lumens welches mindestens 20 Gy erhält; Es beträgt beim Applikator am Referenz-
tag 3290 mm3 und beim 2 Monate alten Applikator 3080 mm3. Das 85 Gy-Volumen
unterscheidet sich kaum: 2170 mm3 für den Applikator am Referenztag, gegenüber
2230 mm3 für den 2 Monate alten Applikator. Abbildung 66 zeigt kumulative DVHs
für die verschiedenen Augenstrukturen und die verschieden alten Binuklidapplika-
toren für die Behandlung von Tumor 3. Wieder versorgen alle 3 Applikatoren den
gesamten Tumor mit der Verschreibungsdosis von 85 Gy. Die Unterschiede für die
Risikostrukturen Hornhaut und Sehnerv sind gering. Für den gelben Fleck liefert
der am Referenztag eingesetzte Applikator die niedrigsten Dosiswerte, gefolgt vom
2 Monate alten Applikator. Für die Linse liefert der 2 Monate alte Applikator etwas
niedrigere Dosiswerte, als der am Referenztag eingesetzte. Oberhalb von 30 Gy bzw.
50 Gy liefert der am Referenztag eingesetzte Applikator niedrigere Dosiswerte in der
Sklera bzw. im Glaskörper als die anderen Applikatoren. Insgesamt unterscheiden
sich die Dosisverteilung für den Applikator Referenztag und den 2 Monate alten
Applikator nur geringfügig. Für den Vergleich mit den etablierten Applikatortypen
wird der Applikator, der am Referenztag eingesetzt wird, ausgewählt.

8.2 Vergleich von Binuklidapplikatoren nach Flühs mit
unterschiedlichen Verhältnissen von 125I- und
106Ru-Aktivität in Therapiesituationen

Die Liegedauer für den Binuklidapplikator nach Flühs wurde nach der gleichen Me-
thode berechnet wie für den neuen Binuklidapplikator. Es wurde ebenfalls ein Binu-
klidapplikator der am Referenztag eingesetzt wird, ein zu Therapiebeginn 2 Monate
alter Binuklidapplikator und ein 4 Monate alter Binuklidapplikator betrachtet. Auch
die eingesetzten Aktivitäten für 125I und 106Ru stimmen überein. Die Vorgehenswei-
se ist in Abschnitt 8.1 beschrieben. Tabelle 9 zeigt die so berechneten Liegedauern.

Abbildung 67 zeigt Dosisverteilungen in einer Ebene durch den Applikatormittel-
punkt für verschieden alte Binuklidapplikatoren nach Flühs und die Behandlung von
Tumor 1 mit 85 Gy im Tumorapex. Das heißt, dosiert wurde auf 85 Gy, 6 mm von
der Oberfläche des Applikators entfernt. Zuerst fallen die Unterschiede im Hochdo-
sisbereich nah an der Applikatoroberfläche ins Auge. Da bei diesem Typ Binuklid-
applikator die 125I-Seeds auf dem 106Ru-Applikator liegen, lässt sich die deponierte
Dosis nicht so leicht allein räumlich den verschiedenen Quellen zuordnen. Trotz-
dem ist erkennbar, dass der Bereich zwischen den zwei von der dargestellten Ebene
geschnittenen Seeds (z.B. bei (x/ y/ z)=(0/ 0/ -11,5)) beim 4 Monate alten Appli-
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Abbildung 67: Vergleich der verschieden alten Binuklidapplikatoren nach Flühs bei
der Behandlung von Tumor 1. Dosiert wurde auf 85 Gy in der Tumorspitze, das
heißt in 6 mm Tiefe. A: Dosisverteilung in einer Ebene für den am Referenztag
eingesetzten Binuklidapplikator. B: Dosisverteilung in einer Ebene für den beim
Einsetzen 2 Monate alten Binuklidapplikator. C: Dosisverteilung in einer Ebene für
den beim Einsetzen 4 Monate alten Binuklidapplikator. D: Tiefendosiskurven der
drei unterschiedlich alten Binuklidapplikatoren auf der Zentralachse.
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Abbildung 68: DVHs für verschieden alte Binuklidapplikatoren nach Flühs und die
Behandlung von Tumor 1 mit 85 Gy im Tumorapex.

kator weniger Dosis erhält als beim zwei Monate alten Applikator und bei diesem
wiederum weniger Dosis als beim Applikator am Referenztag. Hier zeigt sich der
zunehmende 106Ru-Anteil an der Gesamtdosis. Man kann ebenfalls in Abbildung 67
erkennen, dass die Größe des Volumens, das von der 10 Gy-Isodose umschlossen wird
mit zunehmendem Alter des Applikators abnimmt. Das Normalgewebevolumen, wel-
ches mindestens 10 Gy erhält beträgt für den Applikator am Referenztag 4130 mm3,
für den 2 Monate alten Applikator 3560 mm3 und für den 4 Monate alten Applikator
2880 mm3. Außerdem ist zu erkennen, dass Tumorrand und 85 Gy-Isodose für alle
Applikatoren sehr nah beieinander liegen. Die gewählte Dosierung sorgt also nicht
automatisch für laterale Sicherheitssäume und der Applikator der am Referenztag
eingesetzt wird versorgt nicht das gesamte Tumorvolumen mit 85 Gy.
Die in Abbildung 67 D gezeigten Tiefendosiskurven zeigen ebenfalls, das für den 4
Monate alten Applikator außerhalb des Tumors weniger Dosis deponiert wird, als
für den 2 Monate alten Applikator und für diesen weniger Dosis, als für den Appli-
kator am Referenztag. Im Tumor dreht sich das Verhältnis um und der Applikator
am Referenztag deponiert dort am wenigsten Dosis.
Abbildung 68 zeigt Dosisvolumenhistogramme für die drei verschiedenen Binuklid-
applikatoren nach Flühs und die Behandlung von Tumor 1. Bei der Dosierung auf
85 Gy am Tumorapex versorgen der Binuklidapplikator, der bei Behandlungsbeginn
zwei Monate alt ist und der Applikator, der bei Beginn der Behandlung 4 Monate
alt ist, das gesamte Tumorvolumen mit 85 Gy. Für den Applikator am Referenztag
darf der Durchmesser des Tumors 17 mm nicht überschreiten um komplett versorgt
zu werden. Die Unterschiede in den Risikostrukturen sind insgesamt gering, für Ma-
kula, Linse und Sehnerv liefert der 4 Monate alte Applikator die niedrigsten Werte,
für Normalgewebe und Glaskörper schneiden sich die Kurven. Für den Vergleich mit
den anderen Applikatortypen wird der 4 Monate alte Applikator ausgewählt.

Für Tumor 2 versorgen alle 3 Applikatoren das gesamte Tumorvolumen mit 85 Gy.
Die Unterschiede in den Risikostrukturen sind insgesamt gering, für Linse und Seh-
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Abbildung 69: Vergleich der verschieden alten Binuklidapplikatoren nach Flühs bei
der Behandlung von Tumor 2. Dosiert wurde auf 85 Gy in der Tumorspitze, das
heißt in 9 mm Tiefe. A: Dosisverteilung in einer Ebene für den am Referenztag
eingesetzten Binuklidapplikator. B: Dosisverteilung in einer Ebene für den beim
Einsetzen 2 Monate alten Binuklidapplikator. C: Dosisverteilung in einer Ebene für
den beim Einsetzen 4 Monate alten Binuklidapplikator. D: Tiefendosiskurven der
drei unterschiedlich alten Binuklidapplikatoren auf der Zentralachse.
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Abbildung 70: DVHs für verschieden alte Binuklidapplikatoren nach Flühs und die
Behandlung von Tumor 2 mit 85 Gy im Tumorapex.

nerv liefert der 4 Monate alte Applikator die niedrigsten Werte, für Makula, Normal-
gewebe und Glaskörper schneiden sich die Kurven. Das Normalgewebevolumen, wel-
ches mindestens 20 Gy erhält beträgt für den Applikator am Referenztag 3860 mm3,
für den 2 Monate alten Applikator 3590 mm3 und für den 4 Monate alten Applikator
3200 mm3. Für den Vergleich mit den anderen Applikatortypen wird der 4 Monate
alte Applikator ausgewählt.
Für Tumor 3 versorgen ebenfalls alle 3 Applikatoren den gesamten Tumor mit der
Verschreibungsdosis. Allerdings überschreiten die 2 und 4 Monate alten Applikato-
ren den Grenzwert von 1500 Gy für die Sklera und kommen somit für die Therapie
dieses Tumors nicht in Frage. Auch für die meisten Risikostrukturen bietet der am
Referenztag eingesetzte Applikator niedrigere Dosiswerte oder die Kurven im DVH
schneiden sich. Für den Vergleich mit den anderen Applikatortypen wird der am
Referenztag eingesetzte Applikator ausgewählt.
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Abbildung 71: Vergleich der verschieden alten Binuklidapplikatoren nach Flühs bei
der Behandlung von Tumor 3. Dosiert wurde auf 85 Gy in der Tumorspitze, das
heißt in 11 mm Tiefe. A: Dosisverteilung in einer Ebene für den am Referenztag
eingesetzten Binuklidapplikator. B: Dosisverteilung in einer Ebene für den beim
Einsetzen 2 Monate alten Binuklidapplikator. C: Dosisverteilung in einer Ebene für
den beim Einsetzen 4 Monate alten Binuklidapplikator. D: Tiefendosiskurven der
drei unterschiedlich alten Binuklidapplikatoren auf der Zentralachse.
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Abbildung 72: DVHs für verschieden alte Binuklidapplikatoren nach Flühs und die
Behandlung von Tumor 3 mit 85 Gy im Tumorapex.
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8.3 Vergleich des neuen Binuklidapplikators mit etablierten
Applikatormodellen

Abbildung 73 zeigt Dosisverteilungen der verschiedenen Applikatortypen bei der Be-
handlung von Tumor 1. Das heißt, es wurde in allen Fällen gleich dosiert, nämlich auf
85 Gy in 6 mm Tiefe auf der Zentralachse. Verglichen wurden ein CCB-, ein COMS-,
ein vier Monate alter Binuklidapplikator nach Flühs und ein 4 Monate alter Binkli-
dapplikator, wie er in dieser Arbeit entwickelt wurde. Trotz der gleichen Dosierung
sind die Unterschiede zwischen den verschiedenen Dosisverteilungen sehr deutlich.
Der CCB- und der Binuklidapplikator nach Flühs erreichen eine ähnliche Maximal-
dosis von 463 bzw. 464 Gy. Allerdings erreicht der CCB-Applikator die höchste Dosis
in der Sklera, während der Applikator nach Flühs die höchste Dosis im Tumor appli-
ziert. Dies liegt wahrscheinlich an der in Abschnitt 6.3 beschriebenen Abschirmung
der 106Ru-Strahlung durch die Jod-Seeds, die dafür sorgt, dass die Dosisleistung
direkt über den Seeds geringer ist als in etwas größerem Abstand. Für die beiden
anderen Applikatoren liegt die Maximaldosis deutlich niedriger. Sie beträgt 248 Gy
für den COMS- und 345 Gy für den neuen Binuklidapplikator. Außerdem fällt auf,
dass die Dosis außerhalb des Tumors für den CCB-Applikator am niedrigsten und
für den COMS-Applikator am höchsten ist. Das von der 10 Gy-Isodose umschlossene
Volumen beträgt für der CCB-Applikator 2340 mm3 und für den COMS-Applikator
6860 mm3. Dabei sind nur Bereiche berücksichtigt, die innerhalb des Auges liegen
und der Tumor nimmt von diesem Volumen 680 mm3 ein. Das Volumen das min-
destens 85 Gy erhält beträgt für den CCB-Applikator 910 mm3 und für den COMS-
850 mm3. Die Dosisverteilungen der beiden Binuklidapplikatoren sehen sich ähnlich,
ein genauerer Vergleich zeigt, dass das von der 85 Gy-Isodose umschlossene Gebiet
beim neuen Binuklidapplikator größer ist als beim Binuklidapplikator nach Flühs;
1020 mm3 gegenüber 820 mm3. Das von der 10 Gy-Isodose umschlossene Gebiet ist
aber kleiner; 2890 mm3 beim Binuklidapplikator gegenüber 3560 mm3 beim Binuk-
lidapplikator nach Flühs.
Abbildung 74 zeigt Tiefendosiskurven auf der Zentralachse der verschiedenen Appli-
katoren. Auch hier ist die grundsätzliche Charakteristik der unterschiedlichen Ap-
plikatortypen gut zu erkennen. Der CCB-Applikator zeigt als reiner β-Strahler den
steilsten Abfall der Tiefendosiskurve und der COMS-Applikator als reiner γ-Strahler
den flachsten. Die beiden Binuklidapplikatoren liegen zwischen diesen beiden Extre-
men.
Abbildung 75 zeigt die zugehörigen DVHs. Die DVHs spiegeln die Unterschiede in
den Dosisverteilungen deutlich wieder. Der steilere Abfall der CCB-Dosisverteilung
gegenüber der des COMS-Applikators zeigt sich zum Beispiel an den Dosiswerten im
Glaskörper. So liegt die Maximaldosis für den CCB im Glaskörper bei 155 Gy, für
den COMS nur bei 87 Gy, aber das Glaskörpervolumen, das kleinere und mittlere
Dosiswerte erhält ist für den CCB kleiner, so dass die mittlere Dosis im Glaskörper
für den CCB niedriger ist; 14 Gy gegenüber 29 Gy für den COMS. Die DVHs der
anderen Augenstrukturen unterscheiden sich ebenfalls für die verschiedenen Appli-
katoren. Da klinische Erfahrungswerte zu Dosis-Wirkung-Beziehungen fehlen, ist
die Interpretation jedoch schwierig. Für die Sklera liefert der COMS-Applikator den
kleinsten Maximalwert und der neue Binuklidapplikator den kleinsten Mittelwert
der verabreichten Dosis. Für die Linse liefert der Binuklidapplikator nach Flühs den
kleinsten Maximalwert, der sich jedoch nur um 1 Gy vom Wert des CCB-Applikators
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Abbildung 73: Vergleich der verschiedenen Applikatoren bei der Behandliung von
Tumor 1. Dosiert wurde auf 85 Gy in der Tumorspitze, das heißt in 6 mm Tiefe.
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Abbildung 74: Tiefendosiskurven der verschiedenen Applikatoren bei der Behand-
lung von Tumor 1.
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20

85

-10 -5 0 5 10

-10

-5

0

5

10

x/ mm

z/
 m

m

0

200

400

600

800

1000

1200

Dosis/ Gy

Binuklid

Abbildung 76: Vergleich der verschiedenen Applikatoren bei der Behandlung von
Tumor 2. Dosiert wurde auf 85 Gy in der Tumorspitze, das heißt in 9 mm Tiefe.

unterscheidet und der CCB mit deutlichem Abstand den kleinsten Mittelwert von
6 Gy. Der COMS-Applikator liefert mit 27 Gy die höchste mittlere Dosis. Für die
Hornhaut liefert der neue Binuklidapplikator den größten Maximalwert, allerdings
gleichzeitig einen niedrigen Mittelwert von 6 Gy gegenüber 21 Gy für den COMS,
9 Gy für den Binuklid nach Flühs und 3 Gy für den CCB. Bei Sehnerv und Maku-
la sind sowohl Maximal- als auch Mittelwert jeweils für den CCB am niedrigsten
und auch für das Normalgewebe insgesamt liefert der CCB im Mittel die niedrigste
Dosis, obwohl er dort den höchsten Maximalwert erreicht. Allerdings unterscheiden
sich die mittleren Dosiswerte von CCB, Binuklid nach Flühs und neuem Binuklid
nur um jeweils 1 Gy, nur der COMS liefert mit 31 Gy gegenüber 17 Gy für den CCB
eine deutliche höhere mittlere Dosis. Insgesamt erscheint nach den hier angelegten
Kriterien der CCB-Applikator, als die beste Wahl für die Behandlung von Tumor 1.

Abbildung 76 zeigt Dosisverteilungen der verschiedenen Applikatortypen bei der
Behandlung von Tumor 2. Es wurde auf 85 Gy in 9 mm Entfernung von der Appli-
katoroberfläche dosiert. Man beachte, dass die Farbskala für COMS, Binuklid nach
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Abbildung 77: Tiefendosiskurven der verschiedenen Applikatoren bei der Behand-
lung von Tumor 2.

Flühs und den neuen Binuklidapplikator gleich sind, die Skala für den CCB jedoch
anders ist. Der CCB wurde rein informativ ebenfalls dargestellt, er ist nach dem hier
angelegten Kriterium, dass 1500 Gy in der Sklera nicht überschritten werden sollen,
nicht zur Therapie von Tumor 2 geeignet. Der CCB-Applikator verabreicht 1790 Gy
in der Sklera.
Abbildung 77 zeigt die zugehörigen Tiefendosiskurven. Ebenso wie in den Dosisver-
teilungen in der Ebene, ist auch hier erkennbar, dass die Dosis außerhalb des Tumors
für den CCB-Applikator am schnellsten abfällt, gefolgt vom neuen Binuklidapplika-
tor, dann kommt der Binuklidapplikator nach Flühs und am flachsten ist der Abfall
der Tiefendosiskurve für den COMS-Applikator.
Abbildung 78 zeigt DVHs für die Behandlung von Tumor2 mit den unterschiedlichen
Applikatortypen. Die vom COMS-Applikator maximal in der Sklera verabreichte
Dosis beträgt 406 Gy, für den neuen Binuklidapplikator 937 Gy und für den Binu-
klidapplikator nach Flühs 1215 Gy. Im Mittel erhält die Sklera beim COMS 75 Gy,
beim neuen Binuklid 37 Gy und beim Binuklid nach Flühs 41 Gy. Ebenso wie in
den DVHs ist auch in den Dosisverteilungen erkennbar, dass für die beiden Binuk-
lidapplikatoren die Dosis außerhalb der 85 Gy-Isodose schneller abfällt, als für den
COMS. Für Linse, Hornhaut, Sehnerv und Makula liegen die DVHs für den neuen
Binuklidapplikator jeweils links vom Binuklidapplikator nach Flühs und diese wie-
derum links vom COMS-Applikator. Der neue Binuklid-Applikator verursacht also
hier die niedrigsten Organdosen, gefolgt vom Binuklidapplikator nach Flühs und die
höchsten Dosiswerte liefert der COMS. Für Glaskörper und Normalgewwebe schnei-
den sich die DVHs, ein kleines Volumen erhält dort bei den Binuklidapplikatoren
höhere Dosiswerte als beim COMS. Die Mittelwerte der Dosis im Normalgewebe sind
bei den beiden Binuklidapplikatoren gleich und betragen 35 Gy, für den COMS liegt
der Mittelwert bei 46 Gy. Das Volumen, welches mindestens 85 Gy erhält, beträgt
1600 mm3 für den COMS-, 1580 mm3 für den Binuklid- nach Flühs und 1730 mm3
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Abbildung 78: DVHs für die Behandlung von Tumor 2 mit unterschiedlichen Appli-
katortypen.

für den Binuklidapplikator. Das 20 Gy-Volumen beträgt 6230 mm3 für den COMS-,
4340 mm3 für den Binuklid- nach Flühs und 3310 mm3 für den neuen Binuklid-
applikator. Der Tumor nimmt von diesen Volumina jeweils 1140 mm3 ein. Insgesamt
erscheint nach den hier angelegten Kriterien der neue Binuklidapplikator, als die
beste Wahl für die Behandlung von Tumor 2.

Abbildung 79 zeigt Dosisverteilungen der verschiedenen Applikatortypen für Tumor
3. Es wurde auf 85 Gy in 11 mm Entfernung von der Applikatoroberfläche dosiert.
Abbildung 80 zeigt die zugehörigen Tiefendosiskurven. Abbildung 81 zeigt die zu-
gehöriegen DVHs. Wie schon für Tumor 2 ist der CCB-Applikator nicht zur The-
rapie dieses Tumors geeignet, wenn man als Kriterium anlegt, dass eine Dosis von
1500 Gy in der Sklera nicht überschritten werden sollte. Der CCB liefert dort eine
Maximaldosis von 5686 Gy. Der COMS-Applikator liefert 550 Gy, der Binuklid nach
Flühs 1442 Gy und der neue Binuklid 975 Gy. Für Linse, Sehnerv, Hornhaut und
Makula liefert der neue Binuklidapplikator die niedrigsten Dosiswerte und auch der
Binuklidapplikator nach Flühs liefert generell niedrigere Dosiswerte, als der COMS-
Applikator. Die DVHs für Sklera, Glaskörper und Normalgewebe schneiden sich.
Im Mittel liefert auch dort der neue Binuklidapplikator die niedrigsten Dosiswer-
te, jedoch gibt es kleinere Volumina, die eine höhere Dosis erreichen, als mit dem
COMS-Applikator, für den Glaskörper erhält ein kleiner Bereich auch eine höhere
Dosis als mit dem Binuklidapplikator nach Flühs. Für das Normalgewebe beträgt
die mittlere verabreichte Dosis 57 Gy mit dem COMS-Applikator, 46 Gy mit dem
Binuklidapplikator nach Flühs und 40 Gy mit dem neuen Binuklidapplikator. Die
Größe des 20 Gy-Volumens beträgt 7080 mm3 für den COMS-, 6490 mm3 für den
Binuklid- nach Flühs und 5020 mm3 für den Binuklidapplikator. Von diesen Volumi-
na nimmt der Tumor je 1730 mm3 ein. Insgesamt erscheint nach den hier angelegten
Kriterien der neue Binuklidapplikator, als die beste Wahl für die Behandlung von
Tumor 3.
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Abbildung 79: Vergleich der verschiedenen Applikatoren bei der Behandlung von
Tumor 3. Dosiert wurde auf 85 Gy in der Tumorspitze, das heißt in 11 mm Tiefe.
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Abbildung 80: Tiefendosiskurven der verschiedenen Applikatoren bei der Behand-
lung von Tumor 3.
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Abbildung 81: DVHs für die Behandlung von Tumor 3 mit unterschiedlichen Appli-
katortypen.
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8.4 Diskussion

Grundsätzlich sind die Unterschiede zwischen den verschiedenen Applikatortypen
auf Grund der unterschiedlichen eingesetzten Radionuklide beträchtlich. Augenfällig
ist, dass der β-Strahler 106Ru im bestrahlten Gebiet für eine deutlich inhomogenere
Dosisverteilung mit steileren Gradienten sorgt, als der γ-Strahler 125I. Daher haben
in den betrachteten Therapiesituationen die Applikatortypen, die 106Ru enthalten,
höhere Maximalwerte für die verabreichte Dosis als der COMS-Applikator, der nur
125I enthält. Für den kleinsten betrachteten Tumor 1 erfüllen alle betrachteten Appli-
katortypen formal die Anforderungen. Aufgrund der niedrigeren mittleren Dosis im
Normalgewebe würde man sich wohl in diesem Fall für den CCB-Applikator entschei-
den, obwohl die Situation keineswegs eindeutig ist, wie eine detailiertere Betrachtung
der Organdosiswerte zeigt. Für Tumor 2, bei dem es sich mit 9 mm Apexhöhe schon
um einen relativ großen Tumor handelt, scheidet der CCB-Applikator wegen der
zu hohen Dosis in der Sklera aus. Die beiden Binuklidapplikatoren liefern hier die
gleiche mittlere Dosis im Normalgewebe, der COMS-Applikator liefert eine höhere
mittlere Normalgewebedosis. Auf Grund der niedrigeren Dosiswerte in den Augen-
strukturen abgesehen vom Glaskörper würde man sich in diesem Fall wohl für den
neuen Binuklidapplikator zur Behandlung von Tumor 2 entscheiden. Tumor 3 ist
mit einer Apexhöhe von 11 mm der größte betrachtete Tumor. Wieder kommt der
CCB-Applikator wegen der hohen Skleradosis nicht zur Behandlung in Frage und
der neue Binuklidapplikator liefert im Mittel die niedrigsten Dosiswerte in allen ge-
sunden Augenstrukturen und würde deshalb für die Therapie ausgewählt.
Diese Ergebnisse entsprechen der weit verbreiteten Ansicht, dass der CCB-Applikator
nur zur Therapie kleinerer Tumoren eingesetzt werden sollte. Der COMS-Applikator
dagegen wird vor allem im englischen Sprachraum zur Therapie von Tumoren aller
Größen eingesetzt. Es zeigt sich jedoch, dass er im Mittel zu einer höheren Dosisbe-
lastung des gesunden Gewebes führt, als der CCB-Applikator für kleinere Tumoren
und für alle untersuchten Tumoren als die beiden Binuklidapplikatoren. Allerdings
besitzt der COMS-Applikator nicht die durch den 106Ru-Anteil verursachten Hoch-
dosisbereiche, die je nach Tumordurchmesser auch im Normalgewebe liegen können.
Außerdem ist zu sagen, dass die unterschiedlichen Applikatortypen meist auch mit
einer unterschiedlichen Dosierung verwendet werden. Damit versucht man vor allem
der Tatsache Rechnung zu tragen, dass unterschiedlich große Dosisgradienten da-
zu führen, dass bei gleicher räumlicher Unsicherheit, die Dosis im Dosierungspunkt
unterschiedlich verändert werden muss, um die gleiche Dosis z.B. in einer größeren
Tiefe zu erreichen. Die beiden Applikatortypen die nur ein Radionuklid enthalten,
106Ru- und COMS-Applikator, sind zudem auch mit kleinerem Applikatordurch-
messer kommerziell erhältlich und bieten damit für Tumoren mit kleinerer Basis
wahrscheinlich bessere Möglichkeiten Normalgewebe zu schonen. Solche kleineren
Durchmesser der Tumorbasis treten aber wesentlich häufiger bei dünneren Tumoren
auf, die man bei freier Auswahl des Applikators, ausschließlich aufgrund der Dosis-
verteilung, ohnehin bevorzugt mit einem 106Ru-Applikator behandeln würde.
Ob sich die hier festgestellten dosimetrischen Vorteile des neuen Binuklidapplika-
tors auch in Form von weniger Nebenwirkungen in der Praxis äußern, kann nur
eine klinische Studie, die die Dosis in den Augenstrukturen berücksichtigt, zeigen.
Dabei kann die hier gezeigte Diskussion der Dosisverteilungen unter Einbeziehung
der DVHs ein Beispiel sein, wie man mit dem Problem der unterschiedlichen Dosie-
rung in unterschiedlichen Behandlungszentren oder dem Einsatz unterschiedlicher
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Applikatoren für ähnliche Tumoren umgehen kann. Da es sich bei Aderhautmelano-
men um seltene Tumoren handelt, dürfte es nur in einer multizentrischen Studien
möglich sein eine ausreichende Zahl von Patienten in absehbarer Zeit zu rekrutie-
ren um zu statistisch signifikanten Ergebnissen zu kommen. Dabei wird eine Studie,
die DVH-Parameter für gesunde Augenstrukturen mit der Wahrscheinlichkeit für
Nebenwirkungen in Verbindung bringt, eher zu aussagekräftigen Ergebnissen für
bestimmte Behandlungssituationen führen, als bisherige Studien die Dosiswerte oft
völlig außer Acht lassen.
Eine solche Studie setzt eine dreidimensionale Bestrahlungsplanung voraus, wie sie
zur Zeit bei weitem nicht in allen Kliniken praktiziert wird. Außerdem ist große Vor-
sicht beim Vergleich von Therapieausgängen für unterschiedliche Behandlungsszena-
rien geboten, wenn die Dosisverteilungen nicht mit der gleichen Methode berechnet
wurden. Für 125I-Applikatoren können die Unterschiede in der berechneten Dosis für
ausgewählte Strukturen und verschiedene Berechnungsalgorithmen einen Faktor 10
überschreiten [98, 106]. Auch für die berechnete Dosis im Dosierungspunkt liegen
die Unterschiede zwischen einer Dosisberechnung nach dem TG43U-Algorithmus [78]
und Monte Carlo-Simulationen bei ungefähr 10 % [98, 107]. Der TG43U-Algorithmus
wurde zum Beispiel in der COMS-Studie zur Dosisberechnung eingesetzt [27] und
geht von einer reinen Wasserumgebung um die einzelnen Seeds aus, vernachlässigt
also neben Inhomogenitäten komplett die abschirmende Wirkung der Trägerkalotte.
Dieser Algorithmus wird auch in einigen kommerziellen Therapieplanungssystemen
wie zum Beispiel Pinnacle v8.0dp1 und BrachyVision v8.1 verwendet. Der Plaque
Simulator stellt eine Zwischenstufe zwischen diesen Planungssystemen und Monte
Carlo-Simulationen dar, da er Inhomogenitäten durch eine Reihe von Korrekturen
teilweise berücksichtigt [108, 107]. Auch für 106Ru-Applikatoren ist mit Unterschie-
den in der berechneten Dosisverteilung in der Größenordnung von 10 % zu rechnen,
je nach dem, ob Inhomogenitäten in der radioaktiven Belegung der Applikatoren bei
der Berechnung der Dosisverteilung berücksichtigt werden oder nicht [109, 110].
Erschwert werden solche Studien darüber hinaus von Unsicherheiten in der Bestim-
mung der Tumorgröße mittels Ultraschall [111, 112] und der Genauigkeit mit der der
Applikator in der Operation unter dem Tumor platziert wird. Diese Genauigkeit hat
einen Einfluss auf den Therapieerfolg und hängt unter anderem mit der Erfahrung
und dem Können des Operierenden zusammen [113].
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9 Zusammenfassung

In dieser Arbeit wurden verschiedene Aspekte der Dosimetrie von Augenapplikato-
ren untersucht und es wurde ein neuer Binuklidapplikator entwickelt.
Es wurde die Energieabhängigkeit des Ansprechvermögens von Plastikszintillator-
detektoren aus BC400 quantitativ relativ zum Ansprechvermögen für die Strahlung
von 60Co bestimmt. Die Untersuchung schloss den wichtigen Energiebereich ein, in
dem niederenergetische γ-Strahlungsquellen für die Brachytherapie, wie zum Beispiel
125I, liegen und auch den Energiebereich medizinischer Röntgenstrahlungsquellen.
Die beobachtete Energieabhängigkeit konnte gut mit Ionization Quenching erklärt
werden, wie es durch die Birks-Formel beschreiben wird. Der Quenching-Paramter
kB wurde zu (12,3 ± 0,9) mg MeV−1 cm−2 bestimmt. Aus der Untersuchung des
energieabhängigen Ansprechvermögens lässt sich die allgemeine Empfehlung ablei-
ten, Plastikszintillatordetektoren bei der gleichen Strahlenqualität zu kalibrieren, bei
der sie zum Einsatz kommen sollen. Änderungen des Energiespektrums im Rahmen
der geplanten Anwendung sollten bekannt sein. Die Ergebnisse dieser Arbeit ver-
tiefen das Verständnis für die Funktionsweise der eingesetzten Plastikszintillatoren
und es wurde am Beispiel des Spektrums eines 125I-Seeds gezeigt, wie die Ergebnisse
eingesetzt werden können, um den Gültigkeitsbereich einer gegebenen Kalibrierung
abzuschätzen.
Es wurde ein Binuklidapplikator entwickelt und gebaut, der 125I-Seeds und einen
106Ru-Augenapplikator enthält. Er besteht aus einer stabilen und leicht zu reinigen-
den und zu sterilisierenden Trägerkalotte aus Reintitan. Abschirmungen aus Gold
sorgen für die Kollimation der 125I-Strahlung. Der Binuklidapplikator ist mit einer
maximalen Dicke 2,4 mm dünner als viele der gängigen 125I-Applikatoren und als
der Binuklidapplikator nach Flühs et al. [5]. Die Dicke des Applikators ließe sich
durch den Einsatz eines dünneren Dichtungsringes sogar leicht weiter reduzieren.
Durch die neu entwickelte Montagevorrichtung wurde der Zusammenbau des Binu-
klidapplikators massiv vereinfacht und gleichzeitig wird der Strahlenschutz für die
Handhabenden gesichert.
Mit dem vorhandenen Plastikszintillatordetektorsystem wurde der neue Binuklid-
applikator dosimetrisch vermessen. Das entwickelte Design macht den 125I-Anteil
und den 106Ru-Anteil am Strahlungsfeld des Binuklidapplikators einer getrennten
Messung zugänglich und vereinfacht somit die Dosimetrie gegenüber dem Binukli-
dapplikator nach Flühs. Auch die Unsicherheit der Dosismessung konnte auf diese
Weise im Vergleich zum Binuklidapplikator nach Flühs reduziert werden. Sie betrug
im Mittel 11,4 % für die Gesamtdosisleistung. Die gemessene dreidimensionale Dosis-
verteilung ist in guter Übereinstimmung mit detaillierten Monte Carlo-Simulationen
des Binuklidapplikators. Die Analyse der Dosisverteilung in der Sklera ergab, dass
vom neuen Binuklidapplikator im Vergleich mit typischen 106Ru-Applikatoren kein
erhöhtes Risiko für Nebenwirkungen in der Sklera zu erwarten ist.
Außerdem wurden Monte Carlo-Simulationen eines reinen 106Ru-Applikators vom
Typ CCB, eines reinen 125I-Applikators vom Typ COMS und des speziell am Univer-
sitätsklinikum Essen eingesetzten Binuklidapplikators nach Flühs angefertigt. Mit
diesen verschiedenen Applikatortypen und dem neuen Binuklidapplikator wurde für
drei beispielhaft ausgewählte Behandlungssituationen die Bestrahlung eines Ader-
hautmelanoms geplant. Die dabei auftretenden Dosisverteilungen wurden umfassend
hinsichtlich der in den gesunden Augenstrukturen auftretenden Dosisbelastung ver-
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glichen. Der im Rahmen dieser Arbeit entwickelte und gebaute Binuklidapplikator
ermöglicht die Bestrahlung von höheren Tumoren, als ein reiner 106Ru-Applikator.
Gleichzeitig wird die Dosisbelastung von gesundem Augengewebe gegenüber dem
reinen 125I-Applikator deutlich verringert. Dieser Effekt ist sogar stärker als bei dem
zur Zeit am Universitätsklinikum Essen eingesetzten Binuklidapplikator nach Flühs.
Ob die Vorteile des neuen Binuklidapplikators auch zu Verbesserungen für die Pati-
enten führen, muss eine klinische Studie klären.
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dafür, dass ich oft weniger Zeit für sie hatte, als ich gerne gehabt hätte.
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bestärkt und unterstützt hat, mich aber auch daran erinnert, dass es wichtigere
Dinge gibt als Arbeit.

125



A Anhang

A.1 Materialzusammensetzungen

Tabelle 10: Verwendete Materialien und ihre Zusammensetzung.

Material Atomare Zusammensetzung
(Gewichtsanteile)

Dichte
(g/cm3)

A150 H: 0,102
C: 0,768
N: 0,036
O: 0,059
F: 0,017
Ca: 0,018

1,127

Gold Au: 1 19,32

Keramik
(IsoSeed I25.S16)

O: 0,461
Al: 0,519
I: 0,011
Ag: 0,009

2,96

Loctite 480 H: 0,056
C: 0,576
O: 0,256

1,05

Luft N: 0,755
O: 0,232
Ar: 0,013

1,204E-3

Modulay Au: 0,77
Ag: 0,14
Cu: 0,08
Pa: 0,01

15,8

PVT H: 0,0853
C: 0,9147

1,032

RW 3 H: 0,0759
C: 0,9041
O: 0,008
Ti: 0,012

1,045
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Material Atomare Zusammensetzung
(Gewichtsanteile)

Dichte
(g/cm3)

Silastic Si: 0,399
O: 0,289
C: 0,249
H: 0,063
Pt: 0,00005

1,12

Silber Ag: 1 10,5

Titan Ti: 1 4,54

Wasser (20 ◦C) H: 0,1119
O: 0,8881

0,9982
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A.2 Technische Zeichnung der Trägerkalotte des Binuklid-
applikators
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A.3 Abschirmwirkung verschiedener Materialien
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Abbildung 82: Reichweite von Elektronen in verschiedenen Materialien (in “Conti-
nuous Slowing Down Approximation“) [38].
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Abbildung 83: Halbwertsschicht für Photonenstrahlung in verschiedenen Materialien
[37].
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A.4 Zertifikat 106Ru-Augenapplikator
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A.5 Zertifikat 125I-Seeds
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A.6 Kalibrierschein für Beta-Sekundärnormal
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piequellen unter spezieller Berücksichtigung der Rückstreuung von 125I-Seeds.
Diplomarbeit, Fachbereich Physik, Technische Universität Dortmund, 2011.
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teilung: 22.09.2016, Aktenzeichen DE: 11 2012 007 059.3, Aktenzeichen WO:
PCT/EP2012/071376.

[100] Standard specification for unalloyed titanium, for surgical implant applicati-
ons (UNS R50250, UNS R50400, UNS R50550, UNS R50700), 2017. ASTM
International, West Conshohocken, PA, F67-13.

[101] J. Katakura. Nuclear data sheets for A = 125. Nuclear Data Sheets,
112(3):495–705, 2011.

144

http://geant4.cern.ch/collaboration/working_groups/electromagnetic/physlist10.1.shtml
http://geant4.cern.ch/collaboration/working_groups/electromagnetic/physlist10.1.shtml


[102] Laboratoire National Henri Becquerel. Ru-106. http://www.nucleide.org/

DDEP_WG/DDEPdata.htm, 2017.

[103] SciPy developers, SciPy.org. Online Dokumentation: sci-
py.interpolate.griddata. https://docs.scipy.org/doc/scipy-0.18.1/

reference/generated/scipy.interpolate.griddata.html. Aufgerufen:
11.08.2017.

[104] H. Morrison, G. Menon, M. P. Larocque, H. S. Jans, E. Weis, and R. S. Slo-
boda. Delivered dose uncertainty analysis at the tumor apex for ocular bra-
chytherapy. Medical Physics, 43(8Part1):4891–4902, 2016.

[105] D. Schmidt. Entwicklung eines Programms zur Bestimmung der Dosisbelastung
innerhalb der Risikostrukturen im Auge bei der Brachytherapie. Masterarbeit,
Fachbereich Physik, Technische Universität Dortmund, 2014.
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