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OZET

BAS-BOYUN KANSERI TEDAVISINDE YOGUNLUK AYARLI
RADYOTERAPI TEKNiGINE CANLI ORTAM DOZ OLCUMUNUN KATKISI

Sevda SELEK

Yiiksek Lisans Tezi, Fizik Anabilim Dah
Danmisman: Yrd. Do¢. Dr. Nina TUNCEL
Mayis 2013, 129 sayfa

Yogunluk ayarli radyoterapi (YART) teknigi kullanilarak Elekta marka Precise model
tedavi planlama sisteminde insan esdegeri yapt modeli (Rando Fantom) igin
nazofarenks kanseri tedavi plan1 olusturulmustur. Canli ortam (in-vivo) doz
Olgiimlerinin  YART tekniginde yapilabilirliginin ve tedavinin kalite kontroliine
katkisinin insan benzeri yapt modeli kullanarak irdelenmesi amac¢lanmistir.

General Electric (GE) marka Light Speed RT model bilgisayarli tomografi ( BT )
cihazi ile insan esdegeri yapt modelinde BT goriintiileri elde edilerek YART plani igin
gerekli hedef ve riskli organlar BT goriintiilerine ¢izdirildi. Tedavi planlama sisteminde
6MV enerji ile YART plant olusturulup radyasyon dozunun degerlendirilmeleri
yapildiktan sonra dozimetri i¢in uygun konumlar tespit edildi. Tedavi hacmi i¢inde ve
disinda belirlenen noktalarda uygun dozimetre tiirii se¢ildi. Kullanilan termoliiminesans
ve yarl iletken dozimetrelerin kalibrasyonu yapildi. Elekta marka Synergy model lineer
hizlandirict tedavi cihazi kullanip YART plani insan esdegeri yapt modeline uygulandi.
Dozimetrik Olgtimler her bir tiir dozimetre icin yapilarak doz verileri elde edildi.
Radyasyon doz verileri tedavi planlama sistemiyle hesaplanarak elde edilen veriler ile
karsilastirildi. Canli ortam doz 6lgiimi i¢in Planlanan Hedef Hacim (PTV) ve risk
organi acisindan uygun konumlar tespit edilip doz Olclimleri kabul edilebilecek
seviyede oldugu goriildii.

Tez kapsamindaki dozimetrik calismalar Akdeniz Universitesi Tip Fakiiltesi
Radyasyon Onkolojisi Anabilim Dali’nda (AD) yiirtitiilmiistiir.

ANAHTAR KELIMELER: Termoliminesans Dozimetre, Yariiletken Dozimetre,
Yogunluk Ayarli Radyoterapi, Canli Ortam Doz Olgiimii,
Tedavi Kalite Kontroli.

JURI: Yrd. Dog. Dr. Nina TUNCEL (Danisman)
Prof. Dr. Nuri UNAL
Prof. Dr. Mine GENC



ABSTRACT

CONTRIBUTION OF IN-VIVO DOSE MEASUREMENT ON INTENSITY
MODULATED RADIATION THERAPY TECHNIQUE IN HEAD AND NECK
CANCER TREATMENT

Sevda SELEK

MSc Thesis in Physics
Supervisor: Asst. Prof. Dr. Nina TUNCEL
May 2013, 129 pages

Nasopharyngeal cancer treatment plan was established for the human equivalent build
model (Rando Phantom) by using the technique of Intensity Modulated Radiotherapy
(IMRT) with Elekta Precise treatment planning system. The feasibility of in-vivo dose
measurements in IMRT technique and contribution to the quality control of treatment
were studied using a model of human-like structure.

CT images of the human equivalent structural model were obtained with Generel
Electric (GE) brand Light Speed RT model computed tomography (CT) device. Then
target and organs at risk were drawn manually on CT images for IMRT plan. Following
the establishment of IMRT plan in treatment planning system with 6MV energy and
evaluation of radiation doses, suitable locations were determined for dosimeter.
Dosimeter type was chosen in accordance with designated points inside and outside of
the treatment volume. Calibrations of thermoluminescence and semiconductor
dosimeters used in the measurements were performed. IMRT plan was applied to the
human equivalent build model by utilizing Elekta brand Synergy model linear
accelerator treatment device. Dosimetric measurements were performed for each
dosimetry types and dose data were acquired. Radiation dose data were compared with
the calculated data acquired from the treatment planning system. For in-vivo dosimetry
appropriate positions for Planning Target Volume (PTV) and organ at risk were
identified and dose measurements were found to be at acceptable levels.

Dosimetric studies within the scope of the thesis were carried out at the Akdeniz
University School of Medicine Department of Radiation Oncology.

KEYWORDS: Thermoluminescence Dosimetry, Semiconductor dosimeter, in-vivo Dose
Measurement, Treatment Quality Control.

COMMITTEE: Asst. Prof. Dr. Nina TUNCEL (Supervisor)
Prof. Dr. Nuri UNAL
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ONSOZ

Bag-boyun kanseri i¢in Yogunluk Ayarli Radyoterapi planinin, insan esdegeri yap1
modeline (Rando Fantom) uygulanarak canli ortam (in vivo) doz &lgiimlerinin
hastalarda yapilabilirligi ve tedavinin kalite kontroliine katkisinin irdelenmesini
amaglayan bu c¢alisma Akdeniz Universitesi Tip Fakiiltesi Radyasyon Onkolojisi
Anabilim Dali’nda yapildu.

Calismalarim sirasinda bilgi ve tecriibeleriyle beni yonlendiren, sabirla her tiirlii
destegi veren danismanim Sayin Yrd. Dog. Dr. Nina TUNCEL’e sonsuz saygi, minnet
ve tesekkiirlerimi sunarim.

Bu calismayr destekleyerek arastirma olanag: saglayan Akdeniz Universitesi Tip
Fakiiltesi Radyasyon Onkolojisi Anabilim Dali’na tesekkiir ederim.

Prof. Dr. Mine GENC’e, calisma siiresince yardimlarini esirgemeyen Akdeniz
Universitesi Tip Fakiiltesi Radyasyon Onkolojisi AD ¢alisanlarina ve yiiksek lisans
arkadaslarima tesekkiirlerimi sunarim.

Olgiimlerim sirasinda yardimlari ile beni destekleyen arkadasim Giilsah KOCA’ya ve
manevi destegini hi¢c eksik etmeyen degerli arkadasim Semra GURTAS’a tesekkiir
ederim.

Hayatimin her aninda oldugu gibi bu tez ¢alismam sirasinda da yanimda olan annem
Saniye SELEK ve babam M. Giirsel SELEK’e, en iyi arkadasim canim kardesim Esra
SELEK’e ve destegiyle bana her zaman gii¢ veren, hayatima anlam katan niganlim
Abdullah COBAN’a en igten dileklerimle tesekkiir ederim.
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SIMGELER ve KISALTMALAR DiZiNi

Simgeler

A Amper

Bq Becquerel

cGy Santi Gray

Ci Curie

eV Elektron Volt

Gy Gray

H Hounsfield

HU Hounsfield Units

MeV Mega Elektron Volt

KV Kilo Volt

KeV Kilo Elektron Volt

MV Mega Volt

P Basing

R Rontgen

Rad Sogurulan Dozun Birimi

Rem Esdeger Doz

Sv Sievert

T Sicaklik

i Kesit Gortiintiileri Azalim Katsayisi
Kisaltmalar

AAPM American Association Of Physicists in Medicine
BEV Isin Gozii Goriintiisii (Beam’s Eye View)
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BSF
BT
CTV
CYK
DC
DD
Dhava
Dmaks

DICOM

DTA
DVH

DRR

EPG

EPID

ESTRO
GTV
HVL

ICRU

IEAE
IMPACT
v
KERMA

MOSFET

Geri Sagilma Faktorii (Back Scatter Factor)
Bilgisayarli Tomografi

Klinik Hedef Hacim (Clinical Target Volume)

Cok Yaprakli Kolimator (Multi Leaf Colimator, MLC)
Dogru Akim

Doz Farki (Dose Difference)

Doz Havada

Dozun Maksimum Oldugu Derinlik

Tipta Sayisal Goriintiileme Ve letisim (Digital Imaging and
Communications in Medicine)

Doz Mesafe Uyumu (Distance to Agreement)
Doz Hacim Grafikleri (Dose Volume Histogram)

Yeniden Yapilandirilmis Dijital Goriintii (Dgitally Reconstructed
Radiograph)

Elektronik Portal Gortintileme

Elektronik Portal Goriintiileme Cihazi (Electronic Portal Imaging
Device)

European Society for Radiotherapy and Oncology
Goriintiilenebilir Tiimoér Hacmi (Gross Tumor Volume)
Yar1 Deger Kalinligi (Half Value Layer)

Uluslararas1 Radyasyon Ve Olgiimleri Komisyonu (International
Commission On Radiation Units And Measurements)

International Atomic Energy Agency

Imaging Performance Assessment Of Computed Tomography
Isinlanan Hacim (Irradiated Volume)

Kiitle basina serbest birakilan kinetik enerji

Metal Oxide Semiconductor Field Effect Transistor
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MRG Manyetik Rezonans Goriintiilleme

MU Monitor Birim (Monitor Unit)

NACP Nordic Association Of Clinical Physics

OAR Risk Altindaki Organ (Organ At Risk)

PET Pozitron emisyon tomografi (Positron emission tomography)
PMT Foto Cogaltici Tiip

PRV Planlanan Risk Organ Hacmi (Planning Organ At Risk VVolume)
PTV Planlanan Hedef Hacim (Planning Target Volume)

REV Oda Gozii Gortintiisii (Room’s Eye View)

RT Radyoterapi

Sl Uluslararas1 Birim Sistemi (System International d’Unites,)
SM Set-Up Sinir1 (Set-Up Magrin)

SMR Maksimum Derinlige Goére Sagilma Orani (Scatter Maximum Ratio)
SSD Kaynak-Cilt Mesafesi (Source-Skin Distance)

TNM Evreleme

TAR Doku Hava Orani

TL Termoliiminesans

TLD Termoliiminesans Dozimetre

TMR Doku Maksimum Orant

TPR Doku Fantom Orani (Tissue Phantom Ratio)

SAR Hava Sagilma Orani (Scatter Air Ratio)

SCF Supraklavikular Alan (Supraclavicular Field)

TPS Tedavi Planlama Sistemi

TV Tedavi Hacmi (Treated VVolume)

QA Kalite Giivence (Quality Assurance)



QC
YART
%DD
3BKRT

3D

Kalite Kontrol (Quality Control)
Yogunluk Ayarli Radyoterapi
Derin Doz Yiizdesi

Ug Boyutlu Konformal Radyoterapi

Uc Boyut
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1. GIRIS

Radyasyon tedavisinde hastaligin bolgesel kontrolii, artan radyasyon dozuyla
dogrudan iliskilidir. Giiniimiizde ti¢ boyutlu (3-D) radyoterapi gibi modern teknikler
kullanilarak, yiiksek radyasyon dozlar1 ile hedef hacimde bolgesel kontrol artis1 elde
edilmesinin yani sira radyasyona maruz kalan saglam dokunun hasarini en aza indirmek
amaglanmaktadir.  Yiksek radyasyon miktarmin  yalnizca hedef hacimde
sinirlandirilmasi ile normal dokuda keskin doz disiigleri olusur ve hasar azalir
(Bartelink vd 1982, Emami vd 1991). Radyasyon tedavi uygulamalarinda, tedavi
bolgesinin  hacmi iginde yiliksek doz seviyeleri bulunmasi nedeniyle hem doz
seviyesinde hem de geometrisinde cok yiiksek dogruluk gereklidir. ileri teknoloji
gerektiren ii¢ boyutlu (3-D) radyoterapide 6zellikle karmasik tedavi uygulamalarinda
planlanan ve uygulanan tedavilerin uygunlugunun dogrulanmasi zorunludur. Bir ¢ok
grup, geleneksel (konformal) radyoterapi pratiginde “Doz — Etki Egrileri”nin verilerini
temel alarak uygulanan ve sogrulan dozun bir standart sapmasi kadar (% 3-4)
belirsizligin varligim1 kabul edilebilir bulmustur (ICRU Rapor No:24 1976, Brahme
1984, Brahme vd 1988). Teknoloji gelisimi ile ¢cok daha yiiksek bir dogruluk oraninin
gerekliligini savunan arastirmacilarda vardir (Essers vd 1993, Essers vd 1994, Aletti
1994, Essers vd 1999, Malicki vd 2009). Tedavi cihazlarinin kalibrasyonu, cihaz
verimleri, tedavi uygulamasi (set-up), simiilasyon, simiilasyon verilerinin tedavi
planlama cihazina aktarilmasi, tedavi planlama cihazi algoritmasi, tedavi planlama
cihazindan tedavi cihazina tedavi verileri aktarimi asamalarinda olusan hatalar
uygulanan dozda belirsizlige neden olabilir (Blanco vd 1987, Leunens vd 1992, Fiorino
vd 2000, Meijer 2004, Siochi vd 2011). Ayrica hastanin dis geometrisi (konturu) ve
hareketliligi, homojen olmayan i¢ organlarin hareketliligi hastaya 6zgii hatalar olarak
sayilabilir (Lanson vd 1987, Boellaard vd 1998, Yan vd 2000, Torshabi vd 2013).
Hastaya uygulanan dozun belirsizliginde en uygun kontrol yalnizca hasta iizerinde, canl
ortam dozimetri yontemleri ile yapilabilir. Bu nedenle bir¢ok ulusal ve uluslararasi
organizasyon canlt ortam doz 6l¢limleriyle hasta dozunu dogrulama gerekliligini tavsiye
etmektedir (ICRU Rapor No:24 1976, NACP 1980, AAPM Task Grup No:40 1994,
AAPM Rapor No:87 2005).

Halen Isvec ve bazi Iskandinav iilkelerinde bircok merkezde tiim hastalarda ilk tedavi
uygulamasinin yani sira klinikte baslanan her yeni tedavi protokolii veya degisiklikte
sistematik hatalarin saptanmasi amaciyla canli ortam dozimetri yapilmaktadir (Nilson
vd 1988, IAEA 1988, Noel vd 1995, Fiorino vd 2000). Canli ortam dozimetre isleminin
sikligi, 0zel teknikler ile tedavi goren hasta gruplarina, bunun yani sira ¢ok daha kesin
doz dogrulamas1 gerektiren geleneksel veya yiiksek tedavi dozu uygulanmasi istenen
tekniklere gore diizenlenmesi gerekmektedir (Heukelom vd 1994, Ciocca vd 1991,
Leunens vd 1993, AAPM Rapor No0:87 2005). Hollanda Kanser Enstitiisii’nde,
geleneksel radyoterapi uygulanan prostat ve tiikriik bezi kanserli 378 hastada yapilan
calismalarda rastgele ve sistematik hatalarin canli ortam dozimetre ile saptanabilecegi
ve dogrulanabilecegi gosterilmistir. Hastalarin % 9’unda diizeltilmesi gereken diizeyde
hata saptanmistir. Canli ortam dozimetri olmaksizin bu hatalarin saptanmasi ve
diizeltilmesi miimkiin olamaz. Ozellikle sistematik hatalarin saptanabilmesi tedavi
uygulamasinda kalite giivenilirligi agisindan ¢ok 6nemli bir katkidir (Lanson vd 1999).



Yogunluk ayarli radyoterapi (YART) tedavisi goren bas boyun hastalarinda canli
ortam doz dl¢lim yontemi kullanilmaktadir. 2005 yilinda Per E. Engstrom ve arkadaslar
YART teknigi ile tedavi goren bas boyun kanserli 10 hastada TLD ile canli ortam
dozimetri yontemini kullanarak 177 doz 6l¢iimiinii solunum hava boslugu kanalina bir
tiip yerlestirerek gergeklestirmislerdir. 2009 yilinda ise F.M Gagliardi ve arkadaslari
nazo-farengiyal tiip icine TLD dozimetreler yerlestirerek YART teknigi ile tedavi géren
bas boyun hastalarinda ¢alismalar yapmislardir (Engstrém vd 2005, Gagliardi vd 2009).

Hedef hacim doz degerlendirmesi amaciyla dozimetri 6lgtimleri yapilmistir. Tedavi
dozunun dogrulamasinin YART tedavilerinde tedavinin kalite kontrolii agisindan ¢ok
degerli olmasinin yani sira, riskli organ ve yapilarin doz degerlendirmesinin yapilmasi
da 6nem arz etmektedir. Tedavi hacminin digsinda yer alan risk organlari i¢in canli ortam
doz Ol¢limii konusunda yakin zamanda az sayida c¢alisma yapilmistir (Engstrom vd
2005, Gagliardi vd 2009, Farhat vd 2011, Wagner vd 2011, Qi vd 2011).

Bu c¢aligmada yogunluk ayarli radyoterapi (YART) teknigini nazofarenks kanseri igin
insan esdegeri yapida olusturup, TLD ve yariiletken diyot ile canli ortam (in vivo) doz
Ol¢iimii yaparak yontemin hastalarda da yapilabilirligi ve boylece tedavinin kalite
kontroliine katkisinin irdelenmesi amag¢lanmistir.



2. KURAMSAL BILGILER ve KAYNAK TARAMALARI

2. 1. Radyasyon

Radyasyon madde icinde sogrulan ve transfer edilen enerjidir. Radyasyon kaynagina
bagli olarak bu enerji pargaciklar veya elektromanyetik dalgalar tarafindan tasinabilir.
Kiitleye sahip olan yiiklii veya yliksiiz pargaciklar (alfa, beta, proton, nétron Vs.)
parcacik radyasyon grubundadir. Goriiniir 151k, x-ismmlari ve gama isinlart
“elektromanyetik radyasyon” ya da “elektromanyetik spektrum” ad1 altinda gruplanir.
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Sekil 2.1. Elekromanyetik spektrum

Elektromanyetik radyasyonlar bir¢ok olayda pargaciklara benzer davranig gosterdigi
i¢in, ¢ok kiiciik enerji paketleri anlamina gelmek tizere “foton” adi verilmistir. Enerjisi

ise belli bir frekans (v ) i¢in
E=hv (2.1)
ile ifade edilir. Burada h plank sabitidir.

Radyasyon, enerjisine gore madde ile etkilesimde farkli 6zellik gostererek iyonize
radyasyon ve iyonize olmayan radyasyon olarak iki ana gruba ayrilir. Atomlarin iyonize
olmasi icin olas1 enerji (Bir elektronu bagli oldugu atomdan koparabilmek i¢in gerekli
en kiigtik enerji, bag enerjisi) alkali elemenler i¢in birkag elektronvolt (eV) iken helyum
(asal gaz) i¢in 24.5 eV civarindadir. Iyonize edici olmayan radyasyon maddeyi iyonize
edemez, iyonize edici radyasyon ise maddeyi ister direkt ister endirekt olarak iyonize

eder.



Direkt iyonize eden radyasyon (yiiklii pargaciklar): elektronlar, protonlar, agir
pargaciklar ve iyonlardir. Direkt iyonizasyon yapan radyasyon, ortamdaki atomun
orbital elektronlar1 ile direkt iyonizasyon yapan yiiklii pargaciklar arasindaki direkt
Kulomb etkilesmeleri sayesinde ortama enerji birakir.

Endirekt (dolayli) iyonize eden radyasyon ( notr parcaciklar): Fotonlar (X 1sin1 ve
gamma 1sinlar1), noétronlar. Endirekt iyonizasyon yapan radyasyon (fotonlar veya
notronlar) iki asamada ortama enerji birakir:

e Birinci asamada yiiklii bir pargacik ortama birakilmis olur. Fotonlar elektronlar
veya pozitronlar1 serbest birakirlar, ndtronlar ise protonlar1 veya daha agir iyonlar
serbest birakirlar.

e ikinci asamada serbest kalmis yiiklii parcaciklar ortamdaki atomlarin ydriinge
elektronlart ile direkt olarak Kulomb etkilesimi yoluyla enerjilerini ortama birakirlar.

(Podgorsak 2005).
2.1.1. Radyasyon Doz Birimleri

Radyasyon yayildigi zaman bir¢ok etkilesim meydana getirir ve ortam igerisinde
enerji depolanir. Bu depolanan enerji radyasyon dozu olarak tanimlanir ve bu
etkilesimler canli dokusu i¢inde meydana gelirse biyolojik degisiklikler ile sonuglanir.
Radyasyon dozuna maruz kalmayi belirlemek bu etkilesimleri anlamada, birimler ise
etkilesimleri tanimlamada yol gostermektedir (Martin 2006).

Radyasyon Ol¢iilmesinde kullanilan terimler yillar boyunca ¢esitli degisikliklere
ugramis, yeni birimler ortaya ¢ikmis ve bazilar1 da artik kullanilmaz olmustur. 1973
yilinda “Uluslararas1 Birimler Sisteminin (SI)” kurulmasi iizerine, Uluslararasi
Radyasyon Birimleri ve Olgme Komisyonu (ICRU) yeni radyasyon birimlerini
belirlemistir. 1976 yilinda yiiriirliige giren yeni radyasyon birimleri 1986 yilindan bu
yana kullanilmaktadir. ICRU tarafindan radyasyon c¢alismalarinda kullanilan 1sinlama
dozu, aktivite, sogrulma dozu ve doz esdegeri birimleri Cizelge 2.1’de tanimlanmigtir
(ICRU Rapor N0:85 2011).

Aktivite: radyoaktif bir maddenin saniyedeki bozunum sayisidir. Yeni birimi Becqurel
ve eski birimi Curie’dir. 1 gram radyumun aktivitesi 1 Ci’dir ve 1 gram radyumun
saniyede 3,7x10" bozunuma ugramastyla 3,7 x 10'° Bq ortaya ¢ikmaktadur.

1 Ci = 3,7 x 10" bozunma/saniye = 3,7 x 10'° Bq (2.2)
1Bq=2,703 x 10™ Ci
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Sekil 2.2. Iyonize ve iyonize olmayan radyasyonun smiflandiriimasi

Isinlama Dozu: X veya Gama isinlarmin, normal hava kosullarmda (0°C, 760 mm Hg),
lkg havada olusturdugu iyon miktaridir. Yeni birimi Coulomb/kg, eski birimi
Rontgen’dir.

1R =2,58 x 10™* Coulomb/kg (2.3)

Sogrulmus Doz: Radyasyona maruz kalan 1 gram maddenin, 100 erg’lik enerjiyi
sogurmasina 1 rad denir. SI birim sisteminde, sogurulan radyasyon dozu birimi
Gray’dir. Isinlanan bir maddenin kilogram basina 1 Joule’likk enerji sogurmasina Gray
denir ve Gy ile sembolize edilir.

lrad=100erg/g (2.4)
100 erg/ g = 10 Joule/kg

102 Joule/kg = 1 Gray

1 Gray =100 rad

Esdeger Doz: Radyasyon dozunun birimleri olan rad ve Gray radyasyonun canli
sistemleri tlizerindeki etkisini ifade etmekte yetersizdir. Zira sogurulan dozun meydana
getirdigi zararl biyolojik etkiler, hem iyonizasyon yogunluguna hem de radyasyonun
tiirline (a, f, y vs.) gore degisiklik gostermektedir. Doz-esdegeri hesaplamalarinda,
sogurulan doz ile radyasyonun tiirline bagl "etkinlik faktoriiniin" carpimindan
yararlanilmaktadir. Bu yorum c¢ergevesinde kisaca "insan i¢in esdeger radyasyon"
sozciiklerinin Ingilizcedeki karsiligi olan “radiation equivalent for man” sozciiklerinin
bas harflerinden olusan ve “rem” olarak ifade edilen doz esdegeri birimi ortaya
atilmistir. Bir rem dozunun hesaplanmasinda, sogurulmus radyasyon (rad) ile



radyasyonun tiiriine iligskin zarar etkinligi faktoriiniin ¢arpimidir. Giiniimiizde SI Birim
Sisteminde rem yerine Sievert kullanilmaktadir.

1Sv=100 rem (2.5)

Cizelge 2.1. Radyasyon Dozu Birimleri

TERIM ESKI BIRIMI YENI BiRiMIi DONUSUM
Aktivite Curie (Ci) Becquerel (Bq) 1?;?22);%30;;8(]
bmtams | pomgen () | ComBoaen | Lol o7
il it el BT R o
Ly | T ENET | sy | fSioen

2.1.2. Doz Hesaplamada Matematiksel Yontemler
2.1.2.1. Sogrulan Doz Ol¢iim Yéntemi

Radyoterapide ana hedef maksimum dozdaki radyasyonu tiimoére biiylik bir
dogrulukla verebilmektir. Tedavinin basarist ya da basarisizlifi tiimore verilen
radyasyon dozuna bagli oldugu igin tiimore verilen dozun planlanan dozdan -%5 ile
+%7’den fazla degisiklik gOstermemesi  gerekmektedir. Buda radyasyon
dozimetresindeki biitiin belirsizliklerin minimuma indirilmesini gerektirir.

Dozimetre protokolii, standart laboratuarda iyon odasinin kalibrasyonu ile klinik
demetin belirli kosullar altinda sudaki sogrulan dozunu iliskilendirmek i¢in gerekli
formalizm ve sabit degerleri saglamaktadir. |AEA Rapor N0:277°de nerilen dozimetri
protokoliiniin agamalar1:

1. Hava KERMA (Kiitle basina serbest birakilan kinetik enerji) tabanl
protokoller

2. Sudaki sogrulan doz tabanl protokoller
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1. Hava KERMA tabanh protokoller:

Kalibrasyon katsayis1 olarak standart laboratuarda referans iyon odasi ile elde edilen
Nk (okuma ya da yiikk bagina hava KERMA) kullanirlar. Genellikle hava dolu iyon
odalar1 kullanilmaktadir. Kalibrasyon iki adimda gerceklestirilir. Ilk olarak iyon
odasinin kavitesindeki sogrulan doz kalibrasyon faktorii Npgj, kalibrasyon faktorii
Nk’dan hesaplanir. Daha sonra sudaki sogrulan doz, oda sinyali Mg Ve Npair kullanilarak
hesaplanir. Hesaplanan Npg;r:

NDair = Nx(1 — @kattkmKeer (2.6)

Iyon odas1 materyalinin hava esdegeri olmamasini dikkate alan faktor Ky, fotonlarin
iyon odas1 materyalinde meydana getirdigi sagilmay1 ve zayiflamay1 dikkate alan faktor
km ve Iyon odasinin merkezi elektrodunun hava esdegeri olmamasini dikkate alan faktor
kce|,dir.

2. Suda sogrulan doz tabanh protokoller:

Sudaki sogrulan doz;
D, = McorrNDaiTSw,airpu (2.7)

Etki parametreleri diizeltilmis okuma degeri Mcoy, havadaki ve sudaki durdurma

giiclerinin orani Sy 4jr Ve Iyon odasinin ortamda yarattig1 perturbasyon diizeltme faktorii
py’dur.

Fotonlar i¢in sogrulan doz olgiimlerinde referans derinlik enerjiye bagli olarak
degismektedir. 6 MV’ye kadar olan enerjiler i¢in referans derinlik 5 cm, 6MV’den
biiytik enerjilerde ise referans derinlik 10 cm olarak alinir. Referans alan 10 x 10

2, -
cm®’dir.

e Sicaklik (T), Basing (P), Nem Diizeltmesi:

Eger iyon odast kalibrasyonun yapildigi hava kosulu (P, T, nem), referans
kosullardan farkli kosullarda yapilmissa Olgiilen sinyalin dogru olmast i¢in asagidaki
etki parametrelerinin diizeltilmesi gerekir.

Atmosferik kosullar iyon odasinin sabit hacmindeki molekiillerin sayisim1 degistirir.
Basing ve sicakligl diizeltmek icin kullanilmasi gereken basing sicaklik diizeltme
faktorii kyp asagida verilmistir.

_ (2732+T) Py

_ 0 2.8
TP 727324 Ty) P (28)

Pek cok standart laboratuarda kalibrasyon normal kosullar altinda; To= 20 "C sicaklik
Po= 101,325 kPa basing ve nem % 50 olarak tanimlanmaktadir. Nemin %20 ile %80
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arasinda olmasi durumunda diizeltme gerekmez. Kontrol edilmesi gereken diger
etkenler asagida verilmistir.

e Polarite Etkisi:

Ayni 1s1lama kosullar altinda, polarize voltajin polaritesini tersine gevirirsek farkli
bir okuma yapariz. Bu olaya polarite etkisi denir.

M|+ IM_|

o (2.9)

kpol =

MYV foton demetleri i¢in bu faktor pek ¢ok iyon odasinda ihmal edilir ancak elektron
demetlerinde 6zellikle diisiik enerjilerde bu faktér onemlidir. Eger herhangi bir odanin
polaritesi %0,5°den (IAEA Rapor N0:398 2000) biiyiikkse o oda kesin dozimetre
Ol¢iimleri i¢in uygun degildir.

e Yeniden Birlesme (Iyon Rekombinasyon):
Radyasyonun meydana getirdigi biitiin yiikleri 6lgmemiz imkansizdir. Bunun
sebeplerinden biri olan yiik kayiplari, iyonlarin yeniden birlesmelerinden kaynaklanir

(IAEA Rapor No:277 1997, IAEA Rapor N0:398 2000).

Siirekli radyasyon iireten sistemler i¢in ( Kobalt 60 )

(Vl/VZ) -1

kg = (2.10)

(%)2 - (Ml/Mz)

M;i: V1 voltajinda okuma degeri
M;: V; voltajinda okuma degeri
V1 ve V,: Uygulanan voltaj degerleri ( V2 < Vi)

Pulse’l1 radyasyon lireten sistemler i¢in ( Lineer hizlandirici )

M, M;\?
ks = Qy + aq (ﬁ) + a, (V) (211)
2 2

Uygulanan (V1/V2) voltaj degerlerinde ag, a; ve a; sabitlerinin degerleri ITAEA Rapor
No0:398 Tablo 4.VII’de verilmektedir.

Verim Ol¢iimii: Bir ortamdaki foton demetinin dozu, primer ve sagilma bilesenleri

olarak ele alinabilir. Primer doz kaynaktan yayinlanan ilk fotonlarin katkisini i¢erirken
sacilma dozu sagilan fotonlar1 igermektedir. Koruma bloklarinin kullanimiyla, kolimat6r
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ve fantomdan kaynaklanan sagilma daha detayli olarak ele alinirsa bu iki bilesen
bagimsiz olarak degisebilir. Ornegin alanin bir kismin1 bloke etmek demetin acik
kisminda verimi ya da hava dozunu (exposure) onemli bir sekilde degistirmez fakat
fantom sac¢ilmasini biiyiilk miktarda azaltabilir. Primer dozda kolimatoér ve fantom
sa¢ilmasinin katkisin1 géz ardi etmek pratikte sorun yaratmaktadir. Megavoltaj foton
demetlerinde primer demete, kolimatér sagilmasinin biliyiik oranda Kkatkisi
gorilmektedir. Bu nedenle kolimator sisteminden sagilanlarin yani sira primer
fotonlardan kaynaklanan doz igin “etkin (efektif) primer doz” tanimi olusmustur.
Fantomda primer etkin doz fantom sa¢ilma Katkisi1 olmadan goz oniine alinir. Diger bir
deyisle belirli bir derinlikte primer etkin doz, kolimatdr agikligi sabitken sa¢ilmanin da
en aza olacagi durumdaki doz olarak tanimlanabilir.

Kolimator sagilma faktorii S; ¢cogunlukla “hava verim faktorii” olarak adlandirilir
ve herhangi bir alan biytikliigiinde havada 6l¢iilen dozun referans alanda (6rnegin;
10x10 cm?) 6lgiilen degere orani olarak tanimlanabilir.

Havada olgiilen demet verimi alan boyutlarina bagli olarak degisim gdsterir. Eger
alan boyutu artarsa, artan kolimator sagilmasi nedeniyle verimde artar.

Fantom sac¢ilma faktorii Sp alan bilyiikliigli degisirken, fantomda ortaya ¢ikan
sacilan radyasyondaki degisimi gbz Oniine alir. Sp herhangi bir alan biiytikliigiinde
Omaksimum ya da refarans derinlikte Olglilen sagilma dozunun, ayni derinilikte referans
alanda fantomda olgiilen doza oramidir. S, ortamda sagilma niteligi kazanan
radyasyondur, sagilma ve primer fotonlar1 ayirt edecek bir dl¢glim sistemi olmadigi igin
Olglilemez. Sy’nin degerini bulmak i¢in fantomda toplam sagilma faktorii ve kolimator
sacilma faktori 6lgim degerleri kullanilarak hesaplanabilir (Denklem2.12).

g Sep (a)

Pay” s

(2.12)
c(a)

Toplam sagilma faktorii S p herhangi bir alan biiyiikligiinde dmaksimum Ya da refarans
derinlikte etkin primer doz ve fantom sagilma dozu birlesiminin Slgiilen dozu olup, ayn1
derinilikte referans alanda fantomda Olgiilen doza oranidir. Bu doz degeri Olciilebilen
niteliktedir.

Scp alan biiyiikliigiine baghdir. Diger alanlarda dlgiilen S¢ degerleri, referans alan ve
referans derinlikte 6l¢giilen verim degerine normalize edilir (Denklem 2.13). Denklem
2.14’de Scp ile kolimatdr sagilma faktorii ve fantom sagilma arasindaki iligki
gosterilmektedir. Bu denklemden Sy, degeri hesaplanmaktadir (Khan 2010).

D (Ad
Scp _ ( maks.) (213)
©(4) D (10x10, dqks.)
Sep 4y = e wy* Sy .



: Referans
/- “Derinlik

i /~ Referans Alan
S
— Alan Boyutu

f /~ Referans Alan

A — Alan Boyutu

Sekil 2.3. Sc ve S¢p Olgiim diizenegi. A: Alan boyutuna karst S¢’yi belirlemek igin
havada buildup baslikli iyon odasi ile referans alana bagli verim 6l¢iimii, B:
Sabit referans derinliginde alan boyutuna bagli Scp’yi belirlemek icin
fantomda 6l¢tiim

Lineer hizlandiric1 cihazlar igin, referans alanin dyas, derinliginde 1 cGy = 1 MU
olacak sekilde doz kalibre edilmektedir. Radyoaktif kaynak igceren tedavi cihazlarinda
referans alanin dmas, derinliginde doz dlgiilmektedir. Diger alanlarin dozunu hesaplamak
icin normalize edilmis S¢p degerleri kullanilir.

2.1.2.2. Rélatif Doz Ol¢iim Yontemi

Iyonize radyasyon bir ortamdan gecerken ortam tarafindan sogrulur ve enerjisi azalir.
Isin hastaya (veya bir fantoma) geldiginde hastada sogrulan doz derinlikle degisir. Bu
degisim bir¢ok faktore bagldir: Isin enerjisi, alan boyutu, derinlik, kaynaktan yiizeye
olan uzaklik (SSD: Source to skin distance) ve 1sin kolimasyon sistemi. Bu durumda
hastada dozu hesaplayabilmek i¢in, derin doz kavrami gelistirilmistir. Bu kavram
relative olarak dozun dl¢giilmesine dayanmaktadir.

Doz hesaplamalarinda en 6nemli basamak, radyasyon demeti merkezi ekseni boyunca
derin doz degisimini belirlemektir. Bu amagla birkag nicelik tanimlanmaktadir. Bunlar;
Yiizde Derin Doz: % DD (Percent Depth Dose), Doku Hava Orani: TAR (Tissue Air
Ratio), Doku Maksimum Doz Orani: TMR (Tissue Maximum Ratio), Doku Fantom
Orani: TPR (Tissue Phantom Ratio), Hava Sagilma Orani: SAR (Scatter Air Ratio),
Maksimum Derinlige Goére Sag¢ilma Orani: SMR (Scatter Maximum Ratio). Bagil doz
Ol¢iimiinii barindiran bu kavramlar i¢in iyon odasi kullanilarak su fantomunda 6l¢iimler
alinir.
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e Yiizde Derin Doz (%DD):

Merkezi eksen boyunca derinlikle degisen doz dagilimlarini karakterize etmenin yolu,
sabit enerji, sabit alan ve sabit mesafe kosulunda bir noktadaki dozu (d) maksimum doz
derinligindeki doz degerine (dmaks ) Oranlayarak normalize etmektir. Dq, d derinligindeki
d0Z Ve Dy mas 158 Omaks derinligindeki doz degerleri olmak iizere %DD degeri asagidaki
sekilde formiile edilmektedir:

%DD = (Dy/Dgmars)*100 (2.15)

Kolimator

Merkezi eksen

b Yiizey

Fantom

Sekil 2.4. Derin Doz
Bir¢ok parametre merkezi derin doz dagilimini etkiler. Bunlar; enerji, SSD, alan

biyiikligi ayrica sekli ve derinliktir. Sekil 2.5. %DD’un derinlik ve enerjiye bagh
degisimini, Sekil 2.6. ise %DD’un alan boyutuna bagli degisimini géstermektedir.

{f 3.0 mm Cu HVL

100

MV

QO 80
a 60 %o
4
3 a0
3.0 mm Cu HVL —J'
20
1 . , J
0 5 10 15 20 25
Derinlik (cm)

Sekil 2.5. Farkli enerjideki foton demetleri i¢in merkezi eksen derin doz dagilimlari.
10x10 cm alan, SSD=100 cm (yalnizca 3.0 mm Cu HVL i¢in SSD=50cm)
(BJR 11,1978)
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6 MV Lineer Hizlandirica

100

a0

60

% Derin Doz

0 50 100 150 200 250 300
Derinlik (cm)

Sekil 2.6. 6MV foton enerjisi i¢in %DD’un derinlik ve alan boyutuna bagh degisimi
(Colorado Devlet Universitesi Mevatron Lineer Hizlandiric1 Cihazi)

2 DD
Eneryi f
Alan f
SSD f
Devinlil
(dmax’dan sonra) ‘

Sekil 2.7. Yiizde derin dozun enerji, alan, SSD ve derinlikle degisimi

e Doku Hava Orani (Tissiue Air Ratio-TAR):

TAR, doku igerisindeki bir d derinligindeki dozun, ayn1 mesafede havadaki doza
oranidir. TAR, enerji, derinlik ve alan genisligiyle degisir.

TAR = D;/Dhava (2.16)
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Kaynak Kaynak

Esdeger
Kitle

Fantom

Sekil 2.8. TAR ol¢iim diizenegi
¢ Geri sacilma faktorii (Backscatter Factor, BSF):
Merkezi eksen iizerinde maksimum doz derinligindeki TAR olarak tanimlanir.

Merkezi eksen iizerinde maksimum doz noktasindaki dozun, ayni noktada havada
Olgiilen doza oranidir.

BSF = Dmaks/Dhava (2.17)

Mesafe

deﬁks

Sekil 2.9. BSF 6l¢iim diizenegi
¢ Doku maksimum oram (Tissue Maximum Ratio, TMR):

Her bir enerji i¢in ve tanimlanan bir alanda TMR, fantomda verilen bir noktadaki
dozun, Dgnas daki doza oranidir. Bu Olglim tekniginde iyon odasi kaynak mesafesi
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100cm olarak segilir. TMR dmaks derinlige normalize edilebilen bir genel
fonksiyondur.

TMRy = Dgq/Dmas (2.18)

Sekil 2.10. TMR 6l¢iim diizenegi

e Doku fantom orani (Tissue Phantom Ratio, TPR):
TPR, her bir enerji i¢in tanimlanan alanda, doku igerisinde herhangi bir derinlikteki
dozun referans bir derinlikteki doza oranidir. Enerji araligina bagl olarak referans

derinlik <6MYV foton enerjisi i¢in 5 cm ve >6MV foton enerjisi igin 10 cm segilir. TPR
herhangi bir derinlige normalize edilebilen bir genel fonksiyondur.

TPRy = Dy /Dyes (2.19)
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Sekil 2.11. TPR 6l¢tim diizenegi

Eger dmaks gibi sabit bir referans noktasi alinirsa TPR’ den TMR hesaplanabilir.
Boylece TMR, TPR’ nin 6zel bir durumudur.

e Doz Profili:

Radyasyonun doku igerisindeki dagilimini belirleyebilmek i¢in derinlikle degisiminin
yaninda, alan merkezinden kenarlara dogru olan degisimini de bilmek gerekir. Bu
amagla doz profili kavrami tanimlanmistir. Doz profili, belli bir derinlikte ve 1sin
demetine dik dogrultuda doz degisimlerini ifade eder. Genellikle hizlandirict
cihazlarinda alan diizgiinliigli, simetri ve penumbra bilgileri bu profillerden elde edilir.

Kawvnak
A,
.'l. l'-
.'ll. l".

1 S/ S VP
Su T N —
Fantomu - A

Harelket
f— — véni
Doz S —
d ’> R
m\\\ '
S " Doz Profili A
1
Mesafe

Sekil 2.12. Doz profili 6l¢giim diizenegi
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Sekil 2.13. Doz Profili

Diizgiinliik: Alanin %80 araligindaki doz siddetinin minimum (m) ve maksimum
(M) degerleri arasindaki degisim alttaki formiille ifade edilir. Bu degerin + %3
degerinde olmasi istenilir.

_ m 100 2.20
“MAm” (2.20)

Simetri: Alanin %80’ini igeren merkezden kenarlara esitliginin bir 6l¢iistidiir.

Alang, — Alanggs

= 100 2.21
Alang, + Alanggs ( )

Penumbra: %80 - %20 dozlarinin yatay ekseni kesen dikmeleri arasindaki
mesafedir.

o lzodoz egrileri:

Merkezi eksen derin doz ylizdeleri, eksen boyunca bir derinlikteki dozu tayin etmeye
yarar. Bu eksen, hedef hacmin merkezi ekseni boyunca gecer, hedef hacim boyunca doz
degisimleri izlenebilmektedir. Ancak iki boyut doz dagilimlarinin bilgisi merkezi eksen
derin doza ek olarak alan boyunca belirli derinliklerde doz bilgisinin birlesmesi ile
saglanir. Uygulamada iyon odas1 ve su fantomu kullanarak, bu islem ytlizde derin doz ve
birkag derinlik igin elde edilen doz profilleri ile yapilmaktadir. Izodoz dagilimlari
olarak bilinen bu egriler, ayn1 dozu alan noktalarin birlestirilmesi ile olusmustur. Bir
izodoz egrisi rolatif olarak sogurulmus dozun bir ifadesidir.
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Sekil 2.14. Bir alan boyutu i¢in 6MV ve 18MV foton enerjilerinin izodoz dagilimi

2.1.3. Doz Ol¢iimii ve Cihazlar

2.1.3.1. Iyon Odas1 ve Elektrometre

Iyon odalari, radyasyon dozunu belirlemek amaci ile tipta drnegin radyoterapi,
niikleer tip ve radyolojide kullanilan doz 6l¢iim araglaridir. En ¢ok kullanilan iyon odasi
gaz ile doldurulmus iyon odlaridir. Iyon odalar1 6zelliklerine gére farkli sekil ve
olgiidedir, fakat bu tiir genel olarak silindir seklinde olup asagidaki 6zelliklere sahiptir:

Bu iyon odalar1 temelde toplayici bir merkezi elektrot ve iletken bir dis eletrodu
olan i¢i gaz dolu bir kaviteden olusmaktadir. Gaz mitkemmel bir yalitkan oldugu
i¢cin elektrotlar arasinda elektrik akimi akmaz. Elektrometre adi verilen uygun
bir cihaz ile galisan bu sistemin radyasyonla etkilesimi sonucu gaz iyonize olur
ve olusan yeni elektrik akimi o6lgiiliir. Bu akim elektrik yiiklerinin zit isaretli
elektrotlara dogru hareketine neden olur.

Kutuplasma gerilimi iyon odasina uygulandigi zaman, kutuplar arasindaki akim
sizintisin1 engellemek i¢in duvar ve toplama elektrodu (dis ve merkezi elektrot)
1yi bir izolator ile yalitilmugtir.

Distaki koruyucu elektrot sizintt akimini yakalar ve yere akmasini (topraklama)
saglar boylece iyon odasinin sizintist engellenir.

Iyon odas1 kavitesindeki gaz kiitlesi basing ve sicaklik hatta nem ile degisebilir.

Olgiimlerde, kiitledeki bu farki diizeltmek amaciyla basing ve sicaklik diizeltmeleri
yapilmalidir (Podgorsak 2005, Mayles vd 2007).
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Grafit Merkez Elektrot
PTCFE Yalitkan = Ez/ Sk Dis Elektrot
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Sekil 2.15. Farmer tipi (0,6cc hacme sahip) iyon odasinin temel tasarimi ve PTCFE
yalitkan1 (PTCFE: poli-trikloro-floro etilen)

Elektrometreler 10° A ya da daha kii¢iik akimlar1 Slgebilen cihazlardir. Bir iyon
odast ile birlikte kullanilan elektrometre; negatif geri beslemeli, standart bir direng ya da

standart bir kondansatoriin yani sira yiiksek kazang i¢in islemsel bir yiikselticiye sahip
cihazdir (Mayles vd 2007).

(1L

| T

R
A

islemsel
Yiikselteg¢

Okuma C:R
v

Elektrometre

| .
i

iyon Odasi

Sekil 2.16. Negatif geri beslemeli iglemsel yiikseltegli elektrometrenin semasi. C
kondansator ya da R direng geri besleme elemanlaridir. Kondansator ya da
direncin kullanilmas sirasiyla, elektrometrenin entegre ya da hiz modunda
caligmasina karsilik gelmektedir

2.1.3.2. iki Boyutlu Doz Ol¢iim Araclar

Radyasyonla tedavide brakiterapi, stereotaktik radyocerrahi ve YART gibi karmasik
tedavi tekniklerinde iki boyutlu doz dagilimlarinin bilinmesi ve degerlendirilmesi, hizl
doz degisim bolgeleri igermesi nedeniyle, zorunlu hale gelmistir. Bu bolgelerde doz
dagilimlarinin belirlenmesi igin birgok iki boyutlu dozimetri teknigi gelistirilmistir.
Film, yar iletken diyot, iyon odasi, aki dedektdrleri ya da elektronik portal goriintiileme
cihazlar1 (EPID: Electronic Portal Imaging Device) iki boyutlu bagil doz dagilimlar
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veya doz dagilimlarinin elde edilmesi i¢in uygun dozimetri araglaridir (Marczewska vd
2004).

Radyoterapide tedavi cihazlarmin gelisimine bagli olarak tedavi teknikleri de
gelismekte ve YART gibi gelismis radyoterapi tekniklerinin kullanimi artmaktadir.
YART planlarindaki tedavi alanlarinin ¢ok sayida kiiciik alanciklardan olusmasi ve
kiiciik MU (Monitor Unit) degerlerine sahip olmasi daha detayli dozimetrik kontroller
gerektirmektedir. Alanciklarin birlesimi ile elde edilen tedavi alanlari yiiksek doz
degisim bolgeleri igerir bu nedenle doz dagilimlarimin dogrulanmasi iki boyutlu
incelemeler ile miimkiindiir. Kolay kullanimi1 ve es zamanli veri eldesi nedeniyle iki
boyutlu dedektor dizileri yaygin olarak kullanilan dozimetrik sistemlerdir. Boylece
tedavi planlama sistemlerinden elde edilen doz dagilimlarinin dogrulamasi bu tiir
araclarla iki boyutlu olarak saglanabilmektedir.

Iki boyutlu olarak dizilmis olan iyon odalar1, ¢ok sayida iyon odasimnin diiz bir levha
listiine yerlestirilmesiyle olusturulan sistemlerdir. Iyon odalarinin doz oranina bagh
olarak toplanan akim, elektrometre vasitasiyla olgiiliir ve sayisallastirilir. Cihazin kendi
yazilimiyla toplanan bu veriler bagil doz profiline ¢evrilir. Cihazla 6lgiimde kararlilik
icin 6n 1smlama gereklidir. Bu ara¢ sogurulan doz Olgiimleri i¢in de ilgili enerjide
kalibrasyon yapilarak kullanilabilmektedir. Firmalar tarafindan {iretilmis g¢esitli ticari
modelleri mevcuttur.  YART planlarinin  kalite kontrollerinde hem bagil doz
degerlendirilmesinde hem de sogurulan doz degerlerinin karsilagtirllmasinda
kullanilmasi tavsiye edilmektedir.

gopoooooooooooooo
0000000000000000
oopoooooOoOoOOcOOOOO
oooooooooOooOOooo
0000000000000 000
0000000000000000
oopoooOoO0OOOOODODO
00poo0O00O0OCOCO0O
oooooO0000O0O0O0ODO
gooooooooO000000
[efefejejejefofofefolefelofafefe)
goooooopooooooooo
[efefefefefefefofefofefeofefole]e]
0OopooooOOOODODODO
00000000000 00000
oooooOoOoOOOOOOOOO

2D-ARRAY 2D-ARRAY
A B

Sekil 2.17. Ticari olarak mevcut olan 2 boyutlu dedektor dizilerinin sematik gosterimi
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Tedavi planlama sistemlerinde olusturulan YART planinin doz dogrulamasi
asamasinda, iki boyutlu doz dagilimlarini Slgebilen cihazin verisi ile bir yazilim
programi araciligiyla doz dogrulamasi gerceklestirilmektedir. Bu yazilim gama indeks
metodunu icermektedir.

Gama indeks Metodu:

Sekil 2.18.’de gosterilen “Gama indeks” metodunda, Olgiilen deger referans ve
hesaplanan dagilim ise dogrulugu kanitlanacak veri olarak alinir. Doz farki (Dose
Difference; DD) ve elde edilen doz mesafe uyumu (Distance To Agreement; DTA)
parametreleri goz onilinde bulundurularak bir karsilagtirma yapilir.

Hesaplama Noktas: Hesaplama Nolzast
e D7) WD.(1)
6 ¥ : 5(— - 8 :
¥ roF
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Sekil 2.18. Gama faktorii

Sekil 2.18.°de DD ADy ile DTA ise Adm ile gosterilmektedir. DD ve DTA
parametrelerinin degerleri klinikten klinige degismekle birlikte genelde ADy = %3 ve
Adp = 3 mm olarak alinmaktadir.

Sekil 2.18.’de gosterildigi gibi diyagram tek bir 6l¢iim noktasi rp igin yapilmis olup
tiim bu hesaplama tiim 6l¢im noktalar1 i¢in karsilastirma isleminde tekrarlanir. x ve y
eksenleri hesaplanan dagilimin r. dl¢iilen doz degerine gore bagil olarak uzaysal yerini
verir. Ucgiincii eksendeki (A) ise olgiilen [Dpy(rm)] ve hesaplanan [Dg(r;)] dozlari
arasindaki farki gostermektedir. DTA parametresi yarigapt Ady olan re — ry diizleminde
bir disk tarafindan gosterilmektedir. Eger ylizey dagilimi D¢(rc) disk ile kesisirse DTA
kabul limitleri i¢inde kalir ve o noktada hesaplanan doz DTA testini gecer. Dikey ¢izgi
ise DD testini gostermekte olup uzunlugu 2ADy’dir. Eger hesaplanan yilizey dagilimi
cizgiyi gegerse Olcililen doz noktasinda hesaplanan deger DD testini ge¢gmis olur. DTA
ve DD kabul kriterlerini es zamanli hesaplayarak incelendiginde kalite indeksi y (gama)
tanimlanir. Gama indeksi’ne gore y(rm) < 1 ise hesaplanan deger geger ve y(rm) > 1 ise
hesaplanan deger gegemez (Low 1998).
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2.1.3.3. Fantomlar

Canlilarin viicudunun %80’i sudan olustugu i¢in elektron ve foton gibi demetlerin
doz Ol¢iimlerinde standart madde olarak su kullanilmaktadir. Ancak dozimetrik
ol¢timler genellikle polisitren, Lucite (PMMA: Poly-methyl methacrylate), su esdegeri
plastik A-150 vb. gibi kiitle yogunlugu, gram basma elektron sayisi ve etkin atom
numarasi parametreleri yoniinden suya benzeyen, kati su fantomu olarak adlandirilan,
plaka seklindeki malzemeler ile gerceklestirilmektedir. Etkin atom numarast Zes
karisimin atomik bilesiminin yanmi1 sira radyasyon demetinin tiirii ve niteligine de
baglidir. Doku esdegeri bir maddeden yapilmis olup, insan viicudu veya bir organin
radyasyon sogurma ve yansitma karakteristiklerini tayin etmek iizere farkli fantomlar
kullanilirlar.

Fantom malzemesi yumusak doku, kemik ve akciger yapilarinin fiziksel
yogunluklarinin yani sira radyasyona karsi cevabi bakimindan da esdeger olmalidir.
Insan benzeri fantom yapilarmin olusumunda fakli dokular igin farkli yogunlukta
malzemeler kullanilmaktadir. Yumusak dokular 1s1 ile sertlesmis sentetik bir maddeden
tiretilen plastik temelli malzemelerdir, etkin atom numaras1 7,30 £ % 1,25 ve Kkiitle
yogunlugu 0,985 + % 1,25 g/cm3’tijr. Akcigerler, yumusak doku ile ayni etkin atom
numarasina (7,30) sahip olmalarma ragmen yogunluklar1 0,32 + % 0,01 g/cm®’tir.
Fantomdaki kemikler gercek insan kemikleridir ve fantomda da insan viicudunda
bulunan bosluklar mevcuttur. Ticari adi Rando fantom olan insan benzeri yap! 2,5¢cm
kalinhiginda kesitlerden meydana gelmektedir. Her bir kesitte 3x3 cm® araliklarla
termoliiminesans  dozimetre (TLD) yerlestirmek i¢in dozimetre bosluklari
bulunmaktadir. Dozimetre bosluklar1 standart 5-6 mm ¢apindadir (Podgorsak 2005,
Beyzadeoglu vd 2008).

SR\

a

Sekil 2.19. a) Kat1 su fantomu ve b) Rando Fantom
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2.1.3.4. Termoliiminesans Dozimetreler (TLD)
Termoliiminesans Olayi:

Kristal yapida, elektronlarin bagli durumda oldugu valans bandi ve serbestge hareket
edebildikleri iletkenlik bandi bulunur. Valans bandinda atomda bagli bulunan
elektronlar X—isinlar1 ile uyarildiklar1 zaman iletkenlik bandina harcket eder. Burada
elektronlar serbestce dolagabilir ancak iki band arasina gegemezler. Kristalin az
miktarda igerdigi yabanci atomlar iki band arasinda ara enerji diizeyleri olusturur. Ara
enerji diizeylerinde bulunan tuzaklara uyarilan elektronlar yakalanabilir. Kristal X-
1sinin1 sogurdugu zaman sekildeki A yolunu izleyerek iletkenlik bandina geger. Bu
elektron valans bandina geri donerken B yolunda gosterildigi sekilde iki band arasindaki
enerji farkina esit enerjide fluoresans yayilim yapar (Sekil 2.20) (Johns 1983).

Iyonlastiric1 radyasyona maruz kalan kristaldeki elektronlar enerjiyi sogurarak iist
enerji seviyesine ¢ikarken ara enerji diizeylerinde tuzaklara yakalanir. Kristal 1sitilinca
bu elektronlar tuzak seviyesiyle taban seviyesi arasindaki enerji farkina esit foton
yayinlayarak taban enerji seviyesine doner. Isitma sonucu foton yayinlanan olaya
“termoliiminesans”, bu olaydan vyararlanarak olusturulan dozimetri sistemine
“Termoliiminesans Dozimetri ” denir. Yayilan foton miktari termoliiminesans dozimetre
(TLD) tarafindan sogurulan enerji miktar1 ile dogru orantilidir.

Tuzaklanan elektronlarin

E TS EEEIE TR rr
7 - mm
Tetkenlik / glelttron 1s1 verir
/ band: /
227 /W‘W A
Safsizlik seviyesi e Tuzallanan g -
veya elektron = elektfonlar % 21
tuzaklary “; C B
i WAV S avag 1st gikgindan
¥ seviye ; Uyariima Floresans [WW™ dolayi uzun soluklu
! vayilim fosferesans yayihim
Safsizlik r L 2
seviyesi Floresans yayilim -
Weva tsitma
Z Z
5 Valans /
5 band1 /
//////////// A

Sekil 2.20. Fosforesans ve limiinesans maddelerde uyarilma enerji seviyeleri
Termoliiminesans Dozimetre (TLD) Okuma Sistemi:
Sekil 2.21 de bir TLD okuyucu sistem semasi verilmistir. Iyonize edici radyasyon ile

isinlanan kristal, TLD okuyucuda 1sitilarak yaydigi fotonlar fotogogaltici tiip (PMT:
Photomultiplier tube) ile okunur (McKinlay 1981).
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Sekil 2.21. TLD okuyucu sistem semast

TLD okuyucu sistemde okunan degerler akim veya foton sayisi cinsinden olabilir. Bu
sistemler aym1 zamanda foton siddetini sicaklik degisimine bagli olarak grafige
aktarilabilir. Bu sekilde elde edilen egriye “parlayis egrisi (glow curve)” denir (Sekil
2.22) (Horowitz 2007). Bu egrinin seklini etkileyen en 6nemli faktorler kristalin tiirii,
sekli, biyiikliigii, 1sitma hizi, radyasyon tipi, kristalin firinlanmasi, okuma cihazinin
tipidir. Kristalin yaydigi 151k siddeti, kristalin 1sinlandig1 radyasyon siddetine, cinsine ve
1sinlama zamanina baglidir.

B.0E+05

7.0E+05 -

6.0E+05 4

TL Siddet

5.0E+05 4
4.0E+05 -
3.0E+05 4
2.0E+05 -
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0.0E+00

100 120 140 160 180 200 220 240 260 280 300 320 340
Sicaklik (°C)

Sekil 2.22. TLD-100 kristalinin «Sr/«Y kaynakla 1sinlanmasi sonucu elde edilen
parlayis egrisi (Glow curve)

TLD farkli alanlarda radyasyon olgiimii aract olarak kullanilir. Ornegin
radyasyonun teshis ve tedavi sirasinda hastanin aldig1 dozun giivenli doz limitlerini asip
asmadigimi belirlemek veya doz dagilimlarini dogrulamak amaciyla kullanilir. TLD
dozimetreler toz, ¢ubuk, kiibik veya disk seklinde olup gerceklestirilecek uygulamaya
gore dozimetre segilir.

Kalsiyum fluorid (CaF,), lityum fluorid (LiF) ve aliiminyum oksit (Al,O3) TLD
olarak kullanilan kristallerden bazilaridir. Bu kristallerin her birinin kendine 6zgii
parlayis egrileri vardir. Parlayis egrilerinin altinda kalan toplam alan kristalin
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isitildiginda yaydigi toplam 1sik miktariyla buda kristalin sogurdugu radyasyon dozuyla
orantilidir. Baz1 TL kristal tiirleri ve ozellikleri Cizelge 2.2’ de verilmistir (McKinlay
1981).

Sogurulan birim radyasyon basia fosfor tarafindan birakilan 151k miktara
termoliiminesans duyarlilik denir. Duyarliligin faydali en diigiik limiti yalnizca fosfora
baghidir. Ideal TL kristalinin doz cevap egrisinin dogrusal olmasi bu kristalin
kalibrasyonu ve kullanimin1 basitlestirmek i¢in idealdir.

Cizelge 2.2. TL kristal tiirleri ve 6zellikleri

Fosfor LiF Li,B4,O7:Mn | CaF,:Mn CaF2:Nat | CaS0O4:Mn
Yogunluk (g/cc) 2,64 2,3 3,18 3,18 2,61
Etkin atom no. 8,2 7.4 16,3 16,3 15,3
Spektrum

emisyon tepe 400 600 500 380 500

degeri (nm)

TL parlay1s
egrisinin 190-210 200-220 260 200-275 110
sicakligr (°C)
Doz aralig1 (GY) | 5x10°-10° | 10%10* | 10°-2x10° | 10°-10? 107-10°

LiF’iin radyasyon dozimetrisi olarak kullanilmasinin baslica nedenlerinden biri, onun
iyi bir enerji cevabina sahip olmasidir. Sekil 2.23’de 100 mR’de 1sinlanan LiF (TLD-
100) enerjiye bagli lineer bir davranis gostermekle birlikte, diisiik enerjilerde hassaslikla
dikkati ¢ekecek bir artis vardir. Bu artis 25 keV etkin enerjiye sahip fotonlar icin
fotoelektrik tesir kesiti, havadan daha biiyiiktiir. Buda enerjinin bu boélgede daha ¢ok
sogurulmasina neden olur. Diisiik enerjilerde hassasliktaki artigin nedeni budur.
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Sekil 2.23. LiF ve CaF,: Mn kristalleri i¢in enerji duyarliligi

Radyasyon dozu o6l¢iimiinde kullanilan dozimetrelerin duyarliliklarinin radyasyon
enerjisinden bagimsiz olmast istenir. LiF’in radyasyon dozimetresi olarak
kullanilmasinin baslica nedenlerinden biri, onun iyi bir enerji yanitina sahip olmasidir.

Bir kristal diisiik sicaklik pikine sahipse bu pik oda sicaklifinda kararsizdir. Diisiik
sicaklik pikleri kendiliginden veya 1sitilarak yok edilirse kalan diger pikler olduke¢a iyi
bir kararlilik gosterir. Dozimetri i¢in kullanilan termoliiminesans kristallerin kararl
olmalar istenir. Diisiik seviyelerdeki fotonlarin etkisinden kurtulmak amaciyla okuma
Oncesi 1sitma yapilir.

TLD malzemesinin tipta teshis ve tedavi sirasinda doz 6l¢iimlerinde kullanilabilir
olmasinin en 6nemli sebebi doku-esdegeri olmasidir. Etkin atom numarasi dokuya yakin
olmasi nedeniyle en sik kullanilan Lityum Fluorid (LiF) TLD, X-1511 ve gama 1simn1
enerji araliginda sogurdugu radyasyon miktar1 doku ile orantilidir.

TLD Kkristallerin tekrar kullanilabilir olmasi en biiyiik avantajidir. Bir TLD kristalini
tekrar kullanabilmek i¢in Kristale belirli zaman ve sicaklikta firinlama iglemi uygulanir.

2.1.3.5. Yarniiletken Dozimetreler

Yan iletken diyotlar, uygun bir elektrometreye baglandiginda yiiksek ¢oziiniirliik,
hizli okuma, basit isleyis, kiigiik hacim ve saglamlik sartlarini bir arada saglar. Silikon
diyotlar p tipi veya n tipi silikondan yapilabilir, azinlik tasiyicilar silikon tipine gore
tuzak (elektronlarin yarattiklar1 bosluk) veya elektronlar olup diyotun davranisini
degistirecektir. p tipi silikon diyotun temel isleyisi Sekil 2.24°de gosterilmektedir.
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Sekil 2.24. Radyasyon dedektdrii olarak kullanilan p tipi yari iletken diyotun sekli

Buradaki daralma bolgesi radyasyon tarafindan olusturulan yiik tasiyicilarinin kristal
yapt igerisinde siiriiklenmesine neden olur. Holler, elektronlara gore daha kolay
tuzaklandiklar1 i¢in n tipi diyotlar bu rekombinasyonlardan (yeniden birlesim) daha
fazla etkilenir. Kristal Orgii igerisindeki kusurlardan dolayr bazi elektronlar
tuzaklanabilir ve bu nedenle diyot sinyaline katkida bulunamazlar. Diyot asimetrik

olarak katkilandig i¢in (n tipi bdlge p tipi bolgeye gore daha katkill) 1sinlamanin sebep
oldugu yiik akis1 tamamen elektronlardan olusur ( n tipi diyotta hollerden ).

Orgii iginde rekombinasyon merkezlerinin olusumuna radyasyon neden oldugu igin,
hassasiyet toplam dozla azalir. Dedektoriin hassasiyeti yiik tasiyicilarinin dmiirlerine ve

bu nedenle diyot tipine bagl olarak ortaya ¢ikan rekombinasyon merkezlerinin sayisina
baghdir.

Radyasyon hasariin etkisi silikon diyodun kullanimdaki sinirlamasini temsil eder.
Bundan baska dedektér malzemesinden kaynaklanan diger etkiler de vardir. Diyot
sinyali foton enerjisine baglidir. Cilinkii silikonun (Z = 14) yumusak dokuya (Z = 7) gore
daha biiyiik atom numarasina sahip olmasi fotoelektrik olaya gore diyot sinyalinde daha
fazla katki getirecektir.

Diyot sinyali doz hizina baghdir. Ani yiliksek doz hizlarinda rekombinasyon
merkezleri diigiik hizlara gore tamamen doldurulmus olur. Bu da yiiksek doz hizlarinda
orantil1 olarak daha yiiksek cevaba neden olur. Bu etki n tipi diyotlarda, p tipi diyotlara

gore daha belirgindir. Toplam doza baglh olusan radyasyon hasari nedeniyle doz hizina
bagimlilik degisebilir.

Diyot sinyali sicakliktan etkilenir. Genel olarak, sicaklik arttikca hassasiyet artar. Bu
etki 6n 151nlama yapilmamis diyotlar i¢in belirgin degil iken toplam 1sinlama miktarinin

artmasiyla duyarlilik artmaktadir. Isiya duyarlilik orani belirli toplam dozdan sonra
sabit kalmaktadir.

SSD, alan biiylikligii, kama filtre, blok tasiyic1 tepsi ve bloklarin varligr gibi
geometrik ve fiziksel parametreler foton enerji spektrumlarini degistirdiklerinden dolay1
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diyot okumalarinda degisime neden olurlar. Bu nedenle diizeltme faktorlerinin elde
edilmesi gerekmektedir. Diyot kristalinin fiziksel 6zelliklerinin yaninda diger faktorler
de bu diizeltme faktorlerinin degerini etkiler. Fotonlarin sagilma 6zelligi diyotlarin doz
cevaplarini degistirebilmektedir. Bu nedenle giris/gikis konumlar1 ve derinde yerlesmis
olan diyotlarla doz 6lgiimii, diyot konumlarina bagh olarak elde edilen degerlere bir
diizeltme faktoriiniin uygulanmasi gerekmektedir.

Yiiksek enerjili demetlerde diyot okumasi hemen hemen fantom sagilmasindan
bagimsiz iken giris dozu igin boyle degildir. Ek olarak giris dozu igin kullanilan diyot
kolimatdr yapisindan kaynaklanan elektron sagilmalarmma da maruz kalacaktir. Sonug
olarak alan biiyiikliigii, SSD, kama filtre, blok tasima tepsisi, blok gibi parametrelerin
kolimatorden sagilan elektron kontaminasyonuna katkisi olacak ve diyot diizeltme
faktorlerinin daha biiyiilk olmasina neden olacaktir. Bununla ilgili olarak, dedektoriin
yapisi, doz olusum bashgmin sekli ve kalinligi diyot sinyaline etki eden diger
faktorlerdir. Doz olusum bolgesi icin tasarlanan baghigin sekli agisal bagimliligi
etkileyecektir. Silindirik baglik, yar1 kiiresel olana gore farkli acisal bagimlilik gosterir.
Doz olusum baghiginin kalinligir diyot tarafindan goriilen sagilma sartlarini belirler.
Diizeltme faktorlerini en aza indirmek ve oOlgiimlerde daha biiyiikk hassasiyet igin
maksimum doz derinligine esit kalinlikli doz olusum basligi kullanilmas1 tavsiye edilir
(ESTRO 2001).

Doz olusum basliklarinin kalin olmasi tedavi alaninda daha biiyiik perturbasyona
neden olur ve toplam tedavinin farkli fraksiyonlarinda hastaya verilen dozda diisiis
meydana getirir. Giiniimiizde fiziksel ygunlugu yiiksek maddelerin kullanimiyla
perturbasyon etkisi indirilmistir. Ek olarak, farkli enerji araliklarinda (6rnegin 4MV ve
8MV) doz olusum basliklar1 fakli bigimde tasarlanmuistir.

2.2. Radyoterapi

Radyoterapi; iyonize edici 6zelligi olan X-iginlari, gama isimnlari, elektronlar ve
protonlarin  kétii huylu (malign) ve iyi huylu (benign) tiimorlerin tedavisinde
kullanilmasidir.

Radyoterapinin dogusu 19.yiizy1l sonlarindaki ii¢ onemli kesfe dayanmaktadir.
1895°te W. Roentgen tarafindan kesfedilen X-1sinlari, 1896°da Becquerel tarafindan one
stiriilen radyasyon tanimi ve 1898’de Marie Curie ve esi Pierre Curie’nin Radyum
tizerindeki ¢aligmalari. Radyumun kesfini takiben 10 yil iginde, radyasyon ile kanser
tedavisi baglamistir.

1922 yilinda, Coutard ve Hautant X-iginlar1 ile ileri larenks kanserinin tedavi
edilebildigini Paris Uluslar Arasi Onkoloji Kongresinde gostermislerdir. 1934’de,
Coutard tarafindan giiniimiizdeki radyasyon tedavisinin temeli olan uzun siireli
fraksiyone tedavi yontemi gelistirilmistir ve 1936’da Paterson X-isinlar1 ile kanser
tedavisinin sonuglarini yayinlamistir.
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Radyoterapinin ilk devrelerinde kullanilan cihazlarda 150-400 kV potansiyele sahip
X-1ginlari tretiliyordu. Bu enerji seviyesinden elde edilen X-1sinlarinin doku igindeki
giriciliginin diisiik olmasi1 derin yerlesimli tiimorlerin tedavisinin yetersiz olmasina
sebep oluyordu. Bu nedenle giriciligi daha ¢ok olan yiiksek enerjili X-1ginlarina ihtiyag
duyuldu. Yiiksek enerjili foton elde etme ¢abalari, yiiksek enerjili gama yayan
radyoaktif kaynaklara ve yiiksek enerjili X-1i51n cihazi gelistirme c¢alismalarina
yonelmistir.

Niikleer reaktorlerin gelistirilmesi ile yiiksek enerjili gama i1sinlar1 yayan radyoaktif
maddeler elde edilmeye baglanmistir. Radyoterapi tinitelerinde ilk olarak kullanilmaya
baslanan radyoaktif kaynaklar Sezyum (Cs-137) ve Kobalt (Co-60) izotoplardir.

Yiiksek enerjili X-151n1 elde etme amaciyla ilk dogrusal hizlandirici 1928 yilinda
Isvigreli fizikgi Widerde tarafindan yapildi. Giiniimiizdeki medikal dogrusal
hizlandiricilarin da esasin1 olusturan ilk hizlandiricilar 1948°de Ingiltere’de tedavi
amagli olarak kullanilmgtir.

Radyasyon fiziginin tedavi alanindaki teknolojik ilerlemesi sayesinde daha yiiksek
enerjili foton, elektron, proton, nétronlar hatta agir iyonlar kullanabilir hale gelmistir.
Bilgisayar ve elektronik teknolojilerinin ilerlemesiyle tedavi planlamada ve uygulama
tekniklerinde de gelismeler ortaya ¢ikmaktadir.

Gilintimiizde ti¢ boyutlu geleneksel (konformal) tedavi (3BKT) ve yogunluk ayarli
radyoterapi (YART) gibi teknikler genis capta uygulanmaktadir (Perez vd 2008,
Podgorsak 2006, Khan 2010).

2.2.1. Radyoterapinin Amaci

Radyoterapinin amaci; tanimlanan bir tiimoér hacmine belirlenen dozu vermenin yani
sira hacmi ¢evreleyen saglikli dokuya en az zarar vererek hastaya iyi bir yasam kalitesi
saglamak ve sag kalim siiresini arttirmaktir. Radyoterapi tedavi edici etkisine ek olarak
hastaliga bagli ortaya ¢ikan agri ve kanamayi gidermede de yardimcidir. Radyoterapi
radikal, adjuvan ve palyatif tedavi olarak {i¢ ana gruba ayrilabilir.

Radikal (Iyilestirici) Radyoterapi: Tiimorii tamamen kontrol altina almak amaciyla
uygulanan tedavi seklidir. Isinlanan hacim, tiimorii ve mikroskopik yayilim ihtimali
olan bolgeleri icermektedir. Uygulanan toplam radyasyon dozu tedavi edilecek bolgeye
gore degismekte olup 60-80 Gy arasinda tanimlanmaktadir.

Adjuvan Radyoterapi: Radikal tedavinin bir asamasidir, ilk tedavi cerrahi ve/veya
kemoterapi olabilir. Radyoterapi ise mikroskopik yayilim kontrolii i¢in kullanilir.
Uygulanan toplam radyasyon dozu 45-60 Gy arasinda degismektedir.

Palyatif Radyoterapi: Bu tip tedavide amag sadece hastaliga bagli agr1 ve kanama gibi
belirtileri hafifletmek ve hastanin yasam kalitesini artirmaktir. Verilen doz radikal
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radyoterapiye oranla daha disiik, tedavi siireside daha kisadir. Uygulanan toplam
radyasyon dozu 20-40 Gy arasinda degismektedir (Lemoigne ve Caner 2007).

2.2.2. Radyoterapide Kullanilan Hacim Kavramlari

Radyasyon onkolojisi merkezleri arasindaki klinik bilgi ve sonug alisverisi, dozlar ve
bu dozlarin verildigi hacimleri belirtmek i¢in kullanilan metotlarda istikrar ve anlagma
gerektigi konusunda ICRU’nun tavsiyeleri bulunmaktadir. Ug boyutlu gériintiileme ve
bilgisayarl1 tomografinin tedavi planlama isleyisinde kullanimiyla yap1 ve organlarin
hacimsel bilgilerine erisilebilmektedir. Bu kapsamda isinlama tekniklerini bildirmek
igin gerekli olan terim ve kavramlar tanimlanmistir (ICRU Report No:78 2007). Kanser
hastalarinin radyasyonla tedavisi i¢in ilgili timorli organ veya dokunun, saglikli doku
ve organin hacim tanimlamalarnt ICRU’nun 50, 62, 71 ve 78 nolu raporlarinda
belirtilmistir.

Tamimlanabilir Tiimér Hacmi (GTV: Gross Target VVolume):

Goriilebilir, elle hissedebilir ve goriintiileme yontemleri ile gosterilebilir hastaligin
hacmini tanimlar. Birincil tiimorii ve varsa lenf nodu yayilimi veya diger yayilimlari da
igerir. GTV, tiimor hiicrelerinin en yogun oldugu bolgedir.

Klinik Hedef Hacmi (CTV: Clinical Target Volume):

CTV, GTV’yi velveya mikroskobik yayilimi i¢eren hacimdir. Birden fazla CTV
olabilir ve CTV smurlar1 goriintiileme tekniklerine gore degisebilir (BT veya MRG:
Manyetik Rezonanas Goriintiileme).

Planlanan Hedef Hacmi (PTV: Planning Target Volume):

Tedavi planina tanimlanan geometrik bir kavramdir. CTV’yi belirli bir sinir ile
sarmalidir ve bu smir CTV’nin verilen tedavi dozunu alabilecegi kadar olmalidir.
Bunun yani1 sira PTV normal dokularda radyasyon hasarini klinik olarak kabul edilebilir
seviyeye ¢ekmek i¢in uygun huzme diizenlemesini se¢gmede yardimeidir.

Riskli Organ (OAR: Organ at Risk):
Tedavi hacminin yakininda ve/veya komsulugunda bulunan yapilardir. Radyasyon

duyarlilig1 nedeniyle tedavi planini ve/veya tedavi dozunu etkilemektedir. Bu yapilarin
klinik a¢idan radyasyon duyarlilik dozu farklilik géstermektedir.

Set-up’a Bagh Simir (SM: Set-up Margin):

Hastanin tedavi sirasinda pozisyonlandirilmasindaki belirsizlikler, aygitlarin mekanik
ve dozimetrik farkliliklart nedeniyle set-up sinir1 PTV hacmi olusturulurken gereklidir.
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Planlanan Riskli Organ Hacmi (PRV: Planning Organ at Risk VVolume):

Riskli organlardaki beklenmedik yiliksek dozlar1 6nlemek i¢in PTV i¢indeki hacmini
belirlemek gerekir. PRV tedavi planlamasina yardime1 ve gelistirici bir etkendir.

Tedavi Hacmi (TV: Treatment Volume):

TV, planlanan tedavi ile tedavi dozunun olusugu bir hacimdir. Pratikte doz dagilimina
gore secilen referans izodozun kapsadigi doku hacmidir.

Isinlanan Hacim (IV: Irradiated Volume):

Normal doku toleranslarina gore anlamli olabilecek dozlari alan hacimdir.
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Sekil 2.25. Radyoterapide kullanilan hacim kavramlari
2.2.3.Tedavi Teknikleri

Radyoterapi tedavi teknikleri ii¢ ana gruba ayrilir:
1- Ekternal Tedavi ( Uzak mesafeden yapilan 1gimnlama)
2- Brakiterapi ( Yakin mesafeden yapilan iginlama)
3- Internal Tedavi (S1v1 ve koloidal radyoizotoplarin viicuda uygulanmasi)

Ekternal Tedavi: Radyoaktif kaynak ya da iiretilen 1s1n kaynagi bolimii ile hasta
1sinlamasinda hedeflenen geometrik mesafenin 80 veya 100 cm oldugu bir radyoterapi
teknigidir. Radyoterapide en ¢ok kullanilan yontemdir. Ekternal tedavide kullanilan
aygitlar Kobalt-60, lineer hizlandiricilar ve cyberknife gibi cihazlardir. Bu tezde lineer
hizlandirici cihazi kullanilmistir.
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Brakiterapi: Radyoaktif kaynaklarin tekbasina veya kaynak tasiyici aygitlarla viicuda
ya da timore degecek, dogal viicut bosluklarina yerlestirilecek veya tiimoriin i¢inde
olacak sekilde kullanildig: bir radyoterapi yontemidir.

Internal Tedavi: Bu tedavide radyoaktif madde viicut bosluklarma ya da doku igine
verilerek hastalikli bolgenin 1s1nlanmasi saglanmaktadir.

2.2.4.Radyoterapi Siireci

Bir kanser hastasinin klinink degerlendirmesi sonrasi alinan radyoterapi karariyla
baslayan tedavi siireci Sekil 2.26’da eksternal radyoterapi i¢in gosterilmektedir.

Klinik Konturlama
degerlend:rme Radyoterapi
karari BT Hedef hacim Tedavi planinin
j Riskll Gtigai Tedavi  kalite kontrolii
goriintiileme planlamasi
YART
/ /( ) / SEt “UP  Goériintiileme,

(\

~ Tedavu

\J

\

Sekil 2.26. Radyoterapi siireci
2.3. Simiilator Cihazlar: ve Sabitleme Araclar:

Simiilator cihazi tedavi aygitiyla benzer fiziksel ve geometrik 6zelliklere sahip tanisal
amaglh bir X-151n cihazidir. Simiilasyon ise simiilator cihazi ile hastanin tedaviden 6nce
sabitlenmesi, goriintiillemenin yapilmasi ve tiimor yerlesiminin belirlenmesi islemidir.
Bu islemler ayrica BT, MRG ve PET-BT (PET: Positron emission tomography)
cihazlari ile yapilabilmektedir (Beyzadeoglu vd 2008).

Radyoterapi sirasinda belirlenen dozun hastaya dogru bir sekilde verilebilmesi ve
planlanan doz dagiliminin elde edilebilmesi i¢in hastaya uygun pozisyonun
verdirilmesi, tedavi boyunca hasta pozisyonunun bozulmamasi ve her tedavide ayni
pozisyonun saglanmasi gerekmektedir. Bu amagla gerektiginde sabitleme araglari
kullanilmaktadir. Ornek olarak bas-boyun kanseri hastalarmin sabitlemesinde kullanilan
termoplastik maske Sekil 2.27°de gosterilmektedir.
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Sekil 2.27. Bas-boyun kanseri hastalarinin sabitlemesinde kullanilan termoplastik
maske ve tiirleri

2.3.1. Konvensiyonel Simiilator Cihazlar

Bir radyoterapi simiilatoriiniin amaci radyoterapi Unitesini taklit etmektir, fakat
yiiksek enerjili tedavi demetleri yerine goriintiileme i¢in tanisal nitelikli X-1ginlari yani
diisiik enerjili foton demetleri iiretir. Tedavi i¢in bir¢ok hazirlik simiilator cihazinda
yapilir boylece hastanin set-up’inda ve tedavi tekniginde zaman kaybina neden olan
beklenilmeyen sorunlarin tedaviden once ¢oziimlenebilmesine olanak saglanir. Bir
simiilatér, tedavi {(initesinin islevlerinin bir¢oguna sahiptir. Modern bir tedavi
similatoriiniin ilgili bilesenleri Sekil 2.28°de gosterilmektedir.

Simiilator kafasinda yer alan kolimatorde hareketli tanimlayici teller ve ¢eneler (jaw)
bulunmaktadir. Tanimlayici teller, simiilator goriintiisiine alan boyutunu belirleyen diiz
cizgiler olarak yansir. Cene konumu goriintii biiyiikliigiinii belirler. Kafadaki alan
lokalizasyon 15181, hastaya yonelen 1s1n pozisyonunu gosterirken merkez gosterge telleri
(crosshairs) ve alan tanimlayici telleri hasta cildi {izerine yansitir. Optik mesafe
gostergesi kaynaktan hastaya kadar olan mesafeyi hasta cildine yansitarak
gostermektedir. Simiilatoriin - kolimatér kismi, blok tasima tepsisi gibi tedavi
aksesuarlarmin monte edilmesine imkan saglayan aksesuar yuvasini icerir. Radyoopak
isaretleyiciler veya 1zgara (grid) koordinat tepsisi film iizerinde 6l¢iim i¢in dlgek saglar.
Sekil 2.29 alan tanimlayici tellerin, merkez gdstergesinin ve koordinat isaretleyicilerinin
yansitildigi bir lateral (yan) bas-boyun radyografini gostermektedir (Hoppe vd 2010).
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Sekil 2.28. Bir radyoterapi simiilatdriiniin ana bilesenleri

Sekil 2.29. Bir bag-boyun hastasinin sol lateral simiilasyon radyografi
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Gliniimiizde bilgisayarli tomografi cihazi (BT) 3 boyutlu viicut goriintiilemesindeki
avantaji nedeniyle simulasyon iglemlerinde énemli bir basamagi olusturmaktadir. Bu
cihaz ile birlikte kullanilan simulasyon yazilimlar1 “sanal simulasyon” olarak yeni bir
isleyisi ortaya siirmiistir.

2.3.2. Bilgisayarh Tomografi Cihazi (BT)

Bilgisayarli tomografi cihazi (BT), viicutta incelenen bolgenin X-iginlart ile kesitsel
gortintiistinii olusturan bir cihazdir. Tipik bir BT cihaz1 X-1s1n kaynagi, dedektor dizisi,
hasta destek masasi ve bilgisayar istasyonundan olugmaktadir. Bu cihaz goriintii
olusturmada konvansiyonel X-igsin1 cihazlarinda mevcut olan X-isimi tiiplerinin bir
benzerini kullanmaktadir. Ancak diger X-1s1m1 cihazlarimin aksine bu cihaz siirekli
donmekte olan bir gantri’ye baglidir. Gantri, yatakli bir sistem ile hastanin girmesine
izin veren merkezinde daire seklinde bir oyuktur. Igerisinde siirekli donen X-1s1n tiipii
ve karsisina yerlestirilmis dedektor vasitasiyla cihaz her acidan organin goriintiilerini
almaktadir. Elde edilen goriintiiler yani projeksiyonlar, kesit goriintiilerinin
olusturulmasinda kullanilir. X-1s1n tiipli ¢ikisinda ve dedektor oniindeki kolimatorler ile
istenilen kalinlikta kesitler secilebilir.

Xisi

Sekil 2.30. BT cihaz1 ve akciger kesit goriintiisii

Projeksiyonu olusturan 1sinlar gegtikleri ortam boyunca sogrulmaya ugrayarak
dedektor tarafindan algilanirlar. Dedektoriin olgtiigii her deger, 1sinin kat ettigi yol
boyunca ugradigi toplam sogurulma miktarinin ifadesi i¢in kullanilmaktadir. Bu
projeksiyonlar kullanilarak elde edilen kesit goriintiileri ise sogurma katsayilarinin (p)
dagilimidir ve bu dagilim daha sonra BT numaralarina (Hounsfield Units-HU)
dontsgtiiriilerek gri skala ile gorintii elde edilir. BT numaralart -1000 ile +1000
arasindadir (AAPM Task Grup No:66 2003, Bor 2009).

_ Hdoku — Hsu

H x 1000 (2.22)

.usu
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Sekil 2.31. Sogurma katsayilarindan olusan kesit goriintiileri, HU degerlerine ¢evrilen
katsayilar

2.3.3. Konturlama (Yap1 ve Organ Cizimi) ve Sanal Simiilasyon

BT ve MRG vb. aygitlarla elde edilen hasta goriintiileri tizerinde dijital ortamda
yapilan simiilasyonlara sanal simiilasyon denir. Sanal simiilasyon; goriintii aktarim
sistemleriyle hastanin goriintiileri aktarilarak simiilasyon yazilimi olan bilgisayarlarda
yapilir. Bu islem simiilasyon yazilimi olan bilgisayarlarin yani sira tedavi planlama
sistemlerinde de yapilabilmektedir. Aktarilan goriintiilere tedavi planlamasi esnasinda
kullanilacak olan GTV, CTV, PTV ve riskli organlarin ¢izilmesi yani konturlama
islemleri yapilmakta ve tedavi cihazinin 15 geometrisi ile ilgili parametreler

(izomerkez konumu, huzme agisi, alan boyutu gibi) diizenlenebilmektedir (Beyzadeoglu
vd 2008, Khan 2010).
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Sekil 2.32. Bir BT kesitinde bas-boyun kanseri hastasinin PTV ve riskli organlarinin
konturlamasi
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2.4. Tedavi Planlama Sistemi

Tedavi planlama sistemi (TPS), timdr hacmine tanimlanan en yiiksek dozu verirken
risk altindaki doku ve organlara en az doz verme amaciyla radyoterapide 1sin ve doz
dagilimi diizenlemesinde kullanilir. TPS iki ya da ti¢ boyutlu planlama yapabilen ve
farkl1 yazilimlar ile calisan bir sistemdir. TPS ile istenilen alan boyutlarinda farkli
enerjide foton ya da elektron demetleri, gerektiginde bolus, kama filtre ya da CYK
kullanarak farkli tedavi planlamalari yapmak miimkiindiir. Sistem girilen parametreleri
g6z Online alarak doz ve doz dagilimi hesaplayabilmektedir. Bu hesaplamalar
sonucunda hedef hacim ile komsu kritik organ ve dokularin alacagi dozlar hakkindaki
bilgiyi kesitsel olarak 2 boyutlu gorsel dagilim, 3 boyutlu gésterimlerin yani sira doz-
hacim histogramlari (DVH) bigiminde vermektedir. Hasta viicut yapisi, PTV hacmi ve
konturlanmis yapilara iliskin doz dagilimi 3 boyutlu olarak goriintiilenebilmektedir
(Podgorsak 2005).

2.4.1. Tedavi Plamimin Diizenlenmesi
Hastanin BT simiilasyonun yapilmasi ve BT goriintiilerine tedavi planlamasi
esnasinda kullanilacak olan GTV, CTV, PTV ve riskli organlarin konturlanmasindan

sonra TPS’de tedavi planlama asamasina gegcilir. Kullanilacak olan tedavi cihaz ve
enerji se¢ildikten sonra konturlanan kesitler iizerinde TPS yazilimi ile tedaviye uygun
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1s1n alanlar belirlenir. Bu sistemin en kullanigh 6zelliklerinden biri, hedef hacim ve
diger yapilarin goriilebildigi 1s1n gozii gorlntisiiniin (beam's eye view-BEV) elde
edilmesidir. BEV, hastaya radyasyon kaynaginin bulundugu noktadan bakiliyormus gibi
goriilmesini saglar. Bu sayede normal dokularin en fazla korunabilecegi ve hedef hacim
icin miimkiin olan en iyi dozun verilebilecegi 1s1n geometrileri tespit edebilir. Bunun
yani sira BEV kullanilan kama filtrelerin yoniiniin kolimator agisi ile iligkisini, koruma
bloklarinin veya ¢ok yaprakli kolimatorlerin (CYK) yerini, 1sinin hastanin hangi
yaninda oldugunu ve tedavi pozisyonunu degerlendirmede yardimeci olur. Gantri ve
kolimator gibi agisal parametrelerin yani sira masa hareketinin ayarlanmasi ile olusan
yeni geometrilerin 3 boyutlu olarak degerlendirilmesinde ise TPS’in tedavi odas1 goriis
(REV: room eye view) 6zelligi kullanilabilmektedir.

Sekil 2.33. Bir bag-boyun kanseri tedavi planinin BEV ve REV goriintiileri

Tedavi alanlar yerlestirildikten sonra doz ve doz dagilim hesaplamalari i¢in gerekli
olan normalizasyon noktasi, her bir alan ic¢in agirlik degeri, fraksiyon sayisi ve
fraksiyon basina tedavi dozu gibi parametreler girilir. Doz dagilim degerlendirmesi igin
2 ve 3 boyutlu doz dagilimlarinin yani sira DVH verileri incelenir. Doz dagilimi uygun
ise referans izodoz se¢imi yapilir. Herbir alan i¢in 1ginlama siiresi veya monitor unit
(MU) hesaplamasi i¢in islem yapilir. Tedavi siirecine baslanir (Khan 2010).
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Sekil 2.34. Bir bas-boyun kanseri tedavi planinin 2 boyutlu doz degerlendirmesi
2.4.2. Doz Dagiliminin Degerlendirilmesi

Plan degerlendirilmesinde ilk basamak 2 ve 3 boyutlu doz dagilimini incelemektir.
Herbir kesitsel goriintii incelenerek hedef hacim ve normal dokular agisindan doz verisi
degerlendirilir. PTV’nin izodoz dagilimmin degerlendirilmesi ICRU kriterlerine gore
yapilmakta olup, PTV i¢in referans izodoz se¢imi tanimlanan dozun -%5’ni ve +%7°ni
saglayacak sekilde yapilmaktadir. Tiim kesitlerde normal doku ve PTV agisindan doz
dagilimi gbézden gegirilir. Plan1 degerlendirmek i¢in bir diger parametre ise doz-hacim
histogramidir. Tedavi plani ile ilgili PTV’nin ve riskli yapilarin hacimlerinde toplam
doz dagilimlarmi grafiksel olarak gosterirken ortalama, minimum ve maksimum doz
verileride ayni anda degerlendirilebilmektedir. Bu nedenle tedavi kararinda en etkili
aractir. Diferansiyel ve kiimiilatif olmak tizere iki tiir DVH bulunmaktadir (Khan 2010).
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Sekil 2.35. a) Diferansiyel DVH ve b) Kiimiilatif DVH 6rnekleri

38



e Diferansiyel DVH:

Doz hacim histogramini hesaplamak i¢in her hacim esit oranlara boliiniir, bunlara
‘Voksel’ denir. Bu voksellerin igerdikleri doz sabit olana kadar boyutlar1 kiigiiltiiliir.
Hacimde goriilen toplam dozu doz araliklarina bolerek toplam voksellerin aldigr dozu
her bir basamakta hesaplar. Doz basamaklarinin boyutu, diferansiyel DVH’nin her
basamagmin yiiksekligini belirler. Ornegin; basamak genisligi arttirilirsa, verilen her
basamakta daha ¢ok sayida voksel yer alacagi igin histogramin basamaklarinin
yiiksekligide artacaktir. Bu nedenle diferansiyel DVH’in ayrintili bi¢imi basamak
se¢imine baglidir (Perez vd 2008).
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Sekil 2.36. Ornek bir doz-hacim histogrami hesaplamasi (Bu planda 1sinlanan bir organ
100 adet 5cm*litk voksellere bolinmiistiir. Her biri 0°dan 7,5 Gy’e doz
alirlar. Ornegin 22 voxel 1 Gy’e esit ya da daha fazla ancak 2 Gy’den daha
az 1g1n almustir.)
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Sekil 2.37. Diferansiyel doz hacim histogrami (Ornegin; 12 voksel ya da 60 cm® ya da
organin %12’si 2 Gy’e esit ya da daha fazla ancak 3 Gy’den daha az doz
almustir.)
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e Kiimiilatif DVH:

Secilen % izodoz egrilerinin kapsadigi hacmin ne kadar oldugunu bulabilmek icin
kiimiilatif DVH kullanilir. Bilgisayar, hedef hacime (veya kritik yapiya) verilen dozu
hesaplar ve bu hacime (hacim yiizdesi) kars1 dozlan ¢izer. Kiimiilatif DVH 0 Gy doz
icin % 100 hacimle baglanir ve biitiin hacimlerin aldig1 doza kadar devam eder (Perez
vd 2008).
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Sekil 2.38. Kiimiilatif doz hacim histogrami (Ornegin; 71 voxel ya da 355 cm® ya da
organin %71°1 2Gy ya da daha fazla doz almustir.)

2.5. Eksternal Tedavi Cihazlari
2.5.1. Kobalt-60 (Co®®) Teleterapi Cihazlari

1940 yillarinda niikleer reaktorlerin gelistirilmesi ile yiiksek enerjili gamma 1s1nlari
yayan radyoaktif maddeler elde edilmis, radyoaktif sezyum (Cs™) ve kobalt (Co®)
kaynaklar teleterapi lnitelerinde kullanilmaya baglanmistir. Co® teleterapi cihazlar
radyasyon kaynagi olarak Co® kullanan cihazlardir. Radyoaktif Co® kaynag radyoaktif
olmayan Co>’un niikleer reaktorlerde nétron ile bombardiman edilmesi sonucu elde
edilir. Co® kaynagindan ¢ikan beta bozunumlari ile birlikte ortaya ¢ikan gama
isinlarinin enerjileri 1,17 MeV ve 1,33 MeV kadardir (ortalama enerji 1,25 MeV).
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Sekil 2.39. Co® bozunum semast

Co® aygitinin genelde 2cm ¢apinda silindir veya disk seklinde bir kaynag1 vardir ve
aktivitesi yaklasik olarak 5000 ile 15000 Ci arasinda degismektedir. Co® kaynagi,
wolfram ve kursundan yapilmis ve agirligi yaklasik bir ton olan bir kafa igerisinde
muhafaza edilmektedir. Co® radyoizotopunun yarilanma siiresi 5,27 yildur.

Kobalt-60 demetinin sogrulma karakteristigi yani su ortaminda derinlige bagl olarak
degisen doz %DD parametresi ile incelendiginde maksimum sogrulma yiizeyden 0,5 cm
derinlikte olustugu gozlenmektedir. Bu nedenle Kobalt kaynagindan ¢ikan gama isinlari
cilt ylizeyinden 0,5 cm derinlikte maksimum degere ulasmakta olup ve cilt korunma
olayi (skin sparing effect) izlenmektedir.

Co® tedavi cihazlarindan elde edilen foton enerjisinin standart mesafe (100cm) ve
alanda (10x10cm?®) %DD’nin degeri 5 ve 10 cm doku derinlikleri igin sirasiyla
maksimum sogrulan dozun %80 ve %59’una ulagsmaktadir (Podgorsak 2005, Perez vd
2008).
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Sekil 2.40. Kobalt-60 tedai cihazinin bilesenleri
2.5.2. Lineer Hizlandiricilar

Lineer hizlandiricilar, yiliksek frekansli elektromanyetik dalgalardan yararlanarak
elektronlar gibi yiiksek enerjili yiiklii pargaciklari dogrusal bir tiip iginde hizlandiran
cihazlardir. Bir medikal lineer hizlandiricinin ¢alisma mekanizmasi su sekildedir;

Bir gii¢c kaynagi modiilatére dogru akim (DC) saglar. Modiilatérden gelen yiiksek
voltaj sinyalleri magnetron veya klystron ve es zamanl olarak da elektron tabancasina
iletilir. Mikrodalgalar, magnetron veya klystron adi verilen dalga iireticileri tarafindan
dalga klavuzu (wave guide system) ile hizlandiric1 tiip igerisine gonderilir. Elektron
tabancast ile iiretilen elektronlar da hizlandiricr tiip igerisine enjekte edilir. Hizlandirict
tiip yapisinin i¢ hacmi bakir disklerle veya diyaframlarla boliinmiis olan tamami
bakirdan meydana gelir. Bu tiipiin yliksek vakumla havasi bosaltilmigtir.
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Sekil 2.41. Bir medikal lineer hizlandiricinin temel bilesenleri ve ¢alisma mekanizmasi
1)Elektronlarin  iretilmesi ve hizlandirilmasi, 2)Elektronlarin  270°
saptirilmasi, 3)Hedef ve birincil filtre, 4)Birinci kolimator, 5)Ana filtre,
6)Iyon odas1 ve 7)Cok yaprakl kolimatdrler

Yaklagik 50 keV’lik enerji ile hizlandiric1 tiip icine enjekte edilen elektronlar
mikrodalgalarin elektromanyetik alanlariyla etkilesirler ve boylece siniizoidal dalga
bilesim modelinden enerji kazanirlar. Hizlandiricr tiipiin ¢ikis penceresinden ¢ikan
yiiksek enerjili elektronlar yaklasik 3 mm c¢apli bir kalem 1s1n seklindedirler. Rolatif
olarak kisa hizlandirici tlipe sahip lineer hizlandiricilarda ( 6 MV veya daha diisiik) X-
1s1n1 dretimi igin elektronlarin diiz olarak ilerlemesi saglanir. Yiiksek enerjili lineer
hizlandiricilarda ise hizlandirict tiipiin ¢ok uzun olmasi sebebiyle bu yap: yatay olarak
ya da yatay bir agiyla yerlestirilmistir. Elektronlar hizlandiric1 yapi ve hedef arasinda
(genellikle 90° ve 270°) uygun bir ag1 boyunca egilirler. Saptirict miknatislar, odaklama
bobinleri ve diger bilesimleri iceren demet tasima sistemi ile elektron demetinin hastaya
dogru egimi gerceklestirilir.
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Sekil 2.42. Gantri’nin i¢yapist. A: X-1s1n1 tedavisi, B: Elektron tedavisi

X-1s51m1 iretiminde ise hedefe carptirilan elektronlar, hedefin hemen altinda X-1s1n
kaynagindaki radyasyon sizintisini azaltmaya ve hasta tedavisi i¢in 1gmin yoniini
ayarlamaya yarayan birincil kolimatore gelir. Daha sonra 1s1n, yogunlugunun alan
boyunca ayni olmasini saglayan diizlestirici filtreden gecer. Diizlestirilmis 15in alani
iyon odasindan sonra kursun ya da tungstenden olusan bir ¢ift ¢eneden (jaw) geger ve
dikdortgen bir alan boyutuna sahip olur. Isinin en son digariya ¢iktigi kisim olan Gantri
lineer hizlandiricilarin radyasyon kaynagmi diisey bir eksende dondiirme avantajini
saglayan parcasidir. Gantri donerken kolimator ekseni 151n merkezi ekseniyle uyusacak
sekilde dikey eksende hareket eder (Khan 2010, Perez vd 2008).

Giintimiizde genellikle medikal lineer hizlandiricilarda, tedavide diizenli ya da
diizensiz tedavi alanlar1 olusturmak igin ¢ok yaprakli kolimatér (CYK) sistemleri
kullanilmaktadir. CYK’ler kursun, serrobend ya da tungsten yapraklardan olusan,
birbirinden bagimsiz ve otomatik hareket edebilen bilgisayar kontrollii ¢ok yaprakl
kolimatdr sistemleridir. Tipik bir CYK yapisinda 80-120 adet yaprak bulunmaktadir.
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Sekil 2.43. Cok yaprakli kolimator

CYK’lerin cihazin kafasindaki konumu {ireticiye gore degismektedir. Bazi iireticiler
bir ¢ift ikincil kolimatdr ¢enesini ¢ok yaprakli kolimatorler ile yerdegistimekte bazilar
ise ¢ok Yyaprakli kolimatorleri {iglinctil bir kolimatdr yapist gibi ikincil kolimator
¢enesinin altina monte etmektedir. CYK tipleri iireticiye gore farklilik gostermektedir.
Herbir yapragin izomerkezdeki eni iireticiye gore degismekte olup 1-3 cm arasindadir.
CYK’lerin altinda veya iistiinde radyasyon sizintin1 6nlemek icin ek diyaframlar da
kullanilmaktadir (AAPM Rapor No:72 2001).

2.6. Eksternal Radyoterapi Teknikleri
2.6.1. Konformal (Geleneksel) Radyoterapi

Konformal radyoterapi, hastaya 6zgii 3 boyutlu goriintiilemeyle timor kontroliinii
daha da arttiran ve risk altindaki yapilarin korunmasini daha iyi bir sekilde saglayan bir
eksternal radyoterapi teknigidir. Bu teknikle hastaya 6zgii 3 boyutlu goriintiilemeye
dayanarak sadece tiimorii 1sinlamak igin 6zel olarak sekillendirilmis homojen doz
yogunluguna sahip tedavi alanlarindan olusan radyoterapi planlari dizayn edilmekte ve
hastaya uygulanmaktadir. Bu tedavi teknigi normal yapilardaki dozu azaltirken tiimore
radikal dozun verilmesine imkan saglayarak tedavinin yan etkilerini de azaltmaktadir
(IAEA Teknik Belgeler No:1588 2008).

Konformal radyoterapi siireci su sekildedir:

e Tedavide pozisyon devamliligini saglamak icin her hastaya o6zel olarak
sabitleme yapilir (6rnegin; bas maskesi, viicut maskesi, vakumlu yataklar, vb),

e BT ya da diger goriintilleme c¢esitleriyle (MRG vb.) ilgili tedavi bolgesinin
goriintiileri elde edilir,
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e Goriintiiler aktarim sistemleriyle konturlama bilgisayarlarina gonderilir ve
tedavi planlamasi esnasinda kullanilacak olan GTV, CTV, PTV, riskli organ
ve yapilar uygun yazilimlar ile konturlanir,

e Konturlama ile olusturulan 3 boyutlu yapilar dikkate alinarak, TPS yazilimi
ile tedavide kullanilacak olan tedavi cihazi ve enerji se¢ildiktan sonra tedaviye
uygun 1sin alanlari belirlenir. Tedavi alanlarinin diizenlenmesinden sonra doz
ve doz dagilim hesaplamalari i¢in gerekli olan normalizasyon noktasi, her bir
alan i¢in agirlik degeri, fraksiyon sayist ve fraksiyon basina tedavi dozu gibi
parametreler girilir. Doz dagilim degerlendirmesi i¢in 2 ve 3 boyutlu doz
dagilimlarinin yani sira DVH verileri incelenir. Doz dagilimi uygun ise
referans izodoz se¢imi yapilir. Herbir alan i¢in 1s1mnlama siiresi veya monitor
unit (MU) hesaplamasi i¢in islem yapilir,

e Plan tamamlanip, degerlendirilip kabul edildikten sonra goriintiilerden
yeniden yapilandirilmis dijital gorintiller (DRR, Digitally Reconstructed
Radiaograph) olusturulur. DRR’lar tedavi alanlarmin bilgisini ve hastanin
anatomik goriintiisiinii igeren 2 boyutlu bir radyograftir ve tedavi planinin set-
up’inda bir referans goriintii gorevi goriir. Burada DRR’nin gorevi bir
simiilasyon filminin benzeridir. ilk tedaviden 6nce tedavi planmna gore
tanimlanan parametreler ile hastanin tedavi cihazinda set-up’t yapilir. Bu
esnada port filmler veya dijital goriintii sistemleriyle elde edilen goriintiiler
DRR veya simiilator filmleri ile karsilagtirilir. Bunun yapilmasindaki amag,
hastaya dogru tedavi pozisyonun kontrol ederek saglamaktir. Boylece tedavi
slireci baglar (Khan 2010, Perez vd 2008).

Konformal radyoterapi, yogunluk ayarli radyoterapi (YART) teknigine yonelik bir
adim olarak kabul edilmektedir.

2.6.2. Yogunluk Ayarh Radyoterapi (YART)

Konformal radyoterapi tekniginde homojen doz yogunluga sahip az sayida alanlarin
kullanilmas1 bir¢ok tiimor yerlesiminde normal dokularin gereksiz yere doz almasina
sebep olmaktadir (Nutting vd 2000). Bu teknikte hedef ve normal doku tanimlanmasi ile
dozun hacimsel degerlendendirmesi hedef dozunu arttirmay1 ve/veya belirli yerlerde
normal doku dozunu azaltmay1 kolaylastirmis olmasina ragmen, homojen olmayan
alanlarin kullanilmasi ile YART teknigi tedavi edici oranda daha biiyiik gelismelere yol
acmuistir.

Her tedavi alanindaki 1sin yogunlugunun degistirilmesi ilkesine dayanan YART
teknigi, konvansiyonel ve 3 boyutlu konformal radyoterapi teknikleri ile
karsilastirildiginda hedef bolgede daha yiiksek doz dagiliminin yan1 sira normal ve riskli
dokularda daha diisiik doz saglayabilmektedir (Verhey 1999, Verhey 2002). YART daki
bu dozimetrik avantaj tiimor kontroliinii arttirmakta, normal dokular1 daha iyi sekilde
koruyarak ge¢ yan etkiyi azaltmaktadir. YART tekniginin en Onemli avantajlart
sunlardir:
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e Karmasik tedavi geometrilerinde kritik organlarda ve c¢evre dokularda
koruma,

e Tiimor ¢evresindeki normal doku dozunu artirmadan, timor hacmine daha
yiiksek doz verebilme,

e Daha 6nce 151n almis olgularda tiimor ¢evresindeki normal yapilart minimum
dozda tutabilme,

e Hedef hacim kenarinda daha keskin doz diisiisii saglayarak normal doku
1sinlamasini azaltarak daha diisiik oranda yan etkilerin goriilmesini saglama,

e Yiiksek, orta ve diisiik dozlar1 gerektiren hedeflerin ayni1 anda tedavisi
miimkiin olabilmektedir.

Brahme ve arkadaglarinin (1988) “Yogunluk ayarli isinlar ile tersten (inverse)
planlama” ¢alismas1 ve Bortfeld ve arkadaslarinin (1990) “Segmente edilmis alan
onerisi” ¢alismast YART teknigine Oncii olan g¢aligmalardir. Bu galigmalarin sonucu
olarak, farkli segmentlerden olusan radyasyon demetinin (alan) yogunlugu algoritmalar
yardimiyla degistirilerek demetin farkli pargalarina farkli yogunlukta radyasyon verme
fikri ortaya ¢ikmistir. Bu amacla uygulanan YART tekniginde, radyasyon yogunlugunu
demet boyunca degistirilebilmek icin tersten tedavi planlama algoritmalarindan
yararlanilmaktadir. Planlama isleminde, alanlar olusturulduktan sonra istenilen doz
dagilimi tedavi planlama bilgisayarina belirtilir ve bilgisayar demetlerdeki segmentlerin
yogunlugu hesaplayarak istenilene en yakin doz dagilimini meydana getirir (Hunt ve
Burman 2003). Bilgisayar yazilimi1 matematiksel optimizasyon teknikleri ile istenilene
en yakin doz dagilimmi elde etmeye g¢alisir. Hedef hacimin (PTV) komsulugunda
normal doku bulunuyorsa PTV iizerine yonlendirilen 1s1nin yogunlugunu artirip normal
dokuyu goren 1sinin yogunlunu azaltarak hedef hacimde istenilen doz dagilimini
olusturur. Bu, her vokselden (her bir pikselin temsil ettigi doku hacmi) gegen 1sinin
agirhiginin bilgisayar destegi ile en uygun sekilde ayarlanmasi ile saglanir.
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Sekil 2.44. Yogunluk ayarli bir demet ve demet yogunlugunun matrix’i
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Bir YART plan1 tasarlamak igin bir¢ok optimizasyon metodu kullanildigi gibi
yogunluk ayarli alanlar1 tedavi cihazinda uygulamak i¢in de birbirinden farkli yontemler
bulunmaktadir. Demet yogunlugunu degistirmek icin fiziksel kompansatorler
(diizenleyiciler) kullanilabilmesine ragmen tiretimleri zaman almakta ve kullanimi1 zor
olmaktadir (Purdy 1997). Bilgisayarla kontrolii miimkiin olan ¢ok yaprakli kolimatdrler
(CYK) yogunluk ayarl alanlarin uygulanabilmesini daha kolay hale getirmektedir.

2.6.2.1. Statik Cok Yaprakh Kolimator (CYK) Teknigi

YART’da kullanilan “Dur ve 1sinla” (“step-and-shoot”) teknigi geleneksel ¢cok alanli
1sinlama tekniginin basit bir uzantisidir. Bu yaklasimda bir dizi diizensiz sekilli ve
kismen ¢akisan, yogunlugu ayarlanmis segmentler st iiste getirilerek doz verilir. Doz
tamamlaninca 1smlama durur ve CYK’ler bir sonraki YART segmenti igin
pozisyonlanir. Bu islem tedavi alanindaki biitiin segmentler tamamlanincaya kadar
devam eder. Yogunluk haritasina gore olusturulan segmentlerin her biri farkli bi¢imlidir
ve doz agirliklar1 farklidir (Brady vd 2006).
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Sekil 2.45. Dur ve 1sinla tekniginin sematik gosterimi
2.6.2.2. Dinamik Cok Yaprakh Kolimator (CYK) Teknigi

“Kayan Pencere” olarak adlandirilan dinamik CYK tekniginde yogunluk ayari
hareket eden yapraklarin bireysel hiz degisimleri ile gerceklesir. Tedavi alaninda
1sinlama durmadan yapraklar hareket ederek segmentleri degistirir ve farkli yogunlukta
doz dagilimi meydana gelir. Yapraklar 1ginlama siiresince farkli hizlarda ardigik olarak
hareket ederler ve kullanilan algoritma tarafindan yapraklar arasi agiklik siiresi alanda
farkl aki siddetleri olusturacak sekilde ayarlanir (Brady vd 2006).
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Sekil 2.46. Kayan pencere tekniginin sematik gosterimi
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2.7. Nazofarenks Kanserinde Radyoterapinin Yeri
2.7.1. Nazofarenks Anatomisi

Bas-boyun bolgesinde yer alan nazofarenks; kafa tabaninin hemen altinda 've burunun
gerisinde yerlesim gosteren 14-15 cm® haciminde kiibik bir yapidir. Onde nazal

kavitenin arka kismui ile nazal septum, arkada farenks mukozasi ile sfenoid siniis ve altta
yumusak damakla komsudur.

Nazal kavite

Oral kavit ‘ /
e ‘ »/ = ClI vertabra

L

Sekil 2.47. Nazofarenksin Anatomik Yapisi
2.7.2. Nazofarenks Kanseri ve Tedavisi

Bag-boyun bolgesi olduk¢a karmagik bir bolge olup, anatomik olarak birbirine gok
yakin ve birbirinden farkli radyasyon yaniti olan bir¢ok yapidan olusmaktadir. Bas ve
boyun kanserleri tanimi igine dudak, oral kavite, paranazal siniisler, nazal kavite,
tukiiriik bezleri, nazofarenks, orofarenks, hipofarenks ve larenksin epitelyal malign
timorleri girmektedir. Nazofarenksin derin anotomik yerlesimi bu bdlgeye cerrahi
olarak ulasimi engellemektedir. Bu nedenle erken evre nazofarenks kanserleri icin
radyoterapi tek tedavi segenegidir ve basar1 oran1 gelismis tedavi teknikleri ile %90°1
gecmektedir (Ang ve Garden 2006). leri evre ya da lenfatik yayilima sahip nazofarenks
kanserlerinde ise es zamanli kemoterapi ve radyoterapi 6nerilmektedir (Brady vd 2008).
Nazofarenks kanserinin evrelendirilmesi Cizelge 2.3’de verilmektedir. Evrelendirme
timor boyutu (T), nodal yayilim (N) ve metastaz (M) (organ tutulumu) durumuna goére
TNM biciminde yapilmaktadir.
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2.7.3. Nazofarenks Radyoterapi Teknigi ve Dozu

Standart fraksiyon dozlariyla (180 veya 200 cGy/frks) radyoterapide GTV nin tedavi
dozu 66-72 Gy, ¢ikarilmis tiimor icin pozitif cerrahi sinira sahip ya da ekstrakapsiiler
yayilimli lenf nodlarina sahip ise tedavi dozu 63-66 Gy, timoriin tamamen ¢ikarildig
cerrahi sinirin negatif oldugu durumda tedavi dozu yaklasik olarak 60 Gy ve se¢ilmis
nodal bolgelerde mikroskopik yayilim varliginda 1sinlama igin hedeflenen tedavi dozu
50-55 Gy’dir.

Nazofarenks kanseri radyoterapisinde tedavi dozunu kisitlayan en 6nemli faktor, risk
altinda kalan komsu organlarin maksimum tolerans dozlaridir. Normal doku ve
organlarin tolerans dozlarinin asilmasi istenmemelidir. Minimum tolerans dozu
1s1nlanan doku veya organda 5 yil icerisinde %5 oraninda ge¢ radyasyon hasarina neden
olan doz (TDss) miktaridir ve doz limiti degerlerini belirlemektedir. Maksimum
tolerans dozu ise 5 yil i¢erisinde 1s1nlanan doku veya organda %50 oraninda yan etkilere
neden olan doz (TDsos) miktaridir. Nazofarenks kanseri tedavisinde risk altinda olan
organlarin doz limitleri doz hacim grafigi degerlendirmesiyle yapilmaktadir. Bu
organlar i¢in doz-hacim siirlamalar1 Cizelge 2.4’de verilmektedir (Duprez vd 2011).

Nazofarenks kanseri radyoterapisinde tedavi alani1 nazofarenksi, komsu parafaringeal
dokular1 1-2 ¢cm sinir ile tiim boyun lenfatiklerini kapsamaktadir. Standart alanlar arka
etmoidi, maksiler antrumun arka 1/3 kismimi ve nazal boslugu (orbita gerekmedikge
alinmaz) icermektedir.

Cizelge 2.4. Nazofarenks radyoterapisinde risk altindaki organlarin doz-hacim

sinirlamalari
Riskli Organ Doz-Hacim Simirlamalar:
Spinal Cord (PRV) Dsy < 45 Gy
\"’5{) < 5%
Bevin Sap1 (PRV) Dsp < 50 Gy
\’,h{) < S(!
Tukuriuk Bezleri Vag < 50%
Cene Kemigi Voo < 5%

Ds=Konturlanan hacmin %350’sinin aldi§1 doz miktari, PRV= Planlanan Riskli Orgn Hacmi ve
ilgili hacmin aldig1 dozlarin tanimlar1 V,;, Vs, Vo ve Vg icin swrasiyla 227 Gy, =50 Gy, =60 Gy ve

>70 Gy.
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Cizelge 2.3. Amerikan Birlesik Kanser Komitesi’ne (AJCC 2010) goére nazofarenks
kanseri i¢in TNM evrelemesi

Primer Tiimor

TX Primer timor degerlendirilemiyor
TO Primer tiim6r bulgusu yok
Tis Karsinoma in-situ
T1 Nazofarenkste sinirli timor
T2 Tlimor orofarinks ve/veya nazal kavitenin yumusak dokusuna yayilir
T2a Parafaringeal yayilim olmaksizin
T2b Parafaringeal yayilim mevcut
T3 Timor kemik yapilar1 ve/veya paranazal siniisleri tutar
T4 Timdriin intrakraniyal uzanimi ve/veya kraniyal sinir infratemporal cukur,

hipofarinks ya da orbita tutulumu mevcut

Boyun Lenf
Nodlary(Diigiimleri)

Nx Bolgesel lenf bezleri degerlendirilemiyor

NO Bolgesel lenf bezi metastazi yok

N1 Tek tarafli, en biiyiik cap1 6 cm’den kiiciik ya da esit, supraklavikuler ¢ukur
tizerinde lenf diigiimii ya da diigiimleri

N2 Iki tarafli, en biiyiik cap1 6 cm’den kiiciik ya da esit, supraklavikuler cukur
tizerinde lenf diigiimii ya da diigiimleri

N3

N3a 6 cm’den biiyiik lenf bezi
N3b Supraklavikuler ¢ukura uzanan lenf diigiimi
Metastazlar

Mx Uzak metastaz bulunamamis

MO Uzak metastaz yok

M1 Uzak metastaz mevcut

Evreler T1 NO MO
| T1-N1 MO, T2 NO-1 MO
1 T1-2 N2 MO, T3 NO-1 MO, T3 N2 MO

11 T4 NO-1-2 MO

IVA T1-2-3-4 N3 MO

VB T1-2-3-4 N1-2-3- M1

IvC
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Konvensiyonel Radyoterapi:

Bas-boyun kanserlerinin konvansiyonel radyoterapisinde genellikle sag ve sol iKi
lateral (yan) tedavi alan1 ve bir anterior (6n) supraklavikular alan (SCF)
kullanilmaktadir. Alan sekillendirmeleri kursun alasim blok  kullanmmi ile
saglanmaktadir.

Kargilikli paralel alanlar fraksiyon basma 2Gy dozla 46Gy’e kadar Co-60 veya
6MeV enerji ile 1sinlandiktan sonra, medulla spinalis korumasi yapilarak doz 50Gy’e
tamamlanir. Koruma yapilan arka boyun ise uygun enerji segimiyle elektronla her bir
lateral alandan 2Gy fraksiyon dozuyla 50Gy’e tamamlanir.

Sekil 2.48. Nazofarenks kanserinin konvansiyonel radyoterapisinde sag lateral alanin ve
anterior SCF alaninin simiilasyon filmleri

50Gy sonrast primer timoére 2cm’lik sinir vererek bu alanin dozu 70Gy’e kadar
cikarilir.

Lenf nodu tutulumu yoksa boyun dozu 50Gy’de birakilir.

Tutulumlu lenf nodu sayis1 <3 ise, tutulumlu lenf noduna ek doz (boost) verilerek
66Gy’e tamamlanir.

Tutulumlu lenf nodu sayis1 >6 ise, tutulumlu lenf noduna ek doz (boost) verilerek
70Gy’e tamamlanir.

On alan dozu (SCF alani) 46Gy’de kesilir.

Nazofareks kanserine adjuvan radyoterapi uygulanacak ise toplam doz 60Gy’dir
(Beyzadeogle vd 2008).
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Konformal Radyoterapi:

Konformal radyoterapi tekniginin gereksinimlerine gore, ICRU 50 ve 62 raporlarinda
tanimlanan tiimor ve riskli organ hacimleri {i¢ boyutlu goriintiiler esliginde
belirlenmekte ve bu hacimlere uygun sinirlar verilerek tedavi alan1 sekillendirmesi CYK
kullanimi ile yapilmaktadir (IAEA Teknik Belgeler N0:1588 2008). Bu teknikte yine
sag ve sol iki lateral ve bir anterior supraklavikular alan (SCF) diizenlemeleri
kullanilmaktadir. Tedavi masas: hareketinin tedavi planlama sistemlerinde de
dozimetrik a¢idan degerlendirilmesi olanagi ile alan birlesim noktalarindaki yiiksek
dozlar azaltilarak daha konform tedavi planlarinin yapilmasi miimkiin hale gelmistir.

Tedavi planinin hastaya 6zel li¢ boyutlu goriintiilerin kullanilmasi ile hazirlandig:
konformal radyoterapi tekniginde; subklinik hastaligi igeren bolgelere 25 fraksiyonda
50 Gy doz, boost dozu olarak da primer tiimore ve ilgili lenf nodlarina 8-10 fraksiyonda
16-20 Gy doz verilmektedir (Ang vd 2006).

Yogunluk Ayarh Radyoterapi:

Homojen doz yogunluguna sahip alanlar ile ve bu alanlarin az sayida kullanimi
geleneksel radyoterapi tekniklerinin  hedef hacimde istenen doz dagilimim
saglayamamas1 ve riskli yapilar1 korumakta yetersiz kalmasi homojen olmayan alanlarin
kullanilmasmi giindeme getirmistir. ilerleyen teknolojiyle homojen doz yogunluguna
sahip olmayan alan olusturulabilmesi, bu tiir alanlarin bir araya getirilerek gelismis
tedavi planlama sistemlerinde tedavi planlarinin diizenlenmesi ve bilgisayar kontrollii
CYK kullanilmasi ile daha konformal doz dagilimlar1 elde edilmekte ve riskli yapilarin
aldig1 radyasyon dozu kabul seviyesinde tutulabilmektedir (IAEA Teknik Belgeler
No0:1588 2008).

Bas-boyun kanseri radyoterapisinde genellikle 6 MV foton enerjisi kullanilarak
esdiizlemli (coplanar) vaya esdiizlemli olmayan (noncoplanar) 7-9 alanli YART planlar1
olusturulmaktadir (Sakthi vd 2006,Webster vd 2008, Kumar vd 2012, Gupta vd 2012).
YART teknigi ile primer timore ve ilgili lenf nodlarina 66-70 Gy doz ve subklinik
hastalig1 igeren riskli bolgelere 30-33 fraksiyonda 54-57,6 Gy doz verilmektedir (Ang vd
2006).

Radyoterapide planlanan tedavinin her giin ayni bicimde uygulanabilmesi ve tedavi
sirasinda  hasta hareketini en aza indirilmesi i¢in bas-boyun sabitleme araglart
kullanilmaktadir. Tedavi bolgesine gore farkli tasarimda bircok hasta sabitleme araci
bulunmaktadir. Ornegin; supine (sirtiistii) pozisyonda tedavisi planlanan bir bas-boyun
hastanin tedavi siiresince sabit kalmasi i¢in bas yastigi, 1sirma blogu sabitlemesi,
termoplastik maske vs. kullanilmaktadir (Perez vd 2008). Bu sabitleme araglari ile
tedavi planlama i¢in BT goriintiileri elde edilir ve planlama islemlerine bagslanir.
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Sekil 2.49. Bas-boyun kanseri hastalarinin sabitlemesinde kullanilan araglar. A: Plastik
bas yastigi, B: Isirma blogu sabitlemesi, C: Termoplastik maske

2.8. Yogunluk Ayarh Radyoterapide Tedavi Planlama Siireci
2.8.1. Hasta Sabitlemesi ve Bilgisayarh Tomografi (BT) Goriintiilerinin Alinmasi

YART tedavi planlama siireci hastanin tedavi pozisyonun ayarlanmasi ve bu
pozisyonda goriintiilerinin alinmasi ile baslamaktadir. Ik olarak hastanin, tedavi
stiresince kolay ve tekrar edilebilir sekilde masada yatig konumu ayarlanir. Gerektiginde
hastaya 6zel sabitleme araci segilir (6rnegin; termoplastik bas-boyun maskesi). Tedavi
pozisyonunu Dbelirleme ve sabitleme aracinin kurulmasi islemleri konvensiyonel
radyoterapi simiilatorlerinde yapilamakta fakat giliniimiizde yaygin olarak BT
cihazlarinda da bu iglem yapilmaktadir.

Hastanin pozisyonlandirilmasinda duvara monte edilmis lazerlerden faydalanilir ve
bu lazerler t¢ diizlemde (aksiyel, sagital ve koronal) yansiyarak izomerkezde
kesismektedir. Simiilatorde hasta hizalandinlir ve tiimoriin yaklagik merkezi
izomerkezde konumlandirilir. Lazerler ile hasta cildinin kesisim noktas1 simiilatorde
isaretlenir. Bu referans isaretler hastanin tedavi cihazindaki giinliik tedavisi esnasinda
hastay1 yeniden hizalandirmak i¢in kullanilmaktadir (Brady vd 2005, Brady vd 2006).

Simiilasyon islemleri BT cihazinda yapildiginda ise lazer koordinat sistemleri tedavi
edilen bolge i¢in uygun konuma getirilir.

BT goriintiisti alinacak tedavi bolgesi igin hazirlanmis olan protokole gore kesitler

alinir. BT c¢ekilirken hasta cildine veya maske tizerine yerlestirilen radyoopak
isaretleyiciler planlamada koordinatlarin belirlenmesi igin gereklidir.
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Sekil 2.50. A: Hastanin BT cihazinda termoplastik bas-boyun maskesi ile sabitlenmesi,
B: Lazerler ile hasta cildinin kesisim noktasinin isaretlenmesi

2.8.2. Hedef Hacim ve Kritik Yapilarin Belirlenmesi

Goriintilleme cihazlartyla elde edilen hasta gorintileri aktarim sistemleriyle
konturlama bilgisayarlarina gonderilir ve tedavi planlamasinda gerekli olan GTV, CTV,
PTV, riskli organ ve yapilar uygun yazilimlar ile konturlanir. Konturlama yazilimina
gore GTV, CTV ve PTV elle konturlanirken diger yapilar ise elle ya da otomatik olarak
konturlanabilmektedir. Viicut konturu, akcigerler ve kemik gibi yapilar otomatik olarak
konturlanabilmektedir. Otomatik konturlama yapilan yapilar, her BT kesitinde kontrol
edilmeli ve gerektiginde diizeltme yapilmalidir. Yeni teknolojide, gelistirilmig
bilgisayar algoritmalarinda otomatik ve yar1 otomatik konturlama modlar1 mevcuttur.
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Sekil 2.51. Bir BT kesitinde bas boyun kanseri hastasmm PTV ve riskli organlarinin
konturlar

2.8.3. YART Tedavi Planlamasi ve Optimizasyonu

Bag-boyun kanserinin YART tedavi planlama siirecinin bir sonraki asamasi tedavi
alanlariin sayisi, acilart ve uygulanacak 1sin enerjisinin se¢ilmesidir. Tedavi alanlari
icin uygun izomerkez belirlendikten sonra hem PTV hemde OAR’1 g6z 6niine alarak
uygun sinirlar ile TPS’de her agidaki alan i¢in segmentler olusturulur. Ornek olarak
Sekil 2.52°de goriildiigli gibi  80° gantri agisindaki alan igin 6 segment
yaratilabilmektedir.

Sekil 2.52. Bir bag-boyun tedavi planinda 80° gantri acisindaki alan i¢in TPS’nin
olusturdugu segmentler

Tedavi planim1 olusturan kisi tarafindan hedef hacim ve normal dokular ig¢in
maksimum, minimum, ortalama dozlar, limit hacimler ve dokularin planlamadaki
oncelikleri tedavi planlama bilgisayarina Dbelirtilir.  Bilgisayar —matematiksel
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optimizasyon teknikleri ile istenilene en yakin doz dagilimini elde etmeye ¢alisir ve
ongoriilen doz-hacim parametreleri ile bir doz-hacim histogrami1 (DVH) olusturur.
Ongorillen DVH dogrultusunda tedavi alanlarindaki segmentlerin  konumu ve
yogunluklar ile CYK konumlar1 degerlendirilir ve planin uygunlugu 2 boyutlu ve 3
boyutlu doz degerlendirmesi ile yapilir. Plan uygun bulunmazsa optimizasyon
programindaki degerler degistirilir, ek segmentler olusturulur veya CYK’lerin
konumlar1 degistirilerek yeniden optimizasyon programi ¢alistirilir. Olusan yeni tedavi
planinin uygunlugu degerlendirilir ve uygun tedavi planlamasi elde edilinceye kadar
islemler tekrarlanir. Tedavi planinin her bir alanindaki segmentler i¢in MU degerleri
sistem tarafindan atanmistir ve tedavi dozu bu MU degerlerine baghdir. Sistemin
uygulanabilir en diisiik MU degerleri igin bir sinirlamasi olabilir ve bu islem bir ¢ok
segmetin goz ardi edilmesine neden olabilir. YART planlarinin  karmasik
hesaplamalarinin yani sira planlarin MU’e bagli doz degeri tedavi planlarinin dogrudan
dogruya kalite kontrol zorunlulugunu agiklamaktadir.

2.9. Radyoterapide Kalite Giivencesi (QA)

Radyoterapi; medikal fizigin temellerini, radyobiyolojiyi, radyasyon giivenligini,
dozimetriyi, radyasyonla tedavi planlamasini, simiilasyonu ve radyasyonun diger tedavi
yontemleri ile etkilesimini anlamay1 gerektiren karmasik bir siirectir. Gelisen teknoloji
ile birlikte radyoterapi tedavisinin sonuglarinda tiimér kontrol olasiligi ve normal doku
komplikasyonu acisindan siirekli bir ilerleme saglanmaktadir. Ancak radyasyonla
tedavinin karmasikligi, radyoterapi zincirinin farkli asamalarinda ortaya ¢ikabilecek
belirsizliklere neden olmaktadir. Tedavinin planlanmasi ve gergeklestirilmesiyle ilgili
belirsizliklere ek olarak, tedavi siireci sirasinda insan hatalarini ve ekipmanla ilgili
problemleri igeren hatalarin meydana gelme olasiligi da bulunmaktadir. Bu nedenle
radyoterapi slirecinin her adiminda hatalar1 6nlemek ve hastalarin uygulanan tedaviyi en
dogru sekilde almalarin1 saglamak igin kalite kontrol (Quality Control, QC) ve kalite
giivence (Quality assurance, QA) programlarinin uygulanmasi gerekmektedir (IAEA
Teknik Belgeler N0:989 1997, Ishikura 2008).

Yukarida da belirtildigi gibi radyasyon tedavisi ¢esitli meslek gruplarinin katkisiyla
ve farkli teknolojik sistemlerin kullanilmasiyla karmagsik bir isleyis siirecine sahiptir.
Tedaviyi yliksek tiimor kontrolii (tumour control probability, TCP) ve saglam dokuya
en az zararla saglamak icin bu siirecin her adimi yiiksek diizeyde dogruluk
gerektirir. Calismalar toplam gerekli dogrulugun 1 standart sapmasinin %2,5-3,5
civarinda olmasini gostermektedir (Brahme 1984, Goitein 1983, Mijnheer vd. 1987).

Radyasyon tedavisine iligkin hatalar olagan dis1 degildir ve radyasyon tedavi hatalar
hafiften orta seviyeli hasar riski olarak tedavi seansi basina yaklasik % 0,15 kadardir
(Shafiq vd 2009, WHO 2008). Bir milyon tedavi seansinda ciddi hasar riski 50 ile 100
arasindadir (Munro 2007). Bu risk, ticari havacilikta ugak kalkisinin 6liimciil kazalarin
riskinden 80-170 kat daha biyiiktiir (bir milyon kalkis basmna 0,6) (ICAO 2011).
Ozellikle hatalar diisiik doz seviyede kalmaya neden olursa, siire¢ iginde birgok hata
fark edilememistir. Bu hatalar olumsuz etkilere neden olabilir (6rnegin, bolgesel
yenileme) (Ash ve Bates 1994).
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Son 10 yilda yeni teknolojinin hizli gelismesi ve olusmasi tedavinin daha konformal
bicimde, 6zgiin doz dagilimlarini yiiksek dogrulukla verilmesini saglamistir. Ancak,
tedavi planlama ve tedavinin artan karmasiklili§i nedeniyle ortamda olaylarin daha
yiikksek bir olasilikla olusmasma sebep olabilir (Huang vd 2005, WHO 2008).
Tedavilerin dogrulugunu arttirmada getirilen teknolojiler dogru kullanilmadiginda yeni
bir hata kaynag: gibi goziikebilir (Patton vd 2003).

Kalite glivence (QA) programlart modern radyoterapi uygulamalarinin ayrilmaz bir
bilesenidir (Podgorsak 2005, Saw vd 2008). Bunlar kazalar1 ve hatalarin olasiliklarini
azaltmaktadir; ayrica, meydana gelen hatalarin erken tespit edilme olasiligindaki artigla
kazalar hastalar i¢in azaltilir. Ancak, yeni teknolojilerin hizla uygulamaya
konulmasindan dolayi, mevcut kalite giivence programlarinin tedavi uygulamalarinin
hatalarina karsi yetersizligi veya etkin koruyuculugu olmadigi konusunda genel bir
endise vardir (Saw vd 2008).

Radyoterapi siirecinde hastaya 6zgii QA i¢in etkili fiziksel yontemler uluslar arasi

yayinlara ve raporlara dayanilarak asagidaki gibi siralanabilmektedir (DOH 2007, IAEA
2000, WHO 2008):

e Tedavi cihazi, tedavi planlama sistemi vs. cihaz ve sistemlerin kalite kontrolii
e Bilgi transferi dogrulamasi

e Bagimsiz monitor unit (MU) dogrulama

e Tedavi dncesi doz dlgiimleri

e Canli ortam (In vivo) dozimetrisi

e Siire¢c tamamlama testleri (End-to-end tests)

Kalite glivence (QA) uygulamasinin getirileri agagidaki gibi siralanabilir:

e Kalite giivenceligi (QA) tedavi planlamasi ve dozun verilmesinde hatalar
minumuma indirir. Bdylece remisyon oranlarini artirip komplikasyon ve
rekiirrens oranlarini azaltarak tedavi sonuglarini yiikseltir.

e Kalite giivenceligi; tam dozimetri daha {niform doz dagilimi ve tedavi
verilmesini saglamak suretiyle gerek bir iilkedeki gerekse uluslararasi boyuttaki
radyoterapi merkezlerinde elde edilen sonuglarin anlamhi bir sekilde
karsilastirmasina olanak verir.

e Yiiksek derecedeki bir miikemmeliyet ve siireklilik saglanmasinda bir

radyoterapi ekipmaninin {istiin performansindan tamamen yararlanmak miimkiin
degildir. Ama bu kalite giivenceligi ile saglanabilir.
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Radyoterapide tiimoriin lokalizasyonundan asil 1simnlamanin yapilmasina kadar
degisik asamalarda hatalar ve belirsizlikler s6z konusudur. Bunlarin her biri birbirinden
fakli kalite glivencesi gerektirir.

2.9.1. Tedavi Cihaz1, Tedavi Planlama Sistemi vs. Cihaz ve Sistemlerin Kalite
Kontrolii

Radyoterapi birimlerinde tedavi cihazlarinin kalite kontrolii biiylikk ©6nem
tagimaktadir. Teknolojinin bu cihazlara katkisiyla yeni tiirlerin iiretilmesi ve gelismesi
ek yeni karmasik kalite kontrol agamalarin1 da beraberinde getirmektedir. Radyoterapide
kullanilan cihazlarda kalite kontrol islemlerinin ii¢ ana baslkta yapilmasi on
goriilmektedir.

e Mekanik ve geometrik kalite kontrol
o Elektriksel kalite kontrol

e Dozimetrik kalite kontrol

2.9.2. Bilgi Transferi Dogrulamasi

Farkli medikal sistemlerinin birbirleri ile iletisim kurabilmesi ic¢in bilgi transfer
teknolojisinde uluslararast bir standart getirilmistir ve bu sistem tipta sayisal
goriintiileme ve iletisim (DICOM) olarak adlandirilmaktadir (NEMA 2011). Sayisal
medikal goriintiileme ve iletisim (DICOM), sistemler aras1 sayisal medikal goriintiilerin
transfer islemlerine olanak saglayan, hem iletisim protokollerini hem de dosya
bi¢cimlerini kapsar. Bu standart aym1 zamanda diger 06zel kullanimlar igin
genisletilmistir. Standardin genisletilmesindeki ilklerden biri olan ve DICOM-RT olarak
bilinen standart, radyoterapi uygulamalarinda kullanilmigtir (Law ve Liu 2009).
DICOM-RT, c¢esitli radyasyon onkolojisi sistemlerini entegre etmek i¢in yaklagimlar
gelistiren, kullanicilara ve pazarlamacilara yardimci olmayr amaglayan Radyasyon
Onkoloji Saglik Kurulusunun (Healthcare Enterprise in Radiation Oncology, IHE-RO)
ayrilmaz bir parcasidir (Abdel-Wahab vd 2010). DICOM-RT yaygin olarak kabul edilen
bilgi teknolojileri standardidir ve radyoterapi siiresince farkli sistemler arasindaki
iletisimde biiyiik rol oynamaktadir. DICOM-RT manuel veri girisine ¢ok fazla izin
vermeyen bir sistemdir. Manuel veri transferinin olmamasi veri biitiinliigiinii artirir
(Clark vd 2010). Ancak tedavi agsamalarinin bazi kisimlarinda bundan ka¢inmak zordur
ve bu durum hata riskinin artmasina neden olur (Cunningham vd 2010, Holmberg ve
McClean 2002).

2.9.3. Bagimsiz Monitor Unit (MU) Dogrulama

MU dogrulama, hastaya 6zgii QA isleminin merkezi bir pargasidir (Nyholm 2008,
Sellakumar vd 2011). ikincil bir bagimsiz MU kontrol sistemi rutin olarak kullanilsaydi
Betason Onkoloji Merkezi ve Jean Monnet Genel Hastanelerinde meydana gelenler gibi
bir¢ok radyoterapi kazalar1 onlenebilirdi (Stern vd 2011).Bagimsiz olarak girilen veriler,
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tedavinin karakterize edilmesi, hasta anatomisinden gelen geometrik veriler (6rnegin;
kaynak cilt mesafesi, SSD, derinlik ve radyolojik yol uzunlugu) ve hesaplama
algoritmalarmin uygulamalarin1 kullanir. Paylasilan veri girisinin kullanilmasi, hem
sistemleri etkileyen hata riskini artirir hem de hatalar tespit etmek zor olur.

Faktor tabanli modellerden Monte Carlo similasyonuna kadar cesitli hesaplama
yontemleri MU dogrulama amaciyla onerilmistir (Dutreix vd 1997, Kung vd 2000,
Nyholm vd 2006, Pisaturo vd 2009).

2.9.4. Tedavi Oncesi Doz Ol¢iimleri

Tedavilerin dogrulugu i¢in doz hesabinda kullanilan parametrelerin hassas bir sekilde
Olclilmesine ek olarak isimmlanan alan ve verilen doz icin cesitli yontemlerle kalite
kontrol testlerinin yapilmasi gerekmektedir. YART planlama sonrasina o6zgii kalite
kontroliinde doz ve konum yaklagimi vardir.

YART 1 gelisinden bu yana, tedavi oncesi rutin olarak tedavi planinin hastaya 6zgii
kalite kontrolii Onerilmistir fakat doz Ol¢lim yoOntemi ve teknigi konusunda halen
gelismeler izlenmektedir (Nelms 2011).

Tedavi planin kalite kontrolii YART planinda uygulanan aciya bagli veya uygulanan
acidan bagimsiz yontemlerle yapilabilmektedir. Her bir yontem i¢in kullanilan arag ve
gerecler farklilik gostermekle beraber temel amac¢ noktasal ve diizlemsel dozimetriye
dayanmaktadir.

2.9.4.1. Noktasal ve Diizlemsel Dozimetri

Nokta dozimetrisi alana iligkin yOntem olarak adlandirabilmektedir. Bu
yontemlerden birisinde acidan bagimsiz olarak tedavi alani ayr1 ayr1 ya da tiim alanlar
gantry 0°°de TPS’de dogrulama fantomuna aktarilir ve doz hesaplamasi yapilir. Tiim
tedavi parametreleri gantri agist disinda gercek planla aynidir. Sadece dogrulama
sirasinda plandaki tiim alanlar gantri agisi 0%de iken 1sinlanarak dogrulama iglemi
yapilir. Bu yontemde alanlar tiim olarak birlikte 1sinlanabildigi gibi tek tek de
1sinlanabileceginden, Ol¢iilen ve hesaplanan doz dagilimi arasinda fark olursa farkin
hangi alandan kaynaklandig1 ve nedeni kolayca bulunabilir. Doz 6l¢limiinde dozimetre
151n gelis acisina dik yerlestirildiginden agiya bagimli olan yontemindekine gore daha az
dozimetrik problemle karsilasilir. Olgiim setinin hazirlanmasi ve set-up daha kolay olup
daha az siire alir.

YART planlarinda doz akisini her bir agida goérebilmek icin iki boyutta bagil doz
bilgisine gerek duyulmaktadir. Nokta doz Olgiimiinde geometrik konum ve dozun
korelasyonu basittir. Bunun aksine diizlemsel dozimetride kullanilan iki boyutlu 6l¢iim
yapan dozimetrilere kullanilmaktadir. Bu ara¢ ve gerecler farklilik géstermekle beraber,
bunlarin degerlendirilmesi belirli bir bilgi ve deneyim gerektirmektedir. TPS’de olusan
planlamalar dogrulama fantomuna agidan bagimsiz ya da bagimli durumdaki degerleri
verebilmektedir. Diizlemsel radyasyon Oolgiimiinde radyografik veya radyokromik
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filmler, elektronik goriintiileme cihazlar, iki boyutlu dizilisi olan iyon odalar1 veya yar1
iletken dedektorler kullanilmaktadir. Olgiilen ve tedavi planlama bilgisayariyla
hesaplanan iki boyutlu doz dagilimlar arasindaki uyumu belirleyip degerlendirebilecek
0zel dogrulama yazilim programlarina gereksinim vardir. Standart degerlendirme
programlar1 sogrulan ve bagil izodoz ve profilleri kapsamaktadir. Halbuki YART iki
boyutlu doz dagilimlarinin degerlendirilmesi i¢in daha kapsamli yazilim programlari
gerekmektedir. Bazi aragtirmacilar tarafindan bu durum arastirilmis ve 1998°de Low ve
arkadaglari, 2003’te ise yine Low ve Dempsy tarafindan ilk kez halen YART ta en sik
kullanilan dogrulama yazilim programi olan gamma faktér degerlendirme yontemini
(gamma indeks metodu) ileri siirilmiistiir.

2.9.4.2. Gama Faktor Degerlendirmesi

Gama indeks metodu ile, uygulanan ve TPS’de hesaplanan tedavi planma ait 2
boyutlu konum-doz akisinin yani sira konum-doz degeri farkliliklari gama faktor
degerlendirmesiyle yapilir.

2.10. Canh Ortam (in vivo) Dozimetri ve Araclari

Canli ortam dozimetri, radyoterapi goren bir hastaya verilen dozu tespit etmede en
direkt yontemdir. Canli ortam dozimetri ile tanimlanan ve uygulanan dozlarin
karsilagtirilmasi1 saglanir, boylece port film goriintiilleme ve ¢ift kontrol hesaplama
yontemlerine katkida bulunarak radyoterapide kalite giivence diizeyini yiikseltir.

Canli ortam dozimetrisinde en sik kullanilan araclar termoliiminesans dozimetre
(TLD) ve yar iletken dozimetrelerdir. insan benzeri fantomlarda bu araclarin yani sira
iyon odalari, film gibi gesitli doz Ol¢iim araglart da canli ortam doz Ol¢iim
modellemeleri i¢in kullanilmaktadir. Canli ortam dozimetrisinde kullanilacak olan her
bir yontemin kolay uygulanabilir, giivenilir ve tekrarlanabilir olmas1 istenir (AAPM
Rapor No:87 2005). Bu nedenle hangi calismada hangi yontemin kullanilabilir
oldugunun bilinmesi ¢ok Onemlidir. Secilecek dozimetri sisteminin doz yanitinin
enerjiden, doz hizindan, dozdan ve sicakliktan bagimsiz olmasi istenir. TLD’ler birgok

faktorden bagimsiz olduklarindan en uygun canli ortam dozimetri yontemi olarak kabul
edilirler (ESTRO 2006).

Farkli amaglara yonelik olarak, cilt veya giris, ¢ikis ve viicut bosluklarinda canlt
ortam dozimetrisi yapilir.

e Giris/ Cikis dozu:

Giris Dozu Olciimii: Verim kontrolii, hasta set-up dogrulugu ve tedavi siiresinin
denetimi amaciyla kullanilir.

Cikis Dozu Olgiimii: Doz hesabinda kullanilan algoritma, 1sinlanan bolgede

inhomojenitenin sekli, biyiikliigii ve yogunlugunun doz hesaplamasina etkisi
denetlenebilir. Ayrica giris ve ¢ikis doz Olgiimlerinden timor dozunu veya orta hat
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dozunu hesaplama yontemleri vardir. Farkli yollarla orta hat doz hesapla yontemlerin
verilen dozun ¢ok dogru bigimde belirlenmesi gereken durumlarda deneysel ve verilen
orta hat dozlar1 karsilastirilmalidir.

e Cilt dozu:

Cilt dozu, cildin belirlenen herhangi bir noktasindaki yumusak dokuda sogrulan
dozdur. Yiiksek enerjili fotonlarla yapilan tedavi sirasinda, yiizeye gonderilen fotonlarin
enerjisi ne kadar yliksekse, ilk dokuya girig sirasinda etkilesim olasiligi o kadar az
olacaktir. Bu sebeple *°Co enerjisinden (Eotl.25 MeV) yiiksek X-1smni enerjilerine
dogru gidildik¢e yiizey dozu azalmaktadir. Yiizey dozu, cilt yiizeyinde fotonlar
etkilesime girdikten sonra olusan elektronlarin enerjilerine bagl penetrasyon mesafeleri
boyunca ylizey ve ylizeyin hemen altinda biraktigi dozdur (ESTRO 2001, Podgorsak
2003, Klein 2003, Khan 2003, Hende 2005).

Cilt dozu olusumu; Megavoltaj foton 1ginlarinda yiizey dozu genel olarak maksimum
doz derinliginde olugsan dozdan daha azdir. Radyasyon sogurmasi ¢ogunlukla compton
etkilesimi ile olmaktadir. Bu etkilesme sonucunda, yiiksek enerjili foton demeti kinetik
enerjinin bir kismin1 ortamdaki elektrona vererek o elektronu harekete gegirir ve doku
icinde ileri dogru hareketli olan elektronlar yine doku tarafindan sogurulurlar. Boylece
birinci derecede fotonlarla dokuya gelen enerji ikincil elektronlarla dokuda dagitilmis
olur. Yiizeyde olusan ikincil elektronlar yiizey dozunu belirler (Khan 2003, Ravikumar
ve Ravichandran 2000).

Cilt doz Olglimiinde kullanilan aletler termoliiminesans (TL) detektdrii veya yart
iletken detektor canli ortam dozimetri yontemi i¢in uygun bir materyaldir.

e Bosluk dozu:

Megavoltaj foton dozimetrisindeki hava bosluklarinin en o6nemli etkisi, bosluk
yiizeyinde elektronik dengedeki diisiislerdir. Boslugun oniinde veya arkasindaki doz,
beklenenden oldukga diisiik olabilir. Bu diislis nedeniyle bosluk arkasinda bir build-up
meydana gelir. Dozdaki en belirgin azalma, biiyiik bosluklar (derinlik 4cm) ve kiigiik
alan boyutlarinda (4x4cm?) boslugun hemen arkasindaki yiizeyde meydana gelir.
Ornegin; iist solunum yollar1 arkasindaki lezyonlarm %Co ile 1smnlamalarinda,
4x4cm*’den daha kiiciik alan boyutlar i¢in doz diisiisiiniin %10’dan daha kiiciik, yiiksek
enerjili radyasyonlarda ise doz diisiisiiniin daha biiyiik olacagi ongoriilmiistiir (Khan
2003).

Viicut bosluklarinin ve organ dozlarin 6l¢iimii i¢in kullanilan canli ortam dozimetri
yontemi en yaygin kullanilan tekniktir (Ornegin; nazal kavite).
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2.10.1. Termoliiminesans Dozimetre (TLD)
TLD uygulama alanlari;
1. Radyoterapi uygulamalarinda

e (Canli ortam dozimetrisinde (giris dozu, ¢ikis dozu, kavite i¢i sogrulan doz
Olctimleri, brakiterapi vs )

e Rando fantomda kritik organ dozunu belirlemede

e Tiim viicut 1s1nlamasi esnasinda doz dl¢timlerinde

2. Bilgisayarli tomografi gibi goriintiileme cihazlarin kalite kontrol dl¢timlerinde
3. Radyodiagnostik hasta dozu uygulamalarin kontrollerinde

4. Kisisel radyasyon korunmasinda kullanilir.

2.10.2. Yaniletken Dozimetre

Son yillarda yari iletken detektorlerin 6nemi ve kullanim alanlar1 daha da artmustir.
Yari iletken detektorler:

e Niikleer tip

e X-151n1 goriintiileme

Cevresel uyart

Niikleer koruma

Radyoterapi

e Canli ortam dozimetrisinde (giris dozu, ¢ikis dozu, kavite i¢i sogrulan
doz dlgtimleri, brakiterapi vs)

e Rando fantomda kritik organ dozunu belirlemede
e Tiim viicut 1s1nlamasi esnasinda doz dlgiimlerinde

e Temel dozimetri verilerin elde edilmesinde kullanilir.
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2.11. Hastada Canh Ortam ( in vivo) Dozimetri Kontrolleri

Canli ortam dozimetride kullanilacak olan yontemin ve arag¢ gereclerinin dogrulugunu
kontrol etmek i¢in dnceden yapilmasi gereken bazi ¢aligmalar vardir. Kullanilacak olan
dozimetri yontemini insan benzeri bir yapi1 (Rando fantom) {izerinde uygulanmasi
tasarlanir. Kullanilacak yeni tedavi teknikler ve yeni dozimetre arag-gereglerin
uygulanabilirligi konusunda 6n caligmalar ve kontroller yapilmaktadir. Kullanilan
dozimetrelerin kalibrasyonu ilgili tedavi enerjisinde, organ veya yap1 i¢in konum tespiti,
beklenen doz aralig1 gibi 6n calismay1 gerektirir. Bu islemleri saglandiktan sonra canli
ortam dozimetrisi i¢in en uygun yontemin uygulanabilirligi konusunda karar verilir.
Canli ortam dozimetrisini hastaya uygulamadan once sorgulanan bir tedavi planin
dogrulamasint seg¢ilmis olan canli ortam teknigiyle Rando fantomda kontroliiniin
yapilmasi gerekmektedir. Boylece canli ortam dozimetri teknigini tedavi dozu, risk
altindaki organ dozlar1 vs. dozlar1 konusunda 6l¢iim degerlerin sapmasini hasta tedavisi
icin bir 6n hata oranini ortaya koyar.
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3. MATERYAL ve METOT
3.1. Materyal
3.1.1. GE LightSpeed™ RT Bilgisayarli Tomografi ve Sabitleme Araclari
Rando fantomun BT goriintiilerinin elde edilmesi icin GE LightSpeed™ RT

Bilgisayarli Tomografi cithaz1 kullanilmistir. Cok kesitli goriintiileme 6zelligine ve 80
cm gantri genisligine sahiptir.

Sekil 3.1. GE LightSpeed™ RT Marka Bilgisayarli Tomografi Cihazi

Rando Fantom’u sabitlemek i¢in uygun plastik bas yastigi ve termoplastik maske
kullanilmistir.

3.1.2. Elekta Precise Tedavi Planlama Sistemi

YART planinin olusturulmasinda Elekta marka Precise model 2.15 versiyon, Elekta
Synergy Platform lineer hizlandirict cihazinin tedavi planlama sistemi kullanilmustir.
TPS Linux isletim sistemi ile ¢alismaktadir. Network sistemi olarak IMPACT sistemini
kullanmakta DICOM RT uyumu sayesinde bilgi aligverisi yapabilmektedir. Yazilim,
kullanicinin sisteme goriintii tarayicilarindan hasta verisini girmeyi, bu veriyi kullanarak
radyasyonla tedavi plan1 olusturmayr ve hastanin tedavisi i¢in  planin
degerlendirilmesini saglar.
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Precise planlama sistemi doz hesaplamalarinda fotonlar i¢in “Full Area Integration”
algoritmasini, elektronlar i¢in “Hogstrom’s Pencil Beam” algoritmasini, YART i¢in ise
“aperture based inverse planning” algoritmasini kullanmaktadir.

3.1.3. Theratron 1000E *°Co Cihaz1

TLD’lerin kalibrasyon ve gruplamasinda bilinen doz isinlamalar1 i¢in Theratron
marka, 1000E model ®°Co cihazinda 6n ¢alisma yapilmistir.

3.1.4. Elekta Platform Lineer Hizlandirica1 Cihazi

Bu c¢alismada Elekta marka Platform model lineer hizlandiric1 cihazi kullanilmustir.
YART plan1 6MV foton enerjisi kullanilarak hazirlanmistir. Cihaz 6 MV ve 18 MV
degerinde iki foton; 6, 10, 12, 15 ve 20 MeV degerinde bes farkli elektron enerjili olup
40 ¢ift ¢ok yaprakli kolimator (CYK) sistemine sahiptir. CYK sistemi sayesinde koruma
bloklarina  ihtiyag  duyulmadan tiimor sekline uygun geometrik alanlar
olusturulabilmektedir. Kaynakdan yiizeye 100cm mesafede agilabilen alan boyutlar1 en
az 05x0,5 cm? en cok 40x40 cm? dir. Izomerkezde yapraklarin izdiisiimiine
bakildiginda bir yapragin genisligi 1 cm’dir. Cihaz kafasi iginde yer alan yaprak
kolimatorlerin kalinligi 75 mm, CYK’ler arasindaki sizinttyr azaltma gorevi goren X
diyaframlarinin  kalinligin 30 mm, Y kolimatorlerinin kalinligi ise 78 mm’dir.
Yapraklarin merkezi eksenden karsi tarafa gecme mesafesi 12,5 cm’dir. Yapraklarin
hareketi, herbir yapraga ait birbirinden bagimsiz motorlar tarafindan yapilir. Bu cihaz
hem konformal radyoterapi hem de yogunluk ayarli radyoterapi (YART) teknigi i¢in
donanimhdir. Elektronik portal goriintiileme (EPG) sistemi ile port kontrolii elektronik
ortamda yapilmaktadir. Cihaz motorize kama filtreye (wedge) sahiptir. Karbon fiber
masasi sayesinde tedavi tiim agilar i¢cin uygun hale gelmektedir.

e TLD’lerin doz cevabini degerlendirmek icin 6MV foton enerjisinde yeniden
gruplama ve kalibrasyon islemleri,

e Yarn iletkenlerin kalibrasyon islemleri,
e ki boyutlu doz kontrol sisteminin kalibrasyon islemi,
e Nazofarenks kanseri i¢in hazirlanan YART tedavi planinin uygulamas,

e (Canli ortam dozimetri islemleri bu lineer hizlandirici cihazinin 6MV foton
enerjisinde yapilmustir.
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Sekil 3.2. Elekta Marka Platform Lineer Hizlandiric1 Cihazi
3.1.5. IBA Iyon Odasi ve Elektrometre

Tedavi planinin kalite kontrolii asamasinda IBA marka FC65P model iyon odasi ve
DOSE 1 model elektrometre kullanilmaistir.

Sekil 3.3. IBA marka FC65P model iyon odasi ve DOSE 1 model elektrometre

Elektrometre olgtimleri doz, doz hizi, ortalama doz hizi, yiik, akim ve MU (monitor
unit) basina doz cinsinden okuyabilmektedir. Sayisal 6l¢iim degerleri ekranda tablo ya
da grafik olarak da goriintiilenebilmektedir. Elektrometre sogrulan doz oOl¢iimlerinde
iyon odasinin yani sira yariletken dedektorler ve dimond dedektorlerle de
kullanilabilmektedir.
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Kullanilan iyon odas1 radyoterapide foton ve elektron dozimetresinde kullanilmasinin
yani sira su veya su esdegeri katt fantomda ve uygun build-up baslik ile havada
sogrulmus doz Sl¢iimlerinde de kullanilabilmektedir. Iyon odalar1 kullanim amaglarina
gore degisik hacimlere sahiptirler. Calismada kullandigimiz iyon odasinin &zellikleri
Cizelge 3.1.’de verilmektedir.

Cizelge 3.1. FC65P tipi iyon odasi1 teknik 6zellikleri

Hava hacmi (cm®) 0,65
Silindir uzunlugu (mm) 23,1
Silindir ¢ap1 (mm) 6,2
I¢ elektrod ¢api(mm) 1
Duvar kalinligi(mm) 0,4
I¢ elektrod yapist Alimiinyum

3.1.6. RW3 ve Rando Fantom

Dozimetrik olgimlerde kat1 fantom, su fantomu ve insan esdegeri olan fantomlar
kullanilmaktadir. Bu ¢alismada kat1 su fantomu ve Rando fantom kullanilmistir.

e Kati Su Fantomu

Tedavi planmin kalite kontrolii ve TLD’lerin kalibrasyonu ve gruplanmasi
asamalarinda farkli kalinliklarda PTW marka su esdegeri RW3 model kati fantom
kullanilmistir. Kiitle yogunlugu 1.045 g/cm3 olan RW3 kat1 su fantomu, dogal suya ¢ok
benzerdir. Beyaz polystrenden, 30x30 cm? ve 40x40 cm? boyutlarinda ve 1, 2, 5 ve 10
mm kalinliklarinda plakalar seklindedir. Yiiksek enerjili foton ve elektron dozimetresine
uygundur. Kullanilan iyon odalarina gore uygun delik igeren adaptor plaka ile derin doz
Ol¢timlerinin kat1 fantom igerisinde yapilabilmesine olanak tanimaktadir.
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Sekil 3.4. RW3 kat1 su fantomlar1 ve adaptor plakalar

e Rando Fantom

BT ¢ekimleri, TLD ve yariiletken Glglimleri i¢in Rando fantom kullanildi. Kadin
modelindeki fantom 155 cm boyunda, 50 kg agirligindadir (Sekil 3.5).

Organ (kemik, akciger) ve doku esdegeri malzemeden iiretilen fantomun 6zellikleri
International Commission on Radiation Units and Measurements (ICRU) Rapor No:44
ile belirlenen standartlara uygundur. Akciger yogunlugu 0,30 g/cm3’di'1r ve akcigerler
dogal gogiis kafesinin hatlarin1 uygun kaliptadir. Kemik yapisi gercek kemikten
olusmaktadir.

Rando fantom 2,5 cm kalinliginda 32 kesitten olusmaktadir. Her bir kesitte i¢indeki
tipalar ¢ikarildiginda TLD yerlestirmeye elverigli hale gelen delikler bulunmaktadir.
Bas-boyun i¢in canli ortam dozimetri ¢alismalarinda TLD ve yari iletkenler ile doz
Ol¢limlerinde rando fantom kullanilda.
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Sekil 3.5. Rando Fantom
3.1.7. IBA MatriXX iki Boyutlu Doz Kontrol Sistemi

Calismada tedavi planinin kalite kontrolii asamasinda 6MV foton enerjisi ile
kalibrasyon islemi yapilmis olan IBA marka MatriXX model cihaz iki boyutlu iyon
odas1 diizenegi olarak kullanilmistir. Cihaz 1020 adet iyon odasindan olusmaktadir.
Detektorler iistiinde 3,3 mm su esdegeri malzeme mevcuttur. Aktif 1sinlama alan1 24x24
cm? dir. Iyon odalarinin merkezi arasi uzaklik 7,62 mm, her birinin hacmi 0,08 cm® diir.
Etkin Ol¢im noktast yiizeyden 3 mm asagidadir. Cihaz yazilimi ile tedavi planlama
sittminde hesaplanan doz dagilimlart  MatriXX ile Olglilen dagilimlarla
karsilastirilabilir. Kargilastirmalar renklendirme skalasi sayesinde hem gozle goriilebilir
hem de gama fonksiyonu ile matematiksel olarak degerlendirilebilir. Iki boyutlu izodoz
dagilimlar1 ve bir boyutlu profil egrilerini elde edilebilen cihaz Sekil 3.6.’da
gortilmektedir. MatriXX cihazinin teknik 6zellikleri Cizelge 3.2.’de verilmistir.
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Sekil 3.6. IBA marka ’'mRT MatriXX

Cizelge 3.2. MatriXX cihazinin teknik 6zellikleri

Sensor tipi Paralel plakali iyon odasi
Sensor sayisi 1020
Dizilim 32cm x 32 cm
Tek bir iyon odasi ¢ap1 4,5mm
Tek bir iyon odas1 hava hacmi 0,08 cm®
Iyon odalar1 merkezi aras1 uzaklik 7,62 mm
Etkin 6l¢lim noktasi Yiizeyden 3 mm asagi

3.1.8. RADOS 2000RT Sistemi ve LiF-100 TLD

Canli ortam doz 6lgiimleri i¢in kullanilan TLD dozimetreler 4,5 mm ¢apinda, 0,9 mm
kalinliginda, = % 3 sinirlar i¢inde hassasliga sahip disk seklinde Lityum floriir (LiF:
Mg, Ti) termoliiminesans fosforlardir (MTS-N Poland) (www.tld.com.pl/tld/mts.html).

71


http://www.tld.com.pl/tld/mts.html

LiF-100 TLD kristallerini grup seklinde 1sinlamak veya saklamak i¢in 6zel olarak
tasarlanan 1sinlama tepsisi kullanilir (Sekil 3.7a). Isinlanan TLD kristallerinin tim

yerlestirme islemlerinde vakumlu cimbiz kullanilir (Sekil 3.7Db).

TLD lerin 1s1ma verilerini elde etmek igin RADOS RE-2000RT (RadRro Int. GmbH
Germany) otomatik okuyucu sistemi kullanildi. Sistem bir defada 20 kaset igcinde 80
adet TLD nin okumasini yapabilir (Sekil 3.7¢). Okuyucu sistem TLD 1sitmasini Nitrojen

gazi ile yapar.

~ N
I

o
@
.
C
o
{2
L

Sekil 3.7. A:TLD firin tepsisi, TLD ve kaset B:TLD lerin metal tepsiye yerlestirilmesi
C:RADOS 2000 TLD okuyucu D:PTW-TLDO Termoliimiinesans dozimetre

firmi

TLD okuyucu, 5 bar N, akist ile (1300-1700 sensor degeri) 300 °C ye kadar isitilarak
pre heat 2sn ile post heat 2 sn olacak sekilde 15 saniye siireyle sayim degerlerini alir.

RADOS 2000RT TLD okuma cihaz1 bilgisayar ilizerine yiikli RADOS TLD Server

yazilimi ile birlikte ¢caligmaktadir. Cihazdan elde edilen veriler foton sayimi olarak kayit
edilir. Okuma sirasinda izlenen parlayis egrileri sistemde kayit edilir.
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TLD igin 0zel olarak iiretilmis, programlanabilir mikroislemci ile kontrol edilen iki
farkli 1sitma programina sahip PTW marka, TLDO model (PTW Freiburg GmbH ) firin
kullanilmustir (Sekil 3.7d). 1. programda isinlama Oncesi kullanilan 400 °C ye kadar
1sitma ve sogutma asamalari, 2. programda isinlama sonrasinda TLDler okuyucu
tarafindan okunmadan 6nce 100 °C ye kadar 6n 1sitma asamalar1 mevcuttur (Sekil 3.7).
Sicaklik kontrollii sicak hava akimi iireten programlanmis bir 1sitma elemani igeren
firinda dahili fan sayesinde sicak havanin esit dagilmasi saglanir. TL malzeme firina
paslanmaz celik tepsiler ile konulur (Sekil 3.7a) (ww.ptw.de/tldo_anneling_oven.html).

Birinci Program: Sifirlama (anneling)
1. Baslangic

2. 400 °C ye kadar 1sitma

3. 400 °C de 1 saat tutma

4. 100 °C ye sogutma

5.100 °C de 2 saat tutma

6. Oda sicakligina sogutma

7. Program sonu

Ikinci Program: Okuma &ncesi 1sitma (Pre read heating)

1. Baslangi¢

2. 100 °C ye 1sitma

3. 100 °C de 10 dakika tutma

4. Oda sicakligina sogutma

5. Program sonu
TLD kristalleri 6zel kodlu firinlama tepsisine konularak firmlanir.
3.1.9. IBA Canli Ortam Diyot Dozimetre Sistemi

Canli ortam dozimetri 6lglimleri i¢in kullanilan yariiletken diyot IBA marka IDF-thin
model dedektordiir. 4-16 MV enerji araliginda intrakaviter brakiterapi veya teleterapi

eksternal demet uygulamalarinda kullanilmakta, 5SMV ve 15MV foton enerjilerde diyot
hassasiyetindeki diisiis 250 Gy’den sonra sirastyla <%1ve %1,2’dir.
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Sekil 3.8. A: IBA marka IDF-thin model dedektor B: Dedektoriin yon bagimlilig

Kullanilan dedektor tek diyottan olusmakta, ¢apt 3 mm ve uzunlugu 450 mm olan n
tipi bir dozimetredir. Dedektoriin yon bagimliligit 5MV foton enerjisi igin a diizleminde
(radyal) £180° iginde %3’den kiigiik ve b diizleminde (aksiyal) ise £30° iginde %5’den
kiigtiktiir.

Yart iletken diyotla birlikte elektrometre ve bilgisayar yazilimi bu dozimetre
sistemini olusturur. Elektrometre 12 kanalli olup ayni1 anda 12 diyottan Ol¢iim

alinabilmekte, ancak c¢alismada 1 adet diyot kullanildigi i¢in 1 kanal ile &lgiim
alinmistir. Sistemin ‘ In Vidos’ yazilimu ile 6l¢limler alinip takip edilebilmektedir.

3.2. Metot
3.2.1. Rando Fantomun Simiilasyonu
3.2.1.1. Sabitleme

Rando fantomun bag-boyun boliimiinii desteklemek igin plastik bas yastigi ve
termoplastikten yapilmis maske kullanip fantom BT cihaz masasina sabitlenmistir.

3.2.1.2. Bilgisayarh Tomografi Cekimi
Tedavi planlama sistemi igin gerekli olan Rando fantomun bas-boyun bolimiiniin
kesitleri BT cihazi kullanilarak elde edildi. Calismada Rando fantomun 2,5 cm’lik 1-20

numarali kesitleri kullanildi. Sekil 3.9’de goriildiigii gibi Rando fantom supine
pozisyonunda iken, BT i¢in tarama bolgesi 2,5 mm araliklarla gortintiilenmistir.
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Sekil 3.9. A:Rando fantomun supin pozisyonda BT ¢ekimi, B:Rando fantomun BT’de
tarama bolgesi goriintiisii

3.2.2. BT Gorintilerinin Konturlanmasi

Rando fantomun BT’den elde edilen aksiyal kesit goriintiileri aktarim sistemleri ile
konturlama bilgisayarina gonderilip fantomun cilt konturu ¢izildi. Rando fantomun BT
goriintiilerinde goriilemeyen yap1 ve organlarin (spinal cord, beyin sap1, parotis ve lens
gibi) olusturabilmesi gerekir. Rando fantomun kemik yapisi referans alinarak, klinige
nazofarenks kanseri (NFK) tanisi ile bagvuran hastalar arasindan anatomik olgiileri
Rando fantoma en yakin olan bir bayan hasta segildi. Fiizyon yontemi ile hastanin yap1
ve organ konturlari ile hedef hacimler Rando fantomun BT Kkesitlerine aktarildi. Yap1 ve
organ konturlar: ile hedef hacimleri igceren Rando fantomun kesitsel goriintiileri TPS’e
gonderildi.

3.2.3. Bilgisayarh Tedavi Planlamasi

Rando fantomun BT de ¢ekilerek TPS’e aktarilan goriintiileri iizerinde spinal cord,
beyin sapi, nazal kavite, parotis, mandibula, géz kiiresi, lens, optik sinir, kiazma ve
koklea gibi yap1 ve organ konturlari ile hedef hacimlerin (PTV) degerlendirilmesi
radyasyon onkologu tarafindan yapildu.

Tedavisi model alinan nazofareks kanseri hastasinin YART tedavi plani ii¢ fazdan
olusmakta olup ama¢ PTV50, PTV60 ve PTV70 hedef hacimlerinin tedavi sonunda
sirastyla 50 Gy, 60 Gy ve 70 Gy doz almalarin1 saglamaktir. Bu c¢aligmada da
olusturulan YART planinin L. fazi i¢in 50 Gy doz verilmek istenen hacim (PTV50), II.
faz1 i¢in 10Gy doz verilmek istenen hacim (PTV60) ve IIl. Fazi icin 10 Gy doz
verilmek istenen hacim (PTV70) hedef hacimler olarak tanimlandi.
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Sol lens

Sekil 3.10. Rando fantomun bir BT aksiyal goriintiisinde PTV50 ve riskli yapilarin
konturlar

TPS’de PTV50, PTV60 ve PTV70’e yonelik dokuz ag1 ile (200°, 240°, 280°, 320°,
0°, 40°, 80°, 120° ve 160°) lineer hizlandirici cihazinin 6MV foton enerjisi kullanilarak
herbir PTV igin ti¢ adet YART tedavi plan1 yaratildi. Herbir faz i¢in ilgili PTV’ye
0,7cm sinir ile alanlar (9 alan) tanimlandi. PTV ve riskli organlar dikkate alinarak
uygun sinirlar ile ( 6rnegin; (PTV+0,7cm)-(spinal cord+0,4cm) ) ilk segmentler TPS
tarafindan olusturuldu. Herbir faz i¢cin YART planinin dozu ve fraksiyon sayisi sirastyla
I. fazda 50 Gy ve 25 fraksiyon, Il. fazda 10 Gy ve 5 fraksiyon ve Ill. fazda 10 Gy ve 5
fraksiyon olusturulan planlar igin sisteme girildi. TPS’e tanimlanan hedef hacim ve
normal dokular i¢in maksimum, minimum, ortalama dozlar, limit hacimler ve dokularin
planlamadaki oncelikleri (priority) yazilarak her bir faz i¢cin YART optimizasyon islemi
yapildi. Bu tedavi planlari, riskli organ ve yapilar i¢in Cizelde 3.3’de gosterilen doz
limitlerine gore olusturuldu (Duprez vd 2011).

TPS’in optimizasyon algoritmasi, sisteme girilen 6zellikler dogrultusunda en uygun
tedavi planin olusturmaya calisir ve sonucunda bir doz-hacim dagilim1 (DVH) gosterir
(Sekil 3.11). Optimizasyondan sonra hedef i¢inde doz homojenligini saglamak i¢in her
gantri agisinda hedef hacimler i¢cinde olusan yiiksek ve/veya diisiik doz bolgeleri veya
diginda olusan yiiksek doz bolgeleri degerlendirilerek ek segmentler olusturuldu.
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Cizelge 3.3. Riskli organ ve yapilar i¢in doz-hacim sinirlamalari

Riskli Organ Doz-Hacim Sinirlamalari
-
Spinal Cord (PRV) Ds, <45 Gy
Vso < 5%
Bevin Sap1 (PRV) Dsp < 50 Gy
Veo < 5%
Tukirik Bezleri Va7 < 50%
Cene Kemigi Va0 < 5%

Ds;=Konturlanan hacmin %350°sinin aldid1 doz miktari, PRV= Planlanan Riskli Orgn Hacmi ve

ilgili hacmin aldig1 dozlarin tanimlar1 Vy;, Vi, Vg ve Vg icin sirastyla >27 Gy, =50 Gy, =60 Gy ve
=70 Gy.

Sekil 3.11. Hedef hacim ve normal dokular igin maksimum, minimum, ortalama dozlar,
limit hacimler ve dokularin planlamadaki 6nceliklerinin (priority) yazildigi
YART optimizasyon programi

Doz-hacim kriterlerinin dogru tanimlanmasi ile hedef hacim ve risk organlarn
acisindan istenilene en yakin plan (toplam dozun en az %95’1 PTV’yi saracak sekilde)

77



olusturuldu. DVH kontrolii ve her bir kesitte doz dagilimi degerlendirmesi yapildiktan

sonra uygun goriilen tedavi planlarinin MU degerleri;

I. fazda 200cGy fraksiyon basina doz i¢in hesaplanan toplam MU degeri 412,5

Il. fazda 200cGy fraksiyon basina doz i¢in hesaplanan toplam MU degeri 409,3

I11. fazda 200cGy fraksiyon basina doz i¢in hesaplanan toplam MU degeri 379,2’dir.

@ rrecisePLAN Release 2.16 -28.76 Page 1 of 14 CPU ID; 1078999788
Patient ID 121212 Print Date
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Sekil 3.12. Faz I i¢in 200°, 240°, 280° ve 320° gantri acilarindaki alanlarin segmentleri

Uygun goriilen YART planlarinin kalite kontrolii igin TPS’de QA planlari hazirlama

asamasina gecildi.

78



Rando fantom igin yapilan bas-boyun YART planlarinin tek tek tedavi planlama
sistemin “Dose QA” boliimiine aktarilmasi gerekmektedir. Noktasal ve iki boyutlu doz
incelemeleri icin altta tanimlanan diizeneklerin goriintiisti kullanildi.

Noktasal kalite kontrol doz 6l¢iimii i¢in; kat1 su fantomda 10 cm derinlikte yer almis
iyon odas1 diizenegi hazirlanmigtir. Ve BT cihazinda 120 kV’de, ¢ekim koordinatlar
iyon odasma denk gelecek sekilde 2,5 mm kesit kalinlig1 ile kesitsel goriintiilemesi
yapilmistir. Bu diizenleme noktasi Slgiimleri i¢in standart bir QA goriintii diizenegini
olusturmaktadir.

Noktasal doz degerlendirmesinde kullanilan iyon odasinin hacmindeki ortalama doz
degerine gerek duyuldugundan QA goériintiilerde iyon odasmin Kesitleri konturlandi.
PTV50 igin yapilan planin QA fantomuna aktarma islemleri sirasiyla alanlarin agilari,
bunlarin izomerkezde yerlesmesi vs. yapildi. Plan aktarimi i¢in sifir gantri’de alanlarin
toplanmasi yontemi kullanildi. Doz tanimlanmasi igin, izomerkez yani 10 cm konumu
icin 200 cGy uygulandi. Doz hesaplama, doz dagilimi ve MU igin islemler yapildi
(Sekil 3.13). Iyon odasmin hacmindeki ortalama doz degeri, iyon odasi icin DVH
hesaplamasi yapilarak bulundu. Bu islemler PTV60 ve PTV70 i¢in tekrarlandi.
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Sekil 3.13. Nokta doz 6l¢iimii igin QA planinin goriintiisii
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Diizlemsel kalite kontrol doz 6l¢limii i¢in, BT cihazinda MatriXX cihazinin istiinde
9,7 cm kalinliginda kati su fantomu bulunan bir diizenek hazirlanmistir. MatriXX
cihazinda birbirinin pesi sira siralanmig iyon odalarinin iistiinde yaklasik 3 mm
kalinliginda bir tabaka vardir, boylece 6l¢lim derinligi 10cm i¢in ayarlanmistir. Bu
derinlik MatriXX cihazinin yan isareti ile uyumlu olmustur. BT cihazinin lazer
koordinatlar: ve MatriXX’deki koordinatlar uyumlu hale getirilmistir. BT ¢ekimleri i¢in
referans diizlem belirlemesi, yan koordinatlar ile yan lazerlerin kesistikleri yerlere
kursun boncuklar konularak saglanmistir. BT cihazinda 120 kV 6l¢iim kosulunda 2,5
mm kesit kalinliginda MatriXX cihazinin iyon odasi bolgesi taranacak sekilde kesitsel
goriintli alinmistir. Bu diizenleme diizlemsel doz dlgiimleri i¢in standart bir QA goriintii
diizenegini olusturmaktadir.

PTV50 igin yapilan planin MatriXX kullanarak iki boyutlu QA fantomuna aktarma
islemleri sirasiyla alanlarin agilari, bunlarin izomerkezde yerlesmesi vs. yapildi. Plan
aktarimi icin sifir gantri’de alanlarin toplanmasi yontemi kullanildi. Doz tanimlanmasi
icin izomerkez yani 10 cm konumu i¢in 200 cGy uygulandi. Doz hesaplama, doz
dagilimi ve MU igin islemler yapildi. izomerkezde bagilsal doz haritas1 elde edildi
(Sekil 3.14). Bu bagil doz bilgisi tedavi planlamadan Omnipro I"MRT programina
aktarildi. Bu islemler PTV60 ve PTV70 i¢in tekrarlandi.
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TPS’in QA kisminda olusturulan PTV50, PTV60 ve PTV70 planlarinin
diizenlemeleri lineer hizlandiric1 cihazinda uygulanmak iizere “ImPACT” adi altinda
yonetici bir yazilima aktarildi (Sekil 3.15).
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Sekil 3.15. PTV50, PTV60 ve PTV70 QA planlarinin IMPACT yazilim sistemindeki
goruntisu

3.2.4. Tedavi Planinin Kalite Kontrolii
3.2.4.1. Nokta Doz Kontrolii

YART planlar1 TPS’den IMPACT sistemine aktarildiktan sonra lineer hizlandirict
cihazina kat1 su fantomu yerlestirildi. YART plani i¢in hazirlanan “Dose QA” planinda,
YART planinin IMPACT sistemi tizerindeki bilgilerine gore gantri sifir derece agisinda
her bir segment kat1 fantom {izerine 1sinlandi. Ayn1 anda mutlak dozimetre igin iyon
odasi1 ve elektrometre ile tiim 1sinlama boyunca 6lgiim alindi. Elektrometreden okunan
toplam doz degeri kaydedildi.
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3.2.4.2. iki Boyutlu Doz Kontrolii

Iki boyutlu iyon odasinin TPS’de kontrol testleri igin kullanilan “Dose QA” kisminda
dleiim diizenegi tammlanmustir. Olgiim diizenegi, SSD= 90 cm’de tiim gantri acilar1 0°
olacak sekilde ayarlandi. Bu islemlerden sonra hasta plani degerlendirilip dlgiilen ve
planlanan verilerinin karsilastirilabilmesi igin veriler hem ImMPACT sistemine hem de
Omnipro I’MRT programmna gonderildi. IMPACT sistemine gonderilen veriler
dogrultusunda lineer hizlandirici tedavi cihazinda Olglim diizenegi kuruldu. Alan
merkezi iki boyutlu iyon odasinin merkezine yerlestirildi. iki boyutlu iyon odasmin
efektif hacmi 0,3 cm’de oldugu i¢in iizerine 9,7 cm kalinliginda su esdegeri kat1 fantom
yerlestirildi ve 1ginlama bu diizenege gore yapildi (Sekil 3.16). Alinan veriler ile tedavi
planlamasiyla elde edilen verilerin karsilastirilmasi gama indeksine gore yapildi.

Sekil 3.16. YART planin iki boyutlu doz kontrolii igin 6l¢tim diizenegi

3.2.5. TLD Kalibrasyonu ve Gruplanmasi

Ayni lretimden olan 100 adet TLD kristali kullanilmistir. Bunlarin sicaklik ve
radyasyon agisindan ayni ge¢mise sahip olmalarina dikkat edildi. Tepsilerde kodlu
yuvalara yerlestirilerek her TLD’nin adlandirilmasi yapilmistir. Her bir 4 yuvasi igin
kodlu kasette adi belli olan TLD’lerin yerlesimleri kaydedildi. Boylece okuma
sirasinda her bir TLD’nin hangi kaset ve hangi yerlesimde oldugu tiim ¢alisma boyunca
sabit tutuldu. TLD’lerin radyasyon doz Ol¢iimlerinden Once sifirlama islemleri ile
firinlanarak tamamen bosalmasi saglandi. TL kristallerin herhangi bir radyasyon
verilmeden temel sayim degerlerini TLD okuyucuda sayim alarak okutup, sistemin
yonlendirdigi programa gore dort grup bi¢iminde ortalamalar1 alindi. Bu islem 4 kez
tekrarlandi. Zemin seviyesi “background count” olarak bu ortalama degerler sisteme
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veri girisinde “zero cnt” yerine yazildi. Programda zemin seviyesi degeri tiim 4 grup
icin ayr1 ayr1 diizenlenen 1, 2, 3 ve 4 yerlesimine gére TL okuma degerinden eksiltilerek
sayim sonucu elde edilir.

Calismada kullanilmasi planlanan TLD’lerin gruplama islemleri lineer hizlandirici
cihazinin 6 MV foton enerjisinde yapildi. TLD’ler 1sinlanmadan dnce 400 °C de sekiz
saat firinlandi. TLD’ler 1sinlama tegsisinde su esdegeri kat1 fantomda 5 cm derinligine
konuldu. Isinlama alani1 20x20 cm” ve kaynak yiizey mesafesi (SSD) 100 cm olacak

sekilde ayarlandi (Sekil 3.17). Bu kosulda TLD’ler 100 MU 1sinlanarak 92 cGy doz
almasi saglandi. Okuma 6ncesi 1sitma islemleri (100 °C de bir saat) firin kullanarak
yapildi. RADOS 2000 TLD cihazinda okuma yapilarak sayim degerleri alinip
kaydedildi. Deneylerde kullanilan TLD giftlerin TLD grubun ortalamasindan + % 3
standart sapmalari olanlar yeniden gruplandi.

Sekil 3.17. Calismada kullanilmast planlanan TLD’lerin gruplama islemleri i¢in lineer
hizlandirici cihazinda 6 MV foton enerjisinde 1ginlanma diizenegi

Kalibrasyon islemleri i¢in ayrilmis olan TLD’ler 20, 80, 150 ve 200cGy doz ile
10x10cm? alan, 10cm derinlikte ve lineer hizlandircimin 6 MV foton enerjisinde
isinland1 (Sekil 3.18). TLD sayimlart okuma islemleri yapildiktan sonra doz cevap
egrisini elde etmek icin kullanildi. Lineer bi¢imli egrinin denklemi bulundu ve
deneylerde TLD sayimlarin1 doza ¢evirmek iizere kullanildi (Sekil 3.19).
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Sekil 3.18. TLD kalibrasyon islemleri i¢in 1sinlama diizenegi
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Sekil 3.19. Kalibrasyon iglemleri i¢in ayrilmis olan TLD’lerin doz cevap egrisi

3.2.6. TLD'lerin Rando Fantomda Yerlestirilmesi

Olgiim noktalarinin se¢imi, Rando fantom iginde TLD dlgiimleri icin olusturulmus
bosluklar g6z 6niine alinarak BT kesitlerinde konturlanan hedef hacimler ile riskli organ
ve yapilara gore yapildi. Rando fantom ic¢inde olusturulmus bosluklara disk seklindeki
TLD ciftleri se¢ilen noktalara yerlestirildi (Sekil 3.20 ve 3.21).
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Rando fantomda belirlenen Ol¢liim noktalari, hastada canli ortam doz Ol¢limiine
yonelik uygulanabilirligin yani sira timor ve risli organlarm doz degerinin temsil
edilebilirligi nedeniyle se¢ilmistir (Cizelge 3.4).

Cizelge 3.4. Rando fantomda doz 6l¢iim konumlari ve hastada dozu temsil ettigi yerler

Rgndo Fantomda Rando Yerlesim / Doz Hastada Dozu
Olg¢iim Noktas1 Fantom Kesiti | Yiikseltme Maddesi | Temsil Ettigi
Yer
Sol I¢/D1s Kontus 4. kesit Cilt / +5mm bolus Sol Lens
Nazal Kavite 5. kesit Kavite / +5mm bolus PTV
Sol Parotis 5. kesit Fantom i¢inde -
Sol Kulak 5. kesit Cilt / +5mm bolus Sol Parotis
Sag/Sol Agiz 6. kesit Kavite / +5mm bolus | Sag/Sol Parotis
Boslugu
Tiroid 9. kesit Cilt / +5mm bolus Tiroid

Sekil 3.20. TLD’lerin Rando fantom igine yerlestirilmesi
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Sekil 3.21. TLD’lerin Rando fantom igine yerlestirilmesi

3.2.7. Yariiletken Diyotlarin Kalibrasyonu

IDF-thin probun hassasiyet kalibrasyonunda, iyon odast RW3 kat1 su fantumunda
5cm derinlige konuldu. 6 MV foton enerjide SSD=100 cm ve 1sinlama siiresi 100 MU
olacak sekilde 10x10, 20x20 ve 40x40 cm? alanlarda okuma alindi. Alman okumalar,
basing ve sicaklik faktoriinii hesaplayarak (Cyp) ve uygun faktorler (pertiirbasyon Py, su
hava durdurma orani Sg,pava Ve atom enerjisi kurumunun iyon odasi i¢in kalibrasyon
faktorii Np ) kullanilarak doza ¢evrildi.

IDF-thin probun yart iletken dedektorii igin ayni kalibrasyon diizenegi kullanildi. Her
bir 1s1nlama kosulu i¢in dedektoriin algiladigr sinyal degerinin doz karsilig1 olan deger
yazilima girildi. Yazilimda kalibrasyon faktorii olarak bir faktdr tanimi hesaplandi.

3.2.8. Yaniiletken Diyodun Rando Fantomda Yerlestirilmesi

IDF-thin diyot konumu TLD ol¢iim noktalarina denk gelecek sekilde ayarlanarak
Rando fantoma Cizelge 3.2.2°deki gibi yerlestirildi.
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Sekil 3.22. Nazofarenks doz olgiimii ig¢in IDF-thin diyodun Rando fantom igine
yerlestirilmesi

3.2.9. Lineer Hizlandiricidda YART Planlar1 Uygulamasimin Olgiimleri

Rando fantom, tedavi masasina supine pozisyonunda yerlestirildi. BT’de Rando
fantom iizerine isaretlenen lazerler ile tedavi cihazindaki lazerlerin tist {iste gelmesi
saglandi. Daha sonra tedavi planlar1 sirasiyla Faz I, 1l ve Il i¢in teker teker IMPACT
yazilimi araciligiyla lineer tedavi cihazinda iginlandi. TLD ve yart iletken kullanarak
yapilan 1sinlamalar en az ii¢ kez tekrarlandi.

3.29.1.TLD

PTV50 YART plan1 TLD’lerin yerlestirildigi Rando fantoma lineer hizlandiric
cihazinda 1sinlandi. Ayni iglem yeni TLD’ler kullanarak PTV60 ve PTV70 igin de
tekrarlandi. Okuma oncesi islemlere tabi tutulan i1ginlanmis TLD’lerin, TLD okuyucu
sistem ile okumasi yapildi. TLD okuyucusundan alinan sayimlar kalibrasyon egrisinden
elde edilen kalibrasyon denklemi kullanilarak doza ¢evirildi. TPS’den, TLD
yerlestirilerek 6lglim alinan noktalara denk gelen yerlerde doz degerleri PTV50, PTV60
ve PTV70 i¢in alinarak TLD 6l¢tim sonuglari ile karsilastirildi.
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Sekil 3.23. TLD’lerin yerlestirildigi Rando fantomu lineer hizlandirici cihazinda
isinlanma diizenegi

3.2.9.2. IDF-thin Diyot

IDF-thin diyodla tedavi pozisyonunda YART planinin PTV50’si i¢in doz dlgtimleri
alindi. Ayni islem YART planlariin PTV60 ve PTV70’i i¢in de tekrarlanarak toplam
doz degerleri alindi. TPS’den, diyot yerlestirilerek 6l¢iim alinan noktalara denk gelen
yerlerde doz degerleri PTV50, PTV60 ve PTV70 i¢in alinarak diyot 6lgiim sonuglari ile
karsilagtirildi.
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Sekil 3.24. Diyodun vyerlestirildigi Rando fantomu lineer hizlandirict cihazinda
1sinlanma diizenegi ve diyot doz 6l¢iim ekrani
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Sekil 3.25. Diyot ile Rando fantomda i¢ kontus ve agiz boslugu dozu 6l¢iim diizenekleri
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Sekil 3.26. Diyot ile Rando fantomda sol kulak ve troid dozu 6l¢tim diizenekleri

3.2.10. Hata Hesabi

YART planlarinda 06l¢iim icin belirlenen konumlarda canli ortam dozimetri
yontemiyle TLD ve yar iletken diyot kullanilarak alinan 6l¢timler, bu noktalarin
TPS’deki doz degerleriyle karsilastirildi. Olgiim degerleri ve TPS’deki degerlerin
karsilastirilmasi doz farkliliklart olarak yapildi.
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4. BULGULAR
4.1.Tedavi Planimin Degerlendirilmesi

Nazofarenks kanseri icin olusturulan YART tedavi planlart PTV50, PTV60 ve
PTV70’de istenen doz-hacim kriterlerini hedef hacim ve riskli organ agisindan
saglamaktadir. Toplam 70 Gy tedavi dozunun en az %95’1 PTV70’e verilecek sekilde
olusturulan tedavi planinin DVH’1 Sekil 4.1°de goriilmektedir.
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Sekil 4.1. Nazofarenks kanseri i¢in 3 fazda olusturularak 70 Gy doz verilen YART
tedavi planinin DVH’1
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Sekil 4.2. Nazofarenks kanseri i¢in olusturulan YART tedavi planlarinda Faz I, II ve III
icin doz dagilim goriintiisii

4.2. Tedavi Planinin Kalite Kontrolii
4.2.1. Nokta Doz Kontrolii

YART planlariin nokta doz olgiimleri i¢in TPS’den hesaplanan doz degerleri ile
Olciilen doz degerleri arasindaki fark PTV50, PTV60 ve PTV70 igin sirastyla %3,2,
%?3.,5 ve %2,3 olarak bulunmustur.

4.2.1. iki Boyutlu Doz Kontrolii
YART planlarmin gama karsilastirma kriteri %3 ve 3mm olarak alindi. Bu kabul

kriterine gére PTV50, PTV60 ve PTV70 igin sirastyla %99,84, %100 ve %99,25 kabul
orani hesaplanmistir.
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Sekil 4.3. PTV50 i¢in gama faktorii degerlendirmesi
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Sekil 4.4. PTV60 i¢in gama faktorii degerlendirmesi
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Sekil 4.5. PTV70 i¢in gama faktorii degerlendirmesi
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4.3. TPS’de Hesaplanan Nokta Doz Sonuclari

TPS’de nazofarenks kanseri YART tedavisi i¢in yapilan PTV 50, PTV 60 ve PTV 70
planlarindan lens, nazal kavite, sol parotis, sol kulak, sag/sol agiz boslugu ve troid i¢in
hesaplanan doz degerleri sirasiyla Cizelge 4.1, Cizelge 4.2 ve Cizelge 4.3° de
verilmistir.

Cizelge 4.1. PTV 50 YART plani i¢in TPS’den doz degerleri

PTV 50 YART Plani1 TPS Dozlar1
Olgiim Noktalar1 | 1.nokta(cGy) | 2.nokta(cGy) | 3.nokta(cGy) Ort.(cGy)
Lens 96,52 103,37 107,68 102,53
Nazal Kavite 207,94 208,97 209,60 208,84
Sol Parotis 213,39 213,76 213,74 213,63
Sol Kulak 205,09 194,28 200,97 200,12
Sag Agiz Boslugu 196,03 195,04 195,83 195,64
Sol Agiz Boslugu 208,55 208,00 207,47 208,01
Troid 186,82 180,97 166,80 178,20

Cizelge 4.2. PTV 60 YART plani i¢cin TPS’den doz degerleri

PTV 60 YART Plan1 TPS Dozlari

Olgiim Noktalar 1.nokta(cGy) 2.nokta(cGy) 3.nokta(cGy) Ort.(cGy)
Lens 91,43 96,56 102,54 96,84
Nazal Kavite 218,22 218,74 221,18 219,38
Sol Parotis 204,28 203,72 204,02 204,01
Sol Kulak 200,46 199,12 197,68 199,09
Sag Agiz Boslugu 203,25 205,49 206,95 205,23
Sol Agiz Boslugu 208,73 208,17 208,64 208,51

Troid 6,25 5,69 5,64 5,86
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Cizelge 4.3. PTV 70 YART plani i¢cin TPS’den doz degerleri

PTV 70 YART Plan1 TPS Dozlar1

Olgiim Noktalari 1.nokta(cGy) | 2.nokta(cGy) 3.nokta(cGy) Ort.(cGy)
Lens 78,69 88,62 96,68 87,99
Nazal Kavite 204,23 207,50 210,05 207,26
Sol Parotis 188,73 183,04 180,89 184,22
Sol Kulak 124,82 124,86 121,05 123,58
Sag Agiz Boslugu 195,35 177,87 163,15 178,79
Sol Agiz Boslugu 188,11 174,35 161,12 174,53

Troid 1,50 1,42 1,31 1,41

4.4. Canli Ortam TLD ile Olciilen Nokta Doz Sonuclar

TLD’ler ile PTV 50, PTV 60 ve PTV 70 i¢in 6l¢iilen doz degerleri Cizelge 4.4°de
verilmigtir.

Cizelge 4.4. PTV 50, PTV 60 ve PTV 70 i¢in TLD 6l¢iim degerleri

YART PLANI PTV 50 PTV 60 PTV 70
Olgiim Noktalar TLDorT(cGY) TLDorT(cGYy) TLDorT(cGY)
I¢c Kontus 61,40 69,45 61,37
Lens 79,5 73,71 61,28
Dis Kontus 98,31 77,97 61,18
Nazal Kavite 207,59 217,68 203,89
Sol Parotis 221,94 205,30 214,19
Sol Kulak 184,35 173,09 78,05
Sag Agiz Boslugu 203,53 207,60 120,20
Sol Agiz Boslugu 198,77 198,99 102,50
Troid 109,26 5,84 2,69
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4.5. Canl Ortam Diyot ile Olgiilen Nokta Doz Sonuclar

Diyotlar ile PTV 50, PTV 60 ve PTV 70 i¢in oOlglilen doz degerleri Cizelge 4.5’de
verilmistir.

Cizelge 4.5. PTV 50, PTV 60 ve PTV 70 igin diyot 6l¢iim degerleri

YART PLANI PTV 50 PTV 60 PTV 70
Olgiim Noktalari DIYOTor7(CGY) DIYOTort(cGY) DIYOTorr(cGy)
I¢ Kontus 66 73 62
Lens 86 85 72
Di1s Kontus 106 97 82
Nazal Kavite 199 199 184
Sol Parotis - - -
Sol Kulak 210 201 123
Sag Agiz Boslugu - - -
Sol Agiz Boslugu 195 190 180
Troid 107 5 2
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5. TARTISMA

Canli ortam dozimetri hasta tedavisi uygulanirken sistematik hatalar1 tespit etmek,
yetersiz tedavi durumlarini belirlemek, tedaviye hazirlik asamalarindaki eksik noktalart
arastirmak, her hasta i¢in dogru dozu uygulamak ve yeni teknoloji kullaniminda doz
dogrulamasi1 yapmak igin kalite glivence programinda 6nemli bir aragtir (Leunens vd
1994, Higgins vd 2003, Marcie vd 2005, Mijnheer 2008, Qi vd 2011, Farhat vd 2011,
Buzurovic vd 2013).

Calismada canli ortam doz 6l¢limii amactyla belirlenen noktalarda tedavi planinin her
bir faz1 i¢in TLD ve diyod kullanarak 6l¢timler alindi. TPS’de hesaplanan ve TLD’ler
ile 6l¢iilen nokta dozlarin arasindaki doz farklar1 Cizelge 5.1., Cizelge 5.2. ve Cizelge
5.3.’de verilmistir.

Cizelge 5.1. PTV50 i¢in TLD 6l¢iim sonuglari, TPS degerleri ve doz farklar

PTV 50 YART PLANI
Ol¢iim Noktalar TLDorT(cGY) TPSorT(CGY) Fark(cGy)
I¢ Kontus 61,40 41,13
Lens 79,5 102,53 23,03

Dis Kontus 98,31 4,22

Nazal Kavite 207,59 208,84 1,25

Sol Parotis 221,94 213,63 -8,31

Sol Kulak 184,35 200,12 15,77

Sag Agiz Boslugu 203,53 195,64 -7,89

Sol Agiz Boslugu 198,77 208,01 9,24

Troid 109,26 178,20 68,94
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Cizelge 5.2. PTV60 i¢in TLD 6l¢iim sonuglari, TPS degerleri ve doz farklari

PTV 60 YART PLANI
Olgiim Noktalari TLDorr(cGY) TPSorT(CGY) Fark(cGy)
I¢c Kontus 69,45 27,39
Lens 73,71 96,84 23,13
D1s Kontus 77,97 18,87
Nazal Kavite 217,68 219,38 1,7
Sol Parotis 205,30 204,01 -1,29
Sol Kulak 173,09 199,09 26
Sag Ag1z Boslugu 207,60 205,23 -2,37
Sol Agiz Boslugu 198,99 208,51 9,52
Troid 5,84 5,86 0,02

Cizelge 5.3. PTV70 i¢in TLD 6l¢iim sonuglari, TPS degerleri ve doz farklar

PTV 70 YART PLANI
Olgiim Noktalar TLDorT(cGY) TPSorT(CGY) Fark(cGy)
iq Kontus 61,37 26,62
Lens 61,28 87,99 26,71
Di1s Kontus 61,18 26,81
Nazal Kavite 203,89 207,26 3,37
Sol Parotis 214,19 184,22 -29,97
Sol Kulak 78,05 123,58 45,53
Sag Agiz Boslugu 120,20 178,79 58,59
Sol Agiz Boslugu 102,50 174,53 72,03
Troid 2,69 1,41 -1,28

TPS’de hesaplanan ve diyodlar ile 6l¢iilen nokta dozlarin arasindaki doz farklari
Cizelge 5.4., Cizelge 5.5. ve Cizelge 5.6.’de verilmistir.
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Cizelge 5.4. PTV 50 i¢in Diyot 6l¢iim sonuglari, TPS degerleri ve doz farklar

PTV 50 YART PLANI
Olgiim Noktalari DIYOTorr(cGY) TPSort(CGY) Fark(cGy)
I¢c Kontus 66 36,53
Lens 86 102,53 16,53
D1s Kontus 106 -3,47
Nazal Kavite 199 208,84 9,84
Sol Parotis - 213,63 -
Sol Kulak 210 200,12 -9,88
Sag Agiz Boslugu - 195,64 -
Sol Agiz Boslugu 195 208,01 13,01
Troid 107 178,20 71,2

Cizelge 5.5. PTV 60 icin Diyot dl¢tim sonuglari, TPS degerleri ve doz farklar

PTV 60 YART PLANI
Olgiim Noktalar1 DIYOTorr(cGy) TPSorT(cGY) Fark(cGy)
I¢ Kontus 73 23,84
Lens 85 96,84 11,84
Di1s Kontus 97 -0,16
Nazal Kavite 199 219,38 20,38
Sol Parotis - 204,01 -
Sol Kulak 201 199,09 -1,91
Sag Agiz Boslugu - 205,23 -
Sol Agiz Boslugu 190 208,51 18,51
Troid 5 5,86 0,86
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Cizelge 5.6. PTV 70 i¢in Diyot 6l¢iim sonuglari, TPS degerleri ve doz farklar

PTV 70 YART PLANI
Olgiim Noktalari DIYOTorr(cGY) TPSorT(CGY) Fark(cGy)
I¢c Kontus 62 25,99
Lens 72 87,99 15,99
D1s Kontus 82 5,99
Nazal Kavite 184 207,26 23,26
Sol Parotis - 184,22 -
Sol Kulak 123 123,58 0,58
Sag Agiz Boslugu - 178,79 -
Sol Agiz Boslugu 180 174,53 -5,47
Troid 2 1,41 -0,59

Nazal kavite konumu i¢in TPS ile hesaplanan ve TLD ile dlgiilen dozlarin % farklari
faz 1, faz II ve faz III i¢in sirastyla %0,6, %0,77 ve %]1,63 olarak bulundu. TLD ile
nazal kavite doz Ol¢iimlerinin TPS dozlari ile uyumlu oldugu gdzlenmistir. Ayni
karsilastirma diyot i¢in yapildiginda ise % farklar sirasiyla %4,71, %9,29 ve %11,22
olarak bulundu. Hastada canli ortam Ol¢limleri i¢in bu konumun PTV dozunu temsil
ettigini goriilmekte ancak nazal kavitede uygun bir sabitleme aparati ile bu farklar
hastada £%5’e indirilebilmektedir. Nazal kavite, herhangi bir dozimetre araci i¢in timor
dozunu temsil etmesi agisindan uygun bir geometriye sahiptir.

Tedavi planinin her bir fazinda PTV i¢in tanimlanan doz 200 c¢Gy olup tiimor dozu
acisindan TLD ile 6l¢iilen dozlarin degerlendirmesi yapildiginda; faz I, I ve III i¢in %
doz farklar sirasiyla %-3,8, %-8,8 ve %-1,9 olarak bulundu. Ayn karsilastirma diyot
Olgtimleri igin yapildiginda ise % doz farklart sirasiyla %0,5, %0,5 ve %8 olarak
bulundu.

YART planlarinda tiimér dozu degerlendirmesi i¢in nazogastrik tiip i¢ine TLD’lerin
dizilimiyle, canli ortam dozimetrinin hastalarda uygulanabilirligi birgok arastirmaci
tarafindan ele alinmuistir.

Enstrom ve ark. 2005 yilindaki yayminda YART tedavisi goren 7 nazofarenks
hastasinda TLD ile bosluk dozu o6l¢limiiyle canli ortam doz dogrulama olgiimleri
yapmisglardir. Dozimetri islemleri i¢in Harshaw marka 6x1 mm ¢apinda dizili 10-15 adet
TLD-100 gubuklart igeren 4 mm ¢apli yaklasik 30 cm boyunda esnek nazogastrik tiip
kullanmiglardir (tlip uzunlugu hasta anatomisi ve hastalifin teshisine gore
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degismektedir). Timor dozu i¢in tanimlanan 200 cGy doz degerine gore Olgiilen ve
hesaplanan doz orani ve standart sapmasi 1,0029+0,051’dir. YART planlarinda timor
dozu degerlendirmesi i¢in nazogastrik tiip icine TLD’lerin dizilimiyle, canli ortam
dozimetrinin hastalarda uygulanabilirligini gostermislerdir(Engstrom vd 2005).

Marcie ve ark. 2005 yilinda MOSFET (Metal Oxide Semiconductor Field Effect
Transistor) dozimetre kullanarak yaptiklari ¢alismada YART tedavisi goren orofarenks
ve nazofarenks kanserli hastalarada in-vivo dozimetri 6lglimlerinin uygulanabilirligini
ilk once fantomda bir 6n calisma yaparak arastirmiglardir. Doku esdegeri madde
kullanarak hastalarin dis izleri alinmis ve bir dis hekimi tarafindan iist damak seklinde
hastalara 6zel sag ve solda birer kateter iceren agiz plakalart hazirlanmistir. Kateterlerin
icinde TN-RD-50 MOSFET sistemi kullanilmistir. Sag ve sol konumlar i¢in toplamda
sirastyla 344 ve 452 olglim gergeklestirmislerdir. TPS’de hesaplanan ve canli ortam
dozimetri ile Olgiilen degerler arasindaki farklarin yiizde yetmisini +% 5 iginde
bulmuslardir. Sag konum i¢in 6l¢iimlerin %92’sini ve sol konum i¢in OSlgiimlerin
%95’ini £% 5 i¢inde bulmuslardir. Belirsizliklere tedavi fraksiyonlari arasindaki hasta
pozisyonlandirilmasinin, hasta hareketlerinin ve MOSFET konumlarda farkliliklarinin
neden oldugunu aciklamislar ve MOSFET dedektorler ile canli ortam dozimetrinin bas-
boyun kanseri YART tedavisinin PTV agisindan doz dogrulamasi igin uygun bir yontem
oldugunu belirtmislerdir (Marcie vd 2005).

Gagliardi ve ark. 2009 yilindaki ¢aligmalarinda YART tedavisi géren 43 nazofarenks
hastasinda nazogastrik tiip igine yerlestirdikleri TLD’ler ile bosluk dozu ol¢iimleri
yapmiglardir. 6 MV foton enerjili 7 alan kullanilarak YART planini tasarlamislardir.
Dozimetri islemleri i¢in, 4 mm c¢apli yaklagik 50 cm boyunda nazogastrik tiip igine,
esnek bir plastik i¢ tiip (2x15 mm ¢apl) i¢inde yerlestirilen TLD-100 gubuklarmi (1x6
mm ¢apl1) dizmislerdir. Nazogastrik tiipii hastalarin nazal kavitesi iizerinden 6zefagusa
yerlestirmislerdir. Toplamda kullanilan 431 TLD’den elde edilen Olclimlerle tedavi
hacmi i¢in TPS’de hesaplanan ve Olgiilen doz degerlerini herbir hasta i¢in
karsilastirmiglardir. Tanimlanan 0,2 Gy doz referans alinarak Slciilen ile hesaplanan doz
orani ve standart sapmasi 0,988 + 0,011’dir. YART teknigiyle tedavi goren bas-boyun
kanseri hastalarda TLD dizili nazogastrik tipin kullanimiyla canli ortam doz
Olclimiinlin, tiimdr dozu degerlendirmesi icin bagimsiz bir giivence sagladigim
belirtmislerdir (Gagliardi vd 2009).

Qi ve ark. 2011 yilinda yaptiklar1 ¢alismada doku esdegeri maddeden hastaya 6zel
hazirlanan agiz plakarmma MOSFET dedektorler yerlestirerek, tomotherapy cihazinda
YART teknigiyle tedavi goren 8 bas-boyun kanseri hastasinda tiimdr dozu i¢in canli
ortam doz Ol¢limleri yapmislardir. Her biri 3 mm uzunluk, 1 mm genislik ve 0,5 mm
kalinlikta olan dedektdrleri agiz plakasina 2 adet yerlestirerek toplamda 48 doz 6l¢iimii
almiglardir. Her hastada olgiilen ve hesaplanan ortalama doz farkim % 3,33
bulmuslardir ve doz farklar -%2,20 ile %7,89 arasinda degismektedir. Canli ortam
dozimetri yonteminin radyoterapide kullanilan standart QA yontemleri arasinda 6nemli
bir teknik oldugunu belirtmislerdir (Qi vd 2011).
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Literatiir arastirmasinda bas-boyun bdlgesi kanserleri i¢in boslukta canli ortam
dozimetrinin gerekliligi vurgulanmistir. Elde edilen sonuglarin degerlendirilmesi
+%>5’den daha yiiksek hata orani barindirmakla birlikte klinik agisindan degerli bir veri
niteligindedir. Bag-boyun bdlgesinde nazal kavite konumu timdr dozunu temsil
edebilmektedir ve bu konum icin % farklar TLD ve diyot kullaniminda sirasiyla
%1+0,5521 ve % 8,4066+3,3436 olarak bulunmustur. Hastada canli ortam dozimetri
uygulamasinda kullanilan herhangi bir dozimetreye daha iyi bir sabitleme yapilmasiyla
bu farklarin daha diisiik seviyede durmasi saglanabilmektedir. TLD’lerin sabitlemesi
diyot sabitlemesinden daha basarili bir sekilde gergeklestirildiginden dolay1 farklarin
diisiik oldugu izlendi. Hasta dozimetrisinde ise énemli olan dozimetrelerin uygun bir
sabitleme araciyla kullanilmasidir. Diyot gibi hizli1 cevap veren ve kullanim kolayligi
saglayan dozimetre tiirlerinin hastada canli ortam doz Olgiimiinde ideal araglar
olabilecegi disliniilmektedir.

Nazofarenks kanseri hasta tedavi plan1 doz verileri degerlendirmesi iizerine bir¢ok
calisma bulunmaktadir ve TPS’den elde edilen DVH verilerinin degerlendirilmesiyle
yapilmistir. Troid, parotis gibi organ ve yapilarin risk altindaki organlar olabilecegi
ortaya koyulmus (Sulieman vd 2011, Alterio vd 2007) ve DVH’den elde edilen bu
sonuclarin insan benzeri fantomda Ol¢limler yapilarak da degerlendirilmesi gerektigi
vurgulanmigtir (Peszynska-Piorun vd 2012). Uygulanan YART planlarinda parotis
dozunun dogrulugu konusundaki Han ve ark. calismalar1 set-up hatalarinin 6nemli
olgiide etkin oldugu belirtmektedir. Hastanin parotis hacminin ilerleyen tedavi siirecinde
kiigiilmesinin DVH degerlendirmesini yetersiz kildigim1 ve yeni tedavi planinin
yapilarak riskli organ degerlendirmesi gerekliligini vurgulamaktadir (Han vd 2008,
Beltran vd 2012, Zhang vd 2012).

Wagner ve ark. 2011 yilindaki calismalarinda YART teknigiyle tedavi goren bas-
boyun kanserli hastalarin radyoterapisinde agizliktan kaynaklanan doz belirsizliklerini
degerlendirmek i¢in, alanin dozimetre yerlestirilmis agizlik kullanarak oral mukozada
canli ortam doz dlglimleri yapmislardir. 6 MV foton enerjili 9 alan kullanilarak YART
planimi yapilmistir. Canli ortam dozimetri i¢in, bas-boyun kanserli hastalarin tedavisi
sirasinda kullanilan agizliga (80cm wuzunlugunda, 20 mm boyunda ve 20 mm
genisliginde) polietilen folyo ile sarilmis 8 adet alanin dozimetre (0,28 cm boyunda 0,5
cm capl ) yerlestirmislerdir. Timdr dozu i¢in tanimlanan 2 Gy doz deg§erine gore
Olgiilen ve TPS’de hesaplanan dozun karsilastirmasinda 8 alanin prob konumundan
6’sinda sogrulan 30 Gy dozda % 4,5’den az ve sogrulan 8 Gy dozda % 4,6’dan az doz
farki bulmuslardir. Diger 2 alanin prob konumunda ise %7,7 ve % 8,2 doz farki
bulmusglardir. YART teknigiyle tedavi goren bas-boyun kanserli hastalarda mukozada
canli ortam doz ol¢iimii icin bir aparat gelistirdiklerini belirtmektedirler (Wagner vd
2011).

Radyoterapi goren hastalarin risk altindaki organ ve yapilarinin TPS’le hesaplanan
doz degerlendirmelerini hastada direkt doz olgiimleriyle de yapabilmek i¢in insan

benzeri fantomda bir 6n ¢alisma yaparak uygun konum ve dedektor se¢imi yapilmalidir.

Bu calismada riskli organ dozlar1 acisindan nazofarenks kanseri YART teknigiyle
tedavi goren hastalarda canli ortam dozimetrenin uygulanabilirligini incelemek i¢in
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lens, parotis ve troid dozlar1 TPS’de hesaplanmistir. Bu amagla ilgili organ dozlarini
temsil edebilecek noktalarda rando fantomda TLD ve diyot ile doz Olgiimleri
gergeklestirildi. Tiimor yerlesiminin sol tarafta bulunmasindan dolay1r daha ¢ok risk
altinda olan sol parotis dozunu temsil etmek i¢in sol kulak ve sol agiz boslugu
konumlarinin se¢imiyle dozimetrik 6l¢iimler alindi. Bu Slgiimler sol parotisin TPS’de
hesaplanan dozu ile karsilagtirildu.

Sol parotis konumu i¢in TPS ile hesaplanan ve sol kulak i¢in TLD ile 6l¢iilen
dozlarin % farklar1 faz I, faz II ve faz III igin sirasiyla %13,7, %15,2 ve %57,6 olarak
bulunmusken sol agiz boslugunda bu degerler sirasiyla %7, %3 ve %44.,4.

Sol parotis konumu i¢in TPS ile hesaplanan ve sol kulak i¢in diyot ile olgiilen
dozlarin % farklan faz I, faz II ve faz III i¢in sirasiyla %1,7, %1,5 ve %33,2 olarak
bulunmusken sol agiz boslugunda bu degerler sirasiyla %8,7, %6,7 ve %2,3.

Sol parotisi temsil eden hem sol kulak hem de sol agiz boslugu konumlar1 faz I ve
II’de kabul edilebilecek doz farkliligina sahip olmakla beraber faz III’de bu fark daha
yiikksek ¢ikmistir. Sol agiz boslugu ve sol kulak noktalar1 sol parotis dozunun temsili
acisindan faz III i¢in iyi bir se¢im degildir. Faz III’de TPS’den elde edilen dozlar
incelendiginde bu noktalarin sol parotis dozunun temsili agisindan uygun olmadigi
goriilmektedir.

Dis kontus dozlarmin TPS’de hesaplanan lens dozlar ile yakin degerlerde oldugu
goriilmis ve diyot dozimetre kullanilarak alinan dis kontus lgtimlerinin TPS dozlari ile
uyumlu oldugu gozlenmistir. Dis kontus dozlari riskli organ doz 6l¢iimii agisindan lens
dozunu temsil edebilmekte ve {i¢ fazda % doz farklari sirasiyla -%3,4, -%0,2 ve
%6,8dir.

Troid organi i¢in se¢ilen Ol¢iim noktasi faz I’de 1sinlanan hacmin simirinda yer
aldigindan dolay1 dlgiilen ve hesaplanan dozlar arasinda uyum goériilmemektedir. Faz 11
ve [II’te ise 1s1lanan hacim disinda bulundugundan dolay: 6l¢iilen ve hesaplanan dozlar
arasinda uyum hem TLD hemde diyot 6l¢iimlerinde goriilmektedir.

Canli ortam dozimetri risk altindaki bir organin dozunu es zamanli olarak izleme
olanagi vermekle birlikte bas-boyun YART gibi gelismis tedavi uygulamlarinda
planlanan dozun verilmesinde direkt dogrulama saglamada 6nemlidir. Bir¢ok ¢alisma
bu yontemin bir veya birka¢ fraksiyonda Olgiilmesini ve kaydinin tutulmasini
ongormektedir (Essers vd 1999, Higgins vd 2003). Tedavi planin iyilesmesine ve
gelismesine olanak saglayan bu tiir bir dozimetri sistemi ayrica beklenmeyen doz
degerlerindeki kaymalar1 tespit ederek, hasta hareketleri veya pozisyon hatasindan
kaynaklanan hatalar1 belirleyecek bir uyari mekanizmasini da saglamaktadir (Lanson vd
1999, Fiorino vd 2000, Mijnheer 2008, Tung vd 2010, Farhat vd 2011).
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6. SONUC

Radyoterapide amag; tanimlanan bir tiim6r hacmine belirlenen dozu vermenin yani
stira hacmi ¢evreleyen saglikli dokuya en az zarar vererek hastaya iyi bir yasam kalitesi
saglamak ve sag kalim siiresini arttirmaktir. Hastaligin bolgesel kontrolii, artan
radyasyon dozuyla dogrudan iliskilidir. Giiniimiizde ti¢ boyutlu (3-D) radyoterapi gibi
modern teknikler kullanilarak, yiiksek radyasyon dozlar ile hedef hacimde bolgesel
kontrol artis1 elde edilmesinin yani sira radyasyona maruz kalan saglam dokunun
hasarmi en aza indirmek saglanmaktadir. Yiiksek radyasyon miktariin yalnizca hedef
hacimde siirlandirilmasi ile normal dokuda keskin doz diisiisleri olusur ve hasar azalir.
Radyasyon tedavi uygulamalarinda, tedavi bolgesinin hacmi i¢inde yiliksek doz
seviyeleri bulunmasi nedeniyle hem doz seviyesinde hem de geometrisinde ¢ok yiiksek
dogruluk gereklidir. Ileri teknoloji gerektiren iic boyutlu (3-D) radyoterapide ozellikle
karmagik tedavi uygulamalarinda planlanan ve uygulanan tedavilerin uygunlugunun
dogrulanmasi zorunludur.

Bu amag¢ dogrultusunda Akdeniz Universitesi Radyasyon Onkolojisi Anabilim
Dali’nda kullanilmakta olan Precise tedavi planlama sisteminde insan benzeri rando
fantom i¢in olusturulan bas-boyun YART tedavi planinin kalite kontrolii yapildi. Tedavi
planlama sisteminden eclde edilen doz dagilimlari, TLD ve diyot sistemleri G6lglim
sonuclartyla karsilastirildi ve canli ortam doz 6lgiimii i¢in hangi konumlarin uygun
olacabilecegi onerildi. Tiim vakalarda canli ortam dozimetri i¢in uygun konumlarin TPS
dozimetri ile bir 6n degerlendirme yapilarak tespit edilebilecegi goriilmiistiir.

Calismada canli ortam dozimetride kullanilan TLD ve yari iletken dozimetri
yontemleri, islemlerin zaman alicilig1 ve Ol¢iilen doz degerlerinin dogrulugu agisindan
irdelendi. One ¢ikan en énemli unsur beklenen doz dogrulugunun elde edilmesinin yani
sira yari iletkenlerin hizli cevap vermesidir. YART tedavisinde yari iletkenin tedavi
sirasinda doz 6lgmesi ve TLD gibi ayn1 dogrulukla doz 6lgebilmesi bu dozimetre icin
bir ustiinliiktiir. Bu sayede hastada riskli organlar i¢in yapilan canli ortam dozimetri,
ozellikle YART tedavisinde en azindan doz asim problemlerini erken izleyebilmeyi ve
Onlemlerin alinabilmesini saglayacaktir.

PTV ve risk orgami agisindan TLD ve yar iletken diyot kullanimiyla canli ortam
dozimetrinin, hasta dozu kalite kontrolii i¢in nazofareks YART tekniginde de ideal ve
giivenilir bir doz kontrol yontemi oldugu belirlenmistir.

Radyoterapi goren bas-boyun kanseri hastalarda parotis genellikle yiiksek radyasyon
dozuna maruz kalmakta (Rij vd 2008) ve bu nedenle risk altindaki organ dozlarinin
tespiti acgisindan oOzellikle parotis dozu Onem arzetmektedir. Agiz i¢i canli ortam
dozimetri yontemi uygulanmakla beraber parotis i¢in bir yontem bulunmamaktadir. Bu
tez calismasinda YART teknigiyle tedavi goren nazofarenks kanseri hastalarin parotis
dozunun temsili i¢in sol kulak ve sol agiz boslugu konumlar1 canli ortam doz 6l¢limii
i¢in Onerilmistir. Lens dozu temsili i¢in dis kontus, troid dozu temsili i¢in de troid
organi diizleminde ciltte 6l¢iim konumu bolus kullanimiyla birlikte Onerilmektedir.
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Canl1 ortam dozimetri i¢in uygun konumlarin TPS dozimetri ile bir 6n degerlendirme
yapilarak tespit edilebilecegi goriilmiistiir.
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