T.C.
AKDENIZ UNIVERSITESI
FEN BILIMLERI ENSTITUSU

RADYOTERAPIDE KULLANILAN GENiS HUZMELI GORUNTULEME
CIHAZLARI ICiN BiR KALITE KONTROL FANTOMUNUN
TASARLANMASI

Giilsah KOCA

YUKSEK LiSANS TEZi
FiZiK ANABILIM DALI

2015



T.C.
AKDENIZ UNIVERSITESI
FEN BILIMLERI ENSTITUSU

RADYOTERAPIDE KULLANILAN GENiS HUZMELI GORUNTULEME
CIHAZLARI ICiN BiR KALITE KONTROL FANTOMUNUN
TASARLANMASI

Giilsah KOCA

YUKSEK LiSANS TEZi
FiZiK ANABILIM DALI

Bu tez Akdeniz Universitesi Bilimsel Arastirma Projeleri Birimi tarafindan
2014.02.0121.007 proje numarasi ile desteklenmistir.

2015



T.C.
AKDENIZ UNIVERSITESI
FEN BILIMLERI ENSTITUSU

RADYOTERAPIDE KULLANILAN GENiS HUZMELI GORUNTULEME
CIHAZLARI ICiN BiR KALITE KONTROL FANTOMUNUN
TASARLANMASI

Giilsah KOCA

YUKSEK LiSANS TEZi
FiZiK ANABILIM DALI

Bu tez 27/03/2015 tarihinde asagidaki jiiri tarafindan Oybirligi/Oycoklugu ile kabul
edilmistir.

Yrd. Dog¢. Dr. Nina TUNCEL
Prof, Dr. Nuri UNAL

Prof. Dr. Dogan BOR



OZET

RADYOTERAPIDE KULLANILAN GENiS HUZMELi GORUNTULEME
CIHAZLARI ICiN BiR KALITE KONTROL FANTOMUNUN
TASARLANMASI

Giilsah KOCA

Yiiksek Lisans Tezi, Fizik Boliimii
Danisman: Yrd. Do¢. Dr. Nina TUNCEL
Mart 2015, 95 Sayfa

Akdeniz Universitesi Fen Fakiiltesi Fizik AD’mda yapilan bu c¢alismada
bilgisayarli tomografi cithazlarmin dozimetrik Sl¢iimlerinde kullanmak tizere fantom
tasarlanmas1 amaclandi. Kullanilmakta olan standart fantoma gore sekilsel ve boyutsal
farkliliklar iceren iki fantom seti tasarlanip iiretildi. PMMA malzemeden dairesel ve
eliptik silindir geometride yapilan fantomlarla, Elekta marka “X — ray Volume Imager”
model genis huzmeli bilgisayarli tomografi (kV-GHBT) cihazinda hacimsel
goriintiileme tekniginde doz hesaplamalar1 yapildi. Kullanilan ¢esitli goriintiileme
protokollerinde iyon odalar1 ve termoliiminesans dozimetre (TLD) ile dl¢timler yapildi.
BT iyon odas1 ile dairesel ve eliptik silindir fantomlarda agirlikli bilgisayarl tomografi
doz indeksi (CTDIy,) degeri tayini yapildi. Ek olarak kiiciik hacimli iyon odas1 ile
fantomlarda doz 6l¢iildii ve TLD sistemi ile doz profilleri ¢izildi. Fantom boyunun ve
geometrisinin elde edilen doz degerleri iizerine etkisi sorgulandi. Calismanin sonucunda
hem BT cihazlarmmin dozimetrisinde hastanin alacagi dozun hem de radyasyon
onkolojisi boliimlerinde hastanin goriintiilemeden alacagi dozun daha dogru bir sekilde
tayin edilmesi i¢in kullanilacak alternatif bir fantom 6nerisinde bulunulmustur.

ANAHTAR KELIMELER: Fantom, GHBT, GRR, CTDI, TLD
JURI: Yrd. Dog. Dr. Nina TUNCEL (Danisman)

Prof. Dr. Nuri UNAL
Prof. Dr. Dogan BOR



ABSTRACT

THE DESIGN OF QUALITY CONTROL PHANTOM FOR CONE BEAM
IMAGING DEVICES WHICH USED IN RADIOTHERAPY

Giilsah KOCA

MSc Thesis in Physics
Supervisor: Asst. Prof. Dr. Nina TUNCEL
March 2015, 95 Pages

This study was carried out at the Akdeniz University Faculty
of Science Department of Physics and was aimed to design of phantom which used for
computed tomography devices. Two phantom kit that including formal and spatial
differences according to standard phantom being used was designed and produced. Dose
calculations were performed with phantoms, PMMA material made by the phantom
circular and elliptic cylindrical geometry, by used the Elekta brand “X — ray Volume
Imager” model cone beam computed tomography (CBCT) device in the volumetric
imaging techniques. measurements were performed with ion chambers and
thermoluminescent dosimeter (TLD) in imaging protocols that used routinely. Weighted
computed tomography dose index (CTDI,) value determination was made by used
computed tomography ion chamber in circular and elliptical cylinder phantom. In
addition, dose measured with small volume ion chamber in phantoms and dose profile
were drawn with TLD system. The effect of length and geometry of the phantom on the
resulting dose values were questioned. As a resultf of study, altrenative phantom is
recommended for more accurately dose assesment. This phantom can be used for
computed tomography scan and imaging procedure of radiotheraphy.

KEYWORDS: Phantom, IGRT, CBCT, CTDI, TLD
COMMITTEE: Asst. Prof. Dr. Nina TUNCEL (Supervisor)
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ONSOZ

BT cihazlarinin dozimetresinde kullamilacak bir fantom tasarlamay: amaglayan
bu ¢caligma Akdeniz Universitesi Fen Fakiiltesi Fizik Anabilim Dali’nda yapildi.

Bana bu dalda caligma imkani veren ve c¢alismalarim sirasinda bilgi, 6neri ve
deneyimleriyle her zaman yardimci olan danigman hocam Saym Yrd. Dog¢. Dr. Nina
TUNCEL’e sonsuz saygi, minnet ve silkanlarimi sunarim.

Dozimetrik caligmalarimi yapmama olanak saglayan Recep Tayyip Erdogan
Universitesi Rize Egitim Arastirma Hastanesi Radyasyon Onkolojisi AD Baskan1 Sayin
Yrd. Dog. Dr. Sema Rakici ve boliim ¢alisanlarina, ayrica dl¢iimlerin sirasinda destek
olarak yardimlarini esirgemeyen calisma arkadasim Medikal Fizik Uzmani Yunus
CINAR’a tesekkiir ederim.

Tasarim ve lretim asamasinda biiylik bir titizlikle calisip, tasarimla alakali her
tirlii istegimizi yerine getiren MADEL Miihendislik Danigmanlik Laboratuar
Hizmetleri Ltd. Sirketine Saymn Adil BUYAN ve Berk BUYAN’a tesekkiirlerimi
sunarim.

TLD okuma islemlerini gergeklestirmeme izin veren RADAT Dozimetri
Laboratuvar Hizmetleri A.S.’ye ve calisanlart Mahmut Aml USLU ile Elif UNAL’a
hem destekleri hem de misafirperverlikleri i¢in sonsuz tesekkiirlerimi sunarim.

Calismalarim siiresince yardimci olan yiliksek lisans ve doktora arkadaslarima,
manevi destegini hi¢ esirgemeyip her zaman yanimda olan dostum Rana MAVI’ ye
tesekkiir ederim.

Yiiksek lisans egitimi almama olanak saglayip her zaman yanimda olan maddi
ve manevi desteklerini higbir zaman esirgemeyen babam Celal KOCA, annem Emine
KOCA, ablam Filiz KILIC ve kardesim Berk KOCA’ya sonsuz sevgi, minnet ve
tesekkiirlerimi sunarim.

Son olarak biiyiik bir 6zveri ve anlayisla her zaman yanimda olan, her siirecte

oldugu gibi tezimin de her asamasinda elinden gelen destegi veren nisanlim Semih
OZKAN’a sonsuz sevgi ve tesekkiirlerimi sunarim.
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SIMGELER ve KISALTMALAR DIiZiNi

Simgeler

A Kiitle numarasi

Bq Becquerel

Ci Curie

cGY SantiGray

AEg Sogrulan enerji

Am Maddenin kiitlesi

AMgir Havanin kiitlesi

AQ Ayni isaretli yiiklerin toplami

E Okunan 1smlama degeri

Eab Sogurulan ortalama enerji

Ew Yiiklii parcaciklara transfer olan ortalama enerji
f Doku hava orani birimi rad/Rontgendir (hava i¢in: 0.87 rad/R)
Gy Gray, SI biriminde sogurulan doz

kv Kilovolt

L Kalem tipi iyon odasmin aktif uzunlugu (100mm)
1(0) X-1g1inmin ortama girmeden dnceki ilk siddeti
mA Miliamper

mAS Miliampersaniye

N Kesit sayis1

N Radyoaktif atom sayis1

S Saniye

T Bir kesitin kalinlig1

Z Atom numarasi

eV Elektron Volt

A Bozulma sabiti

1) Lineer zayiflama sabiti

WUm Kiitle zayiflama sabiti

all Atomik zayiflama sabiti

el Elektronik zayiflama sabiti

p Maddenin yogunlugu

Lir Enerji transfer sabiti

Lab Enerji absorbsiyon sabiti

R Rdéentgen, 151nlama birimi

Rad Absorbe edilen dozun birimi

rem Esdeger doz

Sv Seivert

WR Radyasyon agirlik faktorii

Kisaltmalar

AAPM American Association of Physicists in Medicine
BT Bilgisayarli Tomografi

CTDI Bilgisayarli Tomografi Doz Indeksi

Vi



CTDlHava Havadaki CTDI
CTDlIvol Hacimsel CTDI

CTDIw Agirlikli CTDI

FDK Feldkamp algoritmasi

GRRT Goriintii Rehberliginde Radyoterapi

HU Hounsfield Unit degeri

ICRP Uluslararas1 Radyasyondan Korunma Komitesi
IGRT Image Guided Radiotherapy

kKV-GHBT  Kilovolt- Genis hiizmeli bilgisayarli tomografi
LiF Lityum Floriir

EPID Elektriksel tasinabilir goriintiileme cthazi
MV-GHBT  Megavolt- Genis hiizmeli bilgisayarli tomografi
PMMA Poli Metil Metaakrilat

SSD Kaynak — 1sinlanan yiizey mesafesi

TLD Termoliiminesans dozimetre
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1. GIRIS

Giliniimiizde goriintii esliginde radyoterapi, radyasyon tedavi prosediiriinde goriintii
rehberligine daha etkin yer verilmesiyle birlikte goriintii rehberliginde radyoterapi
(GRRT-IGRT, Image Guided Radiotherapy ) olarak tanimlanmaktadir. GRRT’ nin
amaci tedavi siiresi boyunca, tedaviyle ilgili tim zamana baglh faktorlerin izlenmesi ve
bu bilgilerin hastanin tedavisine katki saglanmasi i¢in kullanilmasidir (Oeltke vd 2006).
GRRT yonteminin en énemli asamalari: hastanin aksiyel goriintii verisinin toplamasi,
timor ve organlari konturlanmasi, tedavi simiilasyonu ve tedavi planlamasi, hastanin

tedavi cihazinda kurulumu ve tedavi Oncesi ile tedavi siirecinde timor pozisyonunun
takip edilmesi seklindedir (Khan 2010).

GRRT teknolojisinde, hedefin pozisyonuna bagl olarak goriintii toplamak igin
cesitli sistemler bulunmaktadir. Bu sistemler, goriintii elde etmek i¢in kullanilan
radyasyon ¢esidine bagli olarak iyonlastirici olan ve iyonlastirict olamayan goriintiileme
sistemleri olmak iizere iki gruba ayrilabilir. Ultrason ve manyetik rezonans goriintiileme
gibi iyonlastiric1 radyasyonu kullanmayan sistemler iyonlastirict olmayan goriintiileme
sistemleridir. Iyonlastiric1 olan gériintiileme sistemleri ise Kilovolt (kV) ya da megavolt
(MV) mertebesinde olan iyonlastirici radyasyonu kullanan sistemlerdir. Genis huzmeli
bilgisayar tomografi (GHBT) modellenmesi ile MV veya kV enerjili goriintiileme
cihazlari, lineer hizlandiricilara monteli olarak tasarlanmaktadir. MV-GHBT de goriintii
almak i¢in tedavide kullanilan X-isinlar1 kullanilmaktadir. Bu sebeple hasta daha
yiiksek enerjili X-1smina maruz kalmaktadir. KV-GHBT cihazinin goriintii ayirt etme
giiciiniin daha yliksek olmasi1 nedeniyle GRRT tekniginde en yaygin olarak kullanilan
yontemdir.

Hastanin tedavi pozisyonu, timor yeri ve ger¢cek zamanli timor izlemesi i¢in
kullanilan ¢esitli radyografik goriintiileme islemleri sonucunda hastanin fazla doza
maruz kalmas1 GRRT ile ilgili bir problemdir. Amerika Medikal Fizikg¢iler Derneginin
(AAPM, American Association of Physicists in Medicine) TG 75 (42) raporu GRRT
prosediirleri i¢in goriintiileme doz problemini analiz etmistir. Bu raporda, tedavideki
goriintiileme islemlerine bagli doz asimi sebebiyle goriintiileme dozunda dengelemelere
ihtiya¢ duyuldugu belirtilmistir (AAPM 2007). Uluslararas1 Radyasyondan Korunma
Komitesi’de (ICRP, International Commision on Radiological Protection) hastaya
olabildigince az doz vererek en iyi goriintiillemenin elde edilmesini ilke edinmistir.

Genis huzme bilgisayar tomografide doz hesaplamasi yapmak i¢in konvansiyonel
fan huzme BT’nin doz Ol¢iim yontemlerinden faydalanilir. BT’de doz 6lgmek icin
kullanilan yontem BT doz indeks (CTDI, Computed Tomography Dose Index)
yontemidir (Hill 2005, 2008). CTDI, tam bir ¢ekim sirasinda tek bir tarama dilimi
icinde, bir noktada biriken toplam dozu ifade eder ve doza katkida bulunacak belirli bir
kesitten Olcliim noktasina kadar olan yukaridaki ve asagidaki kesitleri kapsar. Bu islem
tarayicinin tek bir eksensel doniisii sirasinda donme ekseni boyunca verilen tiim dozun
integralinin alinmasiyla hesaplanir.

Goriintiileme dozlar1 genellikle tedavi dozlarinda kullanilandan farkli birimler ve
niceliklerle ifade edilir. Diizlemsel kilovolt goriintiilemede, cilt dozu ve ya hava kerma
ifadeleri mGy birimindedir. Kilovolt (kV) X-isinlar1 igin hava kerma, giris dozu ile



iligkili oldugundan serbest hava dozu anlamina gelir. kV bilgisayar tomografi:
Bilgisayar tomografi dozu g6z oniine alindiginda radyasyon alaninin 6zellikleri serbest
havada, hava kerma oOlglimleri ile karakterize edilebilir, sa¢ilma oldugunda ya da
olmaksizin bir rotasyon basina hava kerma mGy ile ifade edilir. Bu dlglimler belirli bir
konumdaki sogrulan dozu tahmin etmek i¢in yapilan nokta l¢iim de olabilir.

Radyasyon doz ol¢limii islemlerinde radyasyon dozunu hesaplamak igin “fantom”
adr altinda sagict ortami temsil edilecek silindirik geometride bir yap1 ve radyasyona
duyarli doz 6lgtim cihazlar1 kullanilir. CTDI doz O&lglimlerinin temel ekipmanlari;
fantomlar, iyon odasi ve elektrometredir. Kullanilan iyon odasi 6zel olarak tasarlanmus,
100 mm uzunlugunda kalem tipi iyon odasidir. Iyon odasi ve elektrometre ekipmanlari
ise birbirleri ile uyumlu olarak ¢alisan bir sistem seklindedir.

Fantomlar, ortamlarin modellenmesi i¢in kullanilan canli ortama benzeri polimer
veya epoksi temelli malzemelerdir. Fantomlar kullanilarak iyonlastiric1 ve iyonlastiric
olmayan radyasyonla arastirmalar yapilir. Doku esdegerinde fiziksel 6zellikleri vardir
ve radyasyonun canli ortamdaki etkisini temsil edecek ortami saglarlar. CTDI
Olgiimlerinde  kullanilan  fantom polimetil metakrillat (PMMA, polymethyl
methacrylate) malzemeden yapilir. Fantomda 6lgiilen CTDI mGy biriminde bir doz
indeksi saglar. Bu indeks kullanilan dozimetrik fantomla ilgilidir. Bas i¢in 16 cm
capinda, gévde i¢in 32 cm capinda fantom kullanilir. Her iki fantomda 14 — 15 cm
uzunlugundadir. Fantom tizerinde 100 mm iyon odasinin yerlesimine olanak saglayacak
iyon odas1 kaviteleri bulunur. Bu kaviteler merkeze ve fantomlarin c¢evresine
konumlandirilmistir. Standart silindirik fantomla yapilan CTDI gibi 6lgiimler hastanin
doz gostergesi olarak kabul edilebilir ve ayn1 zamanda kalite kontrol i¢cin kullanilabilir
fakat hasta dozu olarak yorumlanamazlar (McCollough 2011).

CTDI yonteminin yeterli ve yetersiz kaldig1 noktalar ii¢ parametre tizerinde tartigilabilir:

a) Dozu hesaplamak i¢in kullanilan 100 mm uzunlugundaki kalem iyon odasi,
sagilan doz dagiliminin tiim sacaklarini 6lgmek i¢in yeterince uzun olmayabilir.

b) CTDI olglimlerinde kullanilan fantomlar bir yetiskinin govdesinden daha
kisadir yani tipik bir yetiskinin viicudunda meydana gelecek sagilan radyasyonu
vermez. Ortalama doz ¢ok daha uzun tipik yetiskin goévdesi biiytlikliiglinde
fantomda meydana gelir.

¢) Onerilen CTDI 6lgiim fantomu genellikle silindir seklindedir. Insan gévdesinin
sekli oval oldugu i¢in fantomda sogrulan doz giivenilir sonu¢ vermez.

Tim hastalarda dozun dogru hesaplanmasinda kullanilabilecek tek bir fantom
yoktur. Yetiskin birinin dozunu hesaplamak i¢in tasarlanan bir fantom, pediatrik bir
hasta i¢in sogrulan dozu yanlis hesaplayacaktir ve ya sigman bir hasta i¢in sogrulan
dozu fazla hesaplayacaktir (McCollough 2011). Daha &nce yapilan g¢aligmalarda
fantomun boyunun sogrulan doz 6lgiimlerinde yetersiz kaldig1 goriilmistiir.

GRRT yontemindeki CTDI o6lglimlerinde kullanilan fantomun boyutunun ve
maddesel yapisinin, sogrulan doz Slgiimlerinde ne kadar etkili oldugu bilinmektedir.



Hasta grubuna gore boyutsal olarak farkli fantomlarin kullanilmasi ve insan viicudunun
sekline uygun fantomlarin kullanilmasi1 hastanin maruz kalacagi sogrulan dozu
hesaplamada daha saglikli sonuglar1 verecektir. Radyoterapi hastalar1 ¢ok yiiksek ve
lokalize dozlarla radyasyona maruz kaliyor olsalar da goriintiilemeden kaynaklanan da
bir risk vardir ve bu risk kontrol altinda tutulmalidir. Bu tez ¢alismasi kapsaminda genis
huzme bilgisayar tomografi cihazlarinda da kullanilmak iizere daha uzun dairesel ve
oval kesitli silindirik sekiller olusturup, fantomda olusan sogrulan dozun fantomun
sekline baglilig1 incelenecektir. Bu c¢alismadan elde edilen sonuglar hastanin
gorlintiileme sirasinda  maruz kaldigi radyasyon dozunun insan viicudunun
boyutsalligmin farkin1 gézeterek daha giivenilir bir sekilde o6grenilmesine olanak
saglayacaktir.



2. KURAMSAL BILGILER ve KAYNAK TARAMALARI
2.1. Radyasyon

Radyasyon terimi boslukta ve ya bir madde ortaminda enerji emisyonu ve
yayilimi olarak tanimlanabilir (Khan 2010). i¢ doniisiim gegiren atomlar, ndtron ve
proton sayilarin1 dengeleyerek kararli hale gecebilmek i¢in enerji yayarlar, boslukta ve
madde igerisinde hareket edebilen bu enerji radyasyon enerjisidir.

Radyasyon madde ile etkilesim 6zelligine gore iki gruba ayrilabilir.
2.1.1. Radyasyonun siniflandirilmasi ve maddeyle etkilesimi

Bir elektromanyetik dalga veya parcacik enerjisinin biiyiikliigiine ve maddenin
atomik yapisina goére maddeyi iyonlastirr ya da iyonlastrmaz. Maddeyle
etkilesiminden yola ¢ikarak radyasyon Sekil 2.1°deki gibi iki sinifa ayrilabilir.

e Iyonlastirict olmayan radyasyon; maddeyi iyonize edemez.
e [yonlastirici radyasyon; maddeyi direkt ya da dolayli olarak iyonize eder.

o Direkt iyonize eden radyasyon; bu gruba yiiklii parcaciklar girer.
Ornegin: elektronlar, protonlar, yiiklii agir par¢aciklar ve iyonlar.

o Dolayli olarak iyonize eden radyasyon yiiksiiz parcaciklardir.
Ornegin: fotonlar (X ve vy 1smlar1), ndtronlar vs.

Direkt iyonizasyon yapan radyasyon, direkt Coulomb etkilesmeleri nedeniyle
ortama enerji birakir. Bu etkilesim yiiklii pargaciklar ile ortamdaki atomun orbital
elektronlar1 arasinda gergeklesir.

Dolayli olarak iyonizasyon yapan radyasyon enerjisini ortama iki asamada
birakir:

e Birinci asamada yiikli bir parcacik ortama birakilmis olur (fotonlar
elektronlar1 veya pozitronlar1 serbest birakirlar, notronlar ise protonlar1 veya
daha agir iyonlar1 serbest birakirlar).

e ikinci asamada serbest kalmus yiiklii pargaciklar ortamdaki atomlarin ydriinge
elektronlar1 ile direkt olarak Coulomb etkilesimi yoluyla enerjilerini ortama
birakirlar (IAEA 2005).



Direkt iyonize eden
radyasyon

(yukli parcaciklar)

Iyonize edici

f '
Indirekt iyonize eden

Radyasyon ) g radyasyon
. . (yiiksiiz pargaciklar)
Iyonize edici \ J
olmayan

Sekil 2.1. Radyasyonun smiflandirilmasi
2.1.2. Radyasyon 6l¢iim birimleri

Radyasyon yayildig1 zaman bir¢ok etkilesim olusur ve yayildigi ortamda enerji
depolanir. Kiitle basma sogrulan bu enerji radyasyon dozu olarak tanimlanir ve
etkilesimler canli dokusu i¢cinde meydana gelirse biyolojik degisiklikler ile sonuclanir.
Radyasyon dozuna maruz kalmay1 belirlemek bu etkilesimleri anlamada, birimler ise
etkilesimleri tanimlamada yol g&stermektedir (Martin 2006).

Radyasyon nicelikleri ve birimleri Cizelge 2.1°de listelenmistir. Ayrica ¢esitli
niceliklerin tanimlariyla bunlarin eski ve SI birimleri baglantilar1 da listededir (IAEA
2005).

Cizelge 2.1. Radyasyon nicelikleri, birimleri, eski ve SI birimleri arasindaki doniisiimler

Nicelik | apim SI Birimi Eski Birim Déniisiim
A 107%C 1esu 107*C
omlama | _ 80} o 20T R=—>—— | R=258x——
(X) Amg;, kg air cm3 airsrp kg air
AE J erg
Doz (D =——% | 16y =1— | 1lrad =100— 1Gy =100 rad
(D) - y =115 g y
Esdeger
doz H = Dwy 1Sv 1rem 1Sv =100 rem
(H)
Aktivite L 1a 1Ci
(A) A = AN 1Bg=1s — 37 % 1010 -1 1 Bq 37 % 1010




Isinlama birimi (X)

S| birim sisteminde 1s1nlama birimi Coulomb/kilogram (C/kg)’dir. Bu birim 0°C
sicaklikta ve 760 mm-Hg basingta, havanin bir kilograminda bir Coulomb’luk elektrik
yiikii degerinde, pozitif ve negatif iyonlar olusturan x veya gama i1sima miktaridir. Eski
birim olarak rontgen’de kullanilir.

1% = 3,876 x 103R (2.1)

Sogurulma doz birimi (D)

SI birim sisteminde Gray (Gy) kullanilir. Radyasyon alan maddenin bir
Kilogramina, bir Joule enerji veren 1is1ma miktarima Gray denir. Eski birim olarak Rad
kullanilir. Radyasyon alan maddenin bir kilogramina, 107 Joule’liik enerji veren 1§1ma
miktarina Rad denir.

1Gy = 1//kg = 10%rad 2.2)

Esdeger Doz Birimi (H)

Degisik tiirde 1smlarin esit dozlardaki biyolojik etkisi farkli olabilir. Bu durum
yeni bir birimin tanimini1 gerektirmistir. Bu birim Rad cinsinden sogurulan dozu,
biyolojik etkiyi de hesaba katacak bir faktorle ¢arparak elde edilir. SI birim sisteminde
Sievert (Sv), eski birim olarak Rem kullanilir.

Esdeger Deger Doz Birimi (rem) = Sogurulan Doz Birimi (rad) x Kalite Faktorii
(2.3)

Kalite faktdrii 1s1manm sebep oldugu iyonizasyon miktarina baghdir. Ornegin a

isinlar i¢in 1 rad=20 rem; proton ve notronlar i¢in 1 rad=10 rem; beta, x ve y 1sinlar1
icin 1 rad = 1 rem’dir.

1Sv = 1]/kg — 10%rem (2.4)

Aktivite (A)

SI birim sisteminde radyoaktifligin birimi Becquerel (Bq)’dir. Becquerel,
saniyede bir bozunma gosteren radyoaktif maddenin aktivitesidir. Ayrica eski birim
olarak Curie de kullamlir. Curie, saniyede 3,7x10" bozunma gosteren radyoaktif
maddenin aktivitesidir.

1Bq = 1bozunma/_ — 2 703 x 10-11; (2.5)



2.2. X —ismlan

X-1gimlar1 1895 yilinda alman fizik¢i Wilhelm Konrad Rontgen tarafindan, yliksek
voltajli Crookes tiipii ile ¢alisma yaparken kesfedilmistir (Khan 2010).

2.2.1. X -ismlarinin elde edilmesi

X-ginlarinin  elde edilmesinde X-i15in tiipleri ve lineer hizlandricilar
kullamlmaktadir. X — s tiipii, basmer 10~ mm Hg’ya kadar diisiiriilmiis cam bir
tiiptin igine yerlestirilmis anot ve katot levhalardan olusur. Sekil 2.2°de bir X — 1511
tiiplinlin yapis1 ve tiipli olusturan elemanlar gosterilmektedir. Anot ve katot arasina ¢ok
yiiksek elektriksel gerilim uygulandiginda kinetik enerji kazanarak katodu terk eden
hizl1 elektronlarin, anot iizerine yerlestirilen erime sicakligi yiiksek bir metal hedefe
carpmasi sonucu X 1sinlar1 olusur. Hedef metale c¢arpan elektronlarin kinetik
enerjilerinin %99’u 1siya, %11°1 X 1sinlarina doéniisiir. Meydana gelen X 1sinlariin
enerji ve dalga boyu hedefin atom kiitlesine ve katot 1511 elektronlarmin enerjilerine
baghdir.
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Sekil 2.2. X —1g1m1 tiipti

Lineer hizlandiricilar, yiiksek frekansl elektromanyetik dalgalardan yararlanarak
elektronlar gibi yiiksek enerjili yiiklii pargaciklar1 dogrusal bir tiip i¢inde hizlandiran
cithazlardir. Bir medikal lineer hizlandiricinin ¢aligma mekanizmasi; Giic kaynagi
modiilatore dogru akim (DC) saglar. Modiilatdrden gelen yiiksek voltaj sinyalleri dalga
ireticileri ve elektron tabancasina gonderilir. Magnetron veya klystron adi verilen bu
dalga ftreticileri ile mikrodalgalar, dalga kilavuzu (wave guide system) ile hizlandirict
tiip icerisine gonderilir. Hizlandirict tiip bakirdan meydana gelir ve yapisinin i¢ hacmi
bakir diskler ya da diyaframlarla boliinmiistiir. Bu tiiplin yliksek vakumla havasi
bosaltilmistir. Elektron tabancasi ile iiretilen elektronlar da hizlandiric1 tiip icerisine
birakilir.



Yaklasik 50 keV’lik enerji ile hizlandirict tiip igine enjekte edilen elektronlar
mikrodalgalarin elektromanyetik alanlariyla etkilesir ve bdylece siniizoidal dalga
bilesim modelinden enerji kazanirlar. Hizlandiricr tiipiin ¢ikis penceresinden ¢ikan
yiiksek enerjili elektronlar yaklagik 3 mm ¢apli bir ince demet seklindedirler. Rolatif
olarak kisa hizlandiric1 tiipe sahip lineer hizlandiricilarda ( 6 MV veya daha diisiik)
1511 dretimi igin elektronlarin diiz olarak ilerlemesi saglanir. Yiiksek enerjili lineer
hizlandiricilarda ise hizlandirict tiipiin ¢ok uzun olmasi sebebiyle bu yap1 yatay olarak
ya da yatay bir agiyla yerlestirilmistir. Elektronlar hizlandirict yap1 ve hedef arasinda
(genellikle 90° ve 270°) uygun bir a¢1 boyunca egilirler. Saptirict miknatislar, odaklama
bobinleri ve diger bilesimleri igeren demet tasima sistemi ile elektron demetinin hastaya
dogru egimi gerceklestirilir.

X - 1511 Uretiminde ise hedefe carptirilan elektronlar, hedefin hemen altindaki
birincil kolimatore gelir. Birincil kolimator X-151n kaynagmdaki radyasyon sizintisini
azaltir ve hasta tedavisi i¢in 151nm yOniinii ayarlar. Daha sonra 151, yogunlugunun alan
boyunca ayni olmasini saglayan diizlestirici filtreden geger. Diizlestirilmis 151 alani
iyon odasindan sonra kursun ya da tungstenden olusan bir ¢ift ¢geneden (jaw) gecer ve
dikdortgen bir alan boyutuna sahip olur. Isinin en son disariya ¢iktigi kisim olan Gantri
lineer hizlandiricilarm radyasyon kaynagini diisey bir eksende dondiirme avantajini
saglayan parcasidir. Gantri donerken kolimator ekseni 1g1n merkezi ekseniyle uyusacak
sekilde dikey eksende hareket eder (Perez vd 2008, Khan 2010).
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Sekil 2.3. Gantri’nin i¢ yapisi. A: X-1gin1 tedavisi, B: Elektron tedavisi
X-1gimlar1 iki yolla elde edilir;
e Karakteristik X-1smlar1

e Bremsstrahlung (Frenleme) X-1smn1 (Khan 2010).
2.2.1.1. Bremsstrahlung X — 1511

Anot-katot arasinda hizlanan elektronlar, hedef materyalin atom ¢ekirdeginin
yakinindan geger ve Coulomb itme kuvvetinin etkisi ile yolundan saparak hizini



kaybeder. Hizindaki degisimden dolay1 enerjisinde azalma gergeklesir. Elektronun
enerjisindeki bu azalim elektromanyetik radyasyon seklinde yayilir ve Bremsstrahlung
ya da frenleme X — 1sm1 olarak adlandirilir. Enerji azalmasi orani, anot malzemesinin
atom numarasmin karesiyle (ZZ) orantilidir. Yani Bremstrahlung olusumu hedef
maddesinin Z’si ile degisir (Dowsett 2006).

2.2.1.2. Karakteristik X-1sinlari

Karakteristik X-isinlarinin elde edilmesindeki ilk adim, bombardiman eden
elektronun hedef atomun i¢ kabuklarindaki bir elektronu yerinden ayirabilecek kadar
yiiksek enerjiyle carptirilmasidir. Elektronun ayrildigi kabukta olusan bosluk daha
yiiksek enerji diizeyindeki bir elektronun bu diisiik enerji diizeyine inmesiyle
doldurulabilir. Bu gecise iki diizey arasindaki enerji farkina esit enerjili bir foton
salinmas1 eslik eder. Salinan bu fotona Kkarakteristik X-i1sm1 denir. Boyle gecislerin
enerjisi bag enerjisine baghdir ve salinan X-igsin1 fotonlarmin dalga boylari
elektromanyetik spektrumun 0,001 nm ile 0,1 nm arasina diiser (Serway 2005).

2.2.2. X —ismlarmin etkilesim tiirleri

X-1sm1 fotonlarinin sogrulmasi iki parametreye baghidir. Bu parametreler;
fotonlarin enerjisi ve sogurucu malzemenin atomik yapisidir. X-1s11 fotonlar1 maddeyle
etkilestiklerinde enerjilerini ii¢ etkilesim ile ortama birakirlar.

Fotoelektrik etki, Compton etkisi ve ¢ift olusum olan bu etkilesimlerin hepsi
enerjik bir elektronun olusmasi ile sonuglanir. Fotoelektrik etkilesimde X-1s1m1 fotonu,
sogurucu maddenin atomundaki K, L ya da M kabuklarma baglh olan bir elektronla
etkilesir. Foton tiim enerjisini elektrona verir. Aktarilan enerjinin bir kismi elektronun
baglanma enerjisini asar ve elektronu yoriingesinden firlatir (Sekil 2.4.a). Enerjinin
diger kismi ise elektronun kinetik enerjisine katki saglar. Firlatilan elektronun kinetik
enerjisi asagidaki bagnt1 ile verilir;

KE = hv —EB (2.6)

Burada hv gelen fotonun enerjisi, EB ise elektronun yoriingeye baglanmaya
enerjisidir.

Elektronun ayrilmasiyla yoriingede olusan bogsluk baska bir elektronla
doldurulur. Bu elektron ayni atomun dis kabuklarindan gelebilir ya da atom disindan
elektron iletimi olabilir. Negatif yiiklii elektronlarin gevsek bagh bir kabuktan siki bagl
kabuga hareketinin sonucunda potansiyel enerji azalir. Bu azalma diisiik enerjili
karakteristik elektromanyetik fotonlarin emisyonu ile dengelidir.

Compton etkilesimi bir atomun dig yoriinge -elektronlar1 ile fotonlarin
carpismasini i¢eren bir siirectir. Bu siirecte foton enerjisinin bir kismin1 elektrona aktarir
ve yolundan sacilir (Sekil 2.4.b). Foton genellikle c¢ekirdegin en dis yoriinge
elektronuyla etkilesime girer. Etkilesim sonrasi elektron serbest kalir ve “serbest”
elektron olarak isimlendirilir, elektronun baglanma enerjisi fotonun enerjisi ile



kiyaslandiginda ihmal edilebilecek kadar kiigiiktiir. Elektron (ve foton) enerjisi tilkkenene
kadar iyonlagma ve uyarilmaya sebep olan bagka etkilesimler yapabilir.

Compton ve fotoelektrik etkilesim olaylar1 diagnostik radyoloji ve
radyoterapideki Onemli wuygulamalar1 agisindan farklihik gosterirler. Compton
etkilesiminde kiitle enerji sogurma katsayisi sogurucu materyalin atom numarasindan
(2) bagmmsiz iken fotoelektrik etkilesimde bu katsay1 Z ile degisir.

Cift olusum yiiksek enerjili (>1,02 MeV) fotonlarmn etkilesimlerinde meydana
gelir. v — 1sm1 fotonlar1 1,02 MeV’dan yiliksek enerjiye sahiptirler ve ¢ekirdekle
etkilesime girerek bir elektron — pozitron cifti olusturabilirler (Sekil 2.4.c). Bu miktarda
enerji pozitron ve elektron (0,51 MeV) tanecigi olusturmak i¢in yeterlidir. Daha fazla
enerji bu parcaciklar tarafindan tasmacak ve bu pargaciklar ortam i¢inde dolastikca
iyonlagmaya sebep olacaktir. Sonug olarak pozitron bir elektron tarafindan yakalanacak
ve iki pargacik birden yok olacaktir. Bu durum her biri 0,51 MeV enerjiye sahip olan iki
fotonun olusumuyla sonug¢lanir ve bu fotonlar yok olma radyasyonu olarak bilinirler (
Lehnert 2007).
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Sekil 2.4. a) Fotoelektrik etkilesim, b) Compton etkilesimi, ¢) ¢ift olusum
2.2.3. X —ismlarmn tipta kullanim
X — agmlarmm tipta iki farkli kullanim yeri vardir; goriintiileme ve tedavi.

Goriintiileme icin X — 1ginlarinin kullanimi diagnostik radyoloji olarak adlandirilir.
Diagnostik radyolojide, viicudun i¢ resmini yaratmak i¢in X — 1511 tiiplerinden elde
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edilen X — wsimlar1 kullanilir. Diagnostik radyolojide kullanilan enerji aralig1 gibi disiik
foton enerjilerinde Compton etkilesimi ve fotoelektrik etki meydana gelebilir, Compton
etkilesimi yiiksek enerji araliinda baskinken fotoelektrik etki diisiik enerjilerde
onemlidir ( Lehnert 2007).

Radyoterapi ise iyonize edici 6zelligi olan X - 1sinlari, gama 1sinlari, elektronlar
ve protonlarmn kotii huylu (malign) ve iyi huylu (benign) tiimorlerin tedavisinde
kullanilmasidir. Tedavi amach kullanilan X-1sinlar1 diagnostik radyolojide kullanilan X
— 1smlarindan daha yiiksek enerjiye sahiptir. Lineer parcacik hizlandiricilarinda
olusturulan yiiksek enerjili X - 1smnlart radyoterapide tedavi i¢in kullanilir.
Radyoterapide kullanilan enerji araligmmda (100 keV — 25 MeV), Compton etkilesimi
onemli faktordiir ( Lehnert 2007).

2.3. Radyoterapide Goriintii Rehberligi

Radyoterapi belirli fraksiyon semalariyla, belirlenmis tedavi dozunu uygulamak
icin bir siire i¢cinde tekrar eden tedavi bicimidir. Radyoterapinin amaci; tanimlanan bir
tiimOr hacmine belirlenen dozu verirken tiimdr hacmini gevreleyen saglikli dokuya en
az zarar vererek hastaya iyi bir yasam kalitesi saglamak ve sag kalim siiresini
arttirmaktir. Giliniimiizde, yiiksek seviyeler ile konformal bi¢cimde uygulanan timor
dozlar1 kanser hastalarinin radyoterapisinde kullanilir. Hedef hacim ve saglikli dokulara
belirli marjlar vererek stratejik pay uygulanirken, saglikli dokularin radyasyona maruz
kalmamast i¢in iki tedavi uygulamasi arasindaki pozisyon degisimleri dikkate
alimnmalidir (Fast 2012). Bu pozisyon degisimleri ve timor hacmindeki kiigiilme
tedavide belirsizlikler yaratir. Uygulanan tedaviden en yiiksek yarari elde etmek icin bu
belirsizliklerin en aza indirgenmesi gerekir. Goriintii Rehberliginde Radyoterapi
(GRRT) kullanarak, tedavideki ¢esitli belirsizlikler izlenir ve azaltilir. GRRT
radyoterapi sirasinda, tedavi planindaki koordinatlar1 kullanarak iki ya da {i¢ boyutlu
hasta goriintiilerinin elde edilmesi ve kullanilmasidir (AAPM 2007). Bu gorintiiler
tedavi planinin gercek anatomiye uyum saglamasi i¢in kullanilir, boylece hedef hacmin
ve dokularin deformasyonunun belirlenmesinin yani swa dokularin olas1 yer
degistirmeleri tespit edilir (Stutzel vd 2008).

GRRT’nin amac1 tedavi siiresi boyunca, tedaviyle ilgili tim zamana bagl
faktorlerin izlenmesi ve bu bilginin hastanin tedavisine katki saglanmasi igin
kullanilmasidir (Oelfke vd 2006). GRRT sistemlerinde tedavinin hemen oncesinde
goriintii alinabildigi i¢in, tedavide hastanin pozisyonlandirilmasindaki farklari, organ
hareketliligi ve kilo kaybi gibi c¢esitli nedenlerden kaynaklanan hedef sapmalarini
diizeltmeye olanak saglar. Bu sayede tiimor dozu konformalitesi ve tiimor kontrolii artar
ve normal dokunun alacagi radyasyon azalir.

2.3.1. Tedaviye eslik eden goriintiileme sistemleri

1990’larin sonuna kadar radyoterapi i¢in goriintilleme bilgisayar tomografi,
simiilasyon goriintiileri ve portal goriintiileme ile smirliydi. Bilgisayar tomografi tedavi
planlama sistemi i¢in kullaniliyordu. Simiilasyon ve portal goriintiileme ise tedaviden
once hastanin konumlandirilmasinda kullaniliyordu. Bu uygulama hastanin
pozisyonladirilmasinda 5 — 15 mm hata tolerans1 varsayrmma dayaniyordu. Ug boyutlu
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konformal tedavinin gelismesiyle, tedavi siiresince hareket eden ve kiigiilen hedef i¢in
pozisyonlandirmadaki hata toleransli birka¢ milimetreye kadar diistii. Tedavideki bu
degisimlere bagli olarak da tedaviye eslik eden goriintiileme sistemleri gelistirildi
(AAPM 2007).

2.3.2. lIyonlastirici olan ve olmayan goriintiileme sistemleri

GRRT teknolojisinde hedefin pozisyonuna bagli olarak goriintii toplamak ic¢in
cesitli sistemler gelistirilmistir. Bu sistemlerde kullanilan yonteme bagli olarak
iyonlastirict olan ve olmayan sistemler olmak tizere iki gruba ayrilabilir.

2.3.2.1. Tyonlastirici olmayan gériintiileme sistemleri

Ultrason radyoterapide yumusak doku hedeflemesi i¢in kullanilan, invaziv ve
radyografik olmayan, nispeten kolay, hizli ve es zamanli goriintiileme sistemidir. Rutin
klinikte transabdominal ultrason sistemleri, prostatin lokalizasyonu igin yaygin olarak
kullanilmaktadir (Sekil 2.5).

Sekil 2.5. Ultrason ile goriintiileme yapabilen GRRT sistemi

Ultrason doniistiirticiisii (Sekil 2.6) piezoelektrik kristalden yapilir ve hem ses
dedektorii hem de ses kaynagi olarak kullanilir. Déniistiiriicli, dokulara yayilabilen, kisa
ultrason darbelerini iletir. ki organin ara yiiziinde, akustik empedansda, dokularin
elastik ve ya yogunluk degisimden kaynaklanan bir degisim oldugunda ultrason
dalgalarmin bir kismi1 donistiirliciiye yanki olarak geri doner. Darbe iletiminden
yankilarin toplanmasina kadar olan gidis — doniis siiresi, doniistiiriicii — obje uzakligini
tanimlamada kullanilir. Tarama hatt1 donistiiriiclisiinde yankilarin genligi derinlik ile
degisir ve bu doniistiiriici hastanin 2 boyutlu goriintiilerini olusturur. Bir hacim
boyunca ultrason taramasi yapildiginda ii¢ boyutlu ultrason goriintiisii elde edilmis
olunur.

Ultrason cihazlar1 goriintli elde etmek icin ara bir bilesene ihtiya¢ duymamalar1
avantajlar1 lizerine temellendirilmistir. Bu cihazlar sadece tedavi Oncesinde
kullanilabilirler. Goriintiileme probunun hastanin alt abdomen bolgesine uyguladig:
basingtan dolay1 goriintillemeler arasinda organlarda yer degisimler olabilir (Verellen vd
2008).

12



Case Acoustic Lens

Backing material -, ectric transducer

Sekil 2.6. Ultrason doniistiiriiciisii

Ug boyutta hedef hacmi tanimlamak igin kullanilan iyonlastirici olmayan diger
yontem viicuda yerlestirilebilen minyatiir radyo frekans verici bobinlerin kullanimidir.
Bu bobinler elektromanyetik olarak hastanin yiizeyinden takip edilebilirler. Bir diger
yontem Manyetik Rezonans Goriintileme (MRG)’nin kullanilmasidir.  MRG*‘nin
yumusak doku kontrasti kV ve MV goriintileme yOntemlerine kiyasla tistlindiir
(Verellen vd 2008).

2.3.2.2. lIyonlastirici olan goriintiileme sistemleri
e X-151n tiipiine dayah goriintiileme sistemleri

Goriintilleme sistemi oda i¢inde yere ve ya tavana yerlestirilmis
radyodiagnostik X — 1sin1 tiiplerinden ve tiiplerin tam karsisina monte edilmis a — Si

algilayicilardan olusur (Sekil 2.7). Sistem ile tedavi oncesinde ve tedavi siiresince
hastanin goriintiisii alinabilmektedir (Khan 2010).
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Sekil 2.7. Odaya monte edilmis goriintiileme cihazi

e Tedavi odasi icindeki bilgisayarh tomografi (BT) sistemleri

Tedavi odasi i¢cindeki BT sistemleri tedavi odasinda hizlandirici ile ayni masay1
paylasan konvansiyonel BT den olusur (Sekil 2.8). Tedavi odas1 i¢cindeki BT cihazi her
bir tedaviden Once goriintii elde edilmesini saglar. Tedaviden Once goriintii elde
edebilmek i¢cin masa BT ile lineer hizlandirici arasinda hareket eder (Khan 2010).

Sekil 2.8. Tedavi odasi igindeki BT cihazi

e Lineer hizlandiricinin kafasina monte edilen sistemler

Gantriye yani cihazin kafasina monte edilen sistemler, yaygm olarak tek
diagnostik kV seviyesinde X - ism1 kaynagina sahiptir ayn1 zamanda bu sistemler ile
tedavide kullanilan MV seviyesinde X - 1sm1 kullanarak da portal goriintii alabilmek
miimkiindiir.

Bu sistemlerde, tedavi demetine dik yonde kV seviyesinde X - 1smi tiipii ve
tiiplin karsisinda algilayici olarak amorf silikon (a-Si) fotodiyot panel detektor bulunur.
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X-151n1 tlipli ve a-Si panel robotik kol yardimi ile goriintiileme pozisyonuna ya da geri
yerine otomatik olarak yerlestirilebilir. Lineer hizlandiricinin gantrisinin karsisina
yerlestirilmis ikinci a- Si panel dedektor (Electronic Portal Imaging Device, EPID) ile
tedavide de kullanilan X-1sin1 kullanilarak portal goriintiileme yapilabilir (Khan 2010).

Gantri

Sekil 2.9. Tedavide kullanilan MV seviyesinde X — 1sin1 ve EPID

Bir genis huzme BT (GHBT) goriintiisii hastanin etrafinda farkl acilarda elde
edilen goriintiilerin birlestirilmesinden elde edilir. Bu islem konvansiyonel BT’ ye
benzerdir. Konvansiyonel BT’ de kesit olusturmak i¢in tek bir seritte detektorden
dizisinden toplanan sinyaller kullanilir (OLIVER vd 2006). GHBT goriintiileme
tekniginde iki boyutlu detektor kullanilir. Obje merkezde sabit iken X-1smn1 kaynagi ve
tam karsisina konumlandirilmis olan algilayici panel birlikte rotasyon hareketi yaparak
—yani ¢oklu gantri rotasyonlar1 ve masa hareketi olmadan- ii¢ boyutlu goriintii elde
edilir.

Konvansiyonel, dar huzme BT Genig Huzme BT

ook

kolimator
Detektor

X - Isin tipd

Sekil 2.10. Konvansiyonel dar huzme BT ve genis huzme BT

Sekil 2.10°da gosterildigi gibi, GHBT goriintiileme tekniginde hastanin
uzunlamasi yoniinde genig bir 151 kullanilir. Kullanilan genis huzme 6zelligi, klasik
bilgisayar tomografiye kiyasla daha avantajlidir ¢ilinkii incelenmek istenen bdlgenin
goriintiisii tek bir rotasyonda elde edilir (Renstrom 2005). Bu sayede X-isin1 demeti
daha efektif olarak kullanilir ve goriintiileme siiresi kisalir. Biiyiik agilarda detektore
daha fazla sagilan X — 1gminin ulagsmasi genis huzme 6zelliginin bir dezavantajidir. Bu
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sacilma problemi eger hasta sismansa daha onemli hale gelir (David vd 2002,
Letourneau vd 2005).

@ @,@ dar huzme tarama

agis

genis nuzme
g :

tarama acisi

Sekil 2.11. Dar huzme ve genis huzme teknikleri arasindaki farkin sematik
gosterimi.Genis huzme ile elde edilen goriintii, dar huzme ile elde edilen
goriintiiye kiyasla daha fazla bilgi barindirmaktadir. Sag taraftaki sekilde
goriildiigii gibi, her iki tarama teknigi i¢in taranan alan dar ag1 ve genis
ac1 ile tanimlanir.

Radyoterapide, goriintii elde etmek i¢in enerjiye bagh olarak GHBT tabanli iki
yaklagim kullanilir (Pouliot vd 2004).

e Megavolt —- GHBT (MV —GHBT) (Sekil 2.12.a)
(Gantri ve karsisina yerlestirilmis Flat —Panel Dedektor)

e Kilovolt — GHBT (kV — GHBT) (Sekil 2.12.b)
(Konvansiyonel X-ismi tiipii ve karsisma yerlestirilmis Flat —Panel
Dedektor)

Bu tez ¢alismasinda kV — GHBT kullanilmustir.
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Sekil 2.12. a) MV-GHBT cihazi b) kV-GHBT cihaz1

2.4. Kilovolt - Genis Huzme Bilgisayar Tomografi (kV - GHBT)’nin Ana
Parcalar ve Calisma Prensipleri

kV-KHBT sistemi dort ana pargadan olugsmaktadir. Bu pargalar jenerator, X-151n
tiipt, algoritmanin bulundugu yazilim bilgisayar1 panel algilayicidir (Catan 2012).

2.4.1. Jenerator

X - 1511 tiiptindeki gerilim ve akimlar bir x-151n jeneratorii tarafindan saglanir. Bu
jenerator katot-anot gerilimini kontrol eder, X-1sin1 enerjisinin (kVp), miktarinin (mA)
ve 1sinlama siiresinin (s) se¢iminin ayarlanmasini saglar.

Teshis amaclh kullanilan X-1sinlarinda 30kV ve 150kV arasinda voltaj kullanilir
(Catan 2012).

2.4.2. X —as1n tiipii

X — 1sm1 tiplinii olusturan pargalar, atese dayanikli bir cam ya da metalden
yapilan bir zarfa yerlestirilir (Cierniak 2011). Tiipte biiyiikk ve kiiclik filaman olmak
iizere iki filaman bulunur ve bu filamanlar yan yana monte edilmistir. Kafa ve pelvis
gibi yiiksek doz degerlerini gerektiren radyografilerde biiylik filaman, alt ve st
ekstremite gibi diisik doz degerlerini gerektiren radyografilerde ise kiiciik filaman
devreye girer (Catan 2012).

Anot X - 1s1n tiipiiniin en karmasik elemanidir. Yiizeyi tungsten gibi yliksek
atom numarali materyalden olusur ve 10°- 20° lik ag1ya sahip egimli yiizeyi vardir. X —
1smin olusum siirecinde silindirik anot yaklasik 3000 devirlik hizla doner. Anotun
donmesi rotorun motoruna bagli olmasiyla gergeklesir. Elektronlar anotta farkli
yiizeylere carpar boylece anotta 1s1 dagilimi yayilir. Ek olarak, katodun boylamsal
ylizeyine gore aktif diizlemin egimi radyasyon 1ginin giriciligini arttirir (Ronto 1999 )
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2.4.3. Fieldkamp algoritmasi

Genis huzmeli goriintii olusturma algoritmasi ilk olarak 1984 yilinda Fieldkamp
I.A vd tarafindan gelistirilmistir. FDK genis huzme goriintii olusturma algoritmasinin
mantig1 rotasyonel floroskopi ve filtre geriye projeksiyon metodunu temel alir. FDK
algoritmasi1 goriintii olusturmak i¢in asagidaki adimlari izler.

e X-1i5m1 siddetine bagh elde edilen profillerin logaritmasi1 alinarak iki
boyutlu projeksiyon goriintiisii elde edilir.

e Ateniiasyon profilleri rotasyon boyunca toplanarak  goriintli
yapilandirmasi gergeklestirilir.

e Almman projeksiyonlarin geriye yansitilmasi objeyi belirli bir sabit
oraninda degistirir. Bu etki geriye projeksiyon olarak adlandirilir
(Fieldkamp vd 1984).

Bu sekilde sistem tarafindan alinan 2 boyutlu goriintiiler 3 boyutta diizlemsel
goriintiiye cevrilir.

2.4.4. Amorf - Silikon fotodiyot panel

Amorf silikon yapidaki detektorler ilk defa Antonuk ve arkadaglari tarafindan
1991 yilinda kullanilmaya baslanmistir (Antonuk vd 1991). Panele gelen X — ismlarmin
dontistiiriicii metal tabaka ile ¢arpismasi sonucunda yiiksek enerjili elektronlar iiretilir.
Bu elektronlar ve ayni zamanda sogrulmamis olan birincil X — 1sin1 fotonlar1, fosfor
ekran tarafindan sogrulur ve goriiniir 151k fotonlar1 yayilir. Sintilasyon fotonlarni
iretmek icin genellikle gadolinyum oksi-siilfat (Gd,0,S) ekran kullanilir. Fosfor
ekranm asag1 yoniinde piksellendirilmis goriintii algilayici panel yerlestirilir. Bu panel
ilk gelen X — 1smin akilcigr ile orantili olan ham goriintiileme sinyallerini algilar ve
toplar (Antonuk vd 1992, Mundt vd 2011). Sekil 2.13’de a-Si tabanli EPID sematik
olarak gosterilmistir.

Bakir Plaka
Fosfor Ekran
Isik Sensor Plaka
G

o Kalay Oksit
N
Cam Madde -* S—F-ift[}
TFT/FET

Krom iletken

Sekil 2.13. Amorf-silikon fotodiyot panelin i¢yapisi
2.5. Kilovolt —Genis Huzme Bilgisayarh Tomografi (KV-GHBT)’de Doz Ol¢iimleri

Radyoterapi boyunca goriintiilemeden kaynaklanan dozlar analiz edilirken ii¢ temel
farklilik dikkate almmalidir. Bunlardan birincisi bolgesel doz ve toplam doz arasindaki
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farkliliktir. Gy (J/kg) biriminde doz, iyonlastirici radyasyon tarafindan birim kiitlede
depolanan enerjinin yerel bir noktada dl¢limiidiir. Doz, sadece hastanin yilizeyinde ya da
icinde belirli bir noktaya ulasan radyasyon akiciligmin (yogunluk ya da siirenin
azalmasi gibi) azalmasi suretiyle diiser. Toplam doz ise radyasyona maruz kalan hacim
iizerinden toplanan dozdur. Toplam doz akiciligin ya da radyasyona maruz kalan
bdlgenin/hacmin azaltilmasiyla disiiriilebilir. Radyolojik gorintilemede ALARA
prensibiyle uyumlu olarak bdlgesel doz ve toplam doz minimum seviyede tutulmalidir.

Ikinci farkliik diizlemsel ve eksensel goriintiileme arasndadir. Diizlemsel
gorlintiilemede hasta dozlar1 kaynaga yakin olan ciltte en yiiksek seviyededir ve
detektore dogru radyasyon hastanin viicudundan gegtikge kademeli olarak azalir.
Eksensel goriintiileme BT’ nin temelini olusturur ve farkl tasarimlara goére doz
bakimindan farklilik gosterir. Eksensel goriintiilemede dozlar goriintiilenen hacim
boyunca hemen hemen esit bir sekilde dagilir. Yani diizlemsel goriintiilemede dozlar
ciltte fazlayken eksensel goriintiilemede hacme dagilmis sekildedir.

Ucgiincii farklilik ise megavolt ve kilovolt goriintiileme arasindadir. Radyasyonun
biyolojik etkilerini hesaplamada sogrulan doz onemlidir. Diagnostik goriintiileme
enerjilerinde ikincil elektronlarin menzili kisadir ve ciltte doku kerma ile sogrulan doz
yaklasik olarak ayni seviyededir. Yumusak ve ylizeysel dokular igin hava kerma
doniisiim faktorii kilovolt fotonlardan olusan biyolojik riskin hesaplanmasinda
kullanilan hava kermaya yakindir. Fotonun enerjisi arttik¢a ikincil elektronlarin menzili
artar. Bu durumda doz birikiminin dengede olmadigi ve bdlgesel doku kermanin
bolgesel sogrulan dozdan 6nemli derecede farkli oldugu bdlgelerin olusumuna yol agar.
Megavolt foton enerjilerinde sogrulan dozun (ve biyolojik riskin) gdsterimi i¢in ne doku
kerma ne de hava kerma kullanigh degildir (AAPM 2007).

2.5.1. Dozimetrik tammmlar ve ol¢iim teknikleri

Genis huzme Dbilgisayar tomografide doz hesaplamasini anlamak i¢in
konvansiyonel fan huzme BT’nin doz Ol¢iim yontemlerinden faydalanilir. Bir BT
tarayicinin herhangi bir dozimetrik hesaplamasi i¢in X — 15mi1 olusumu bilgisine ve BT
tarayicinin karakteristiginin bilgisine hakim olmak gerekir. X — isininm yogunlugunu ve
foton spektrumunu etkileyen faktorler; tiip voltaji, anot agisi, anot malzemesi, X — 151n
tipt filtrasyonu ve tip akimidir (IAEA 2011). BT’ de doz 6lgmek ig¢in kullanilan
yontem BT doz indeksi (CTDI) yontemidir (Hill 2005, 2008). CTDI kavrami
1970’lerin sonunda Amerika Gida ve Ilag Dairesi (FDA) tarafindan ileri siiriilmiistiir
(Shope vd 1981). Bu dozimetrik kavram AAPM tarafindan 1990 yilinda yayinlanan 31
numarali raporda diagnostik X — 1smi1 dozlarinin 6lgiimleri igin standart bir metot olarak
kabul edilmistir ve yine AAPM tarafindan radyoloji i¢in referans deger olarak almmustir
(AAPM 1990, Gray vd 2005). Bu kavram, bir hacim i¢in radyasyona maruz kalma
oraninin tanimlanmasinda kullanilir ve bu tanimlamada cevreden gelen sacilan
radyasyonun katkisini da dikkate alir (Kalender 2014).

CTDI tam bir tetkik swrasinda tek bir tarama dilim i¢inde bir noktada biriken
toplam dozu ifade eder ve doza katkida bulunacak belirli bir kesitten dl¢ciim noktasina
kadar olan yukaridaki ve asagidaki kesitleri kapsar. Bu iglem tarayicinin tek bir eksensel
doniisli sirasinda donme ekseni boyunca verilen tiim dozun integralinin alinmasiyla
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hesaplanir. CTDI kavraminin ilk 6ne siiriildiigii gliinden beri CTDI hesab1 i¢in, bir¢ok

tartisma ve Oneri yapilmistir. Shope’un yaptig1 orijinal CTDI tanimi -oo ,+oo arasinda
integrasyon mantigia dayanir (AAPM 2007, IAEA 2011).

A\

—_-.\\\\\ﬁ\x
—. ‘\\\.\.\.\\.\‘:\.\\n\

Relative dose

-5 4 3 -2 01 a 1 2 3 4 5
Slice position [cm)

Sekil 2.14. CTDI kavraminin gdsterimi (Baert vd 2007).

Sekil 2.14’de CTDI kavramimin anlami gosteriliyor. Sekilde goriildiigii gibi,
CTDI radyasyona maruz kalan dilim i¢indeki doz degerine esittir. L degeri nominal
kesit kalinligin1 ifade eder. CTDI degeri sogrulan doz profilinin tamamen nominal kesit
kalinhigina esit olan bir dikdortgene konsantre edilmesiyle elde edilir. Burada doz
profilinin kuyrugunun altinda kalan alanlar gibi, nominal kesit kalinliginin diginda kalan
bolgelerden doza gelen katkilar dilimin iginde oldugu alana eklenir ( Baert vd 2007).

CTDI kavraminin matematiksel gosterimi asagidaki esitlikteki gibidir.
CTDI, =1 [* D(z)dz (2.7)
Burada D(z) z donme ekseni boyunca bir noktadaki dozu CTDI,, sonsuz integral

uzunlugu i¢in tanimlanir. (Nickoloff vd 2008). Daha pratik bir gosterge olarak 1995
yilinda CTDI;go kavramu tiiretilmistir (Leitz vd 1995, Jessen vd 2000).

1 (50
CTDIlOO = Zf_SOD(Z)dZ (28)
Burada doz integrasyon sinirt 100 mm’ dir. CTDI1q0 protokolii aksiyel modda 2n

gantry rotasyonunu kullanan 6l¢iimler i¢in gereklidir. 100 mm’lik tarama uzunlugu i¢in
ayni uzunlukta yapilmis olan kalem iyon odas1 kullanilmaktadir.

Diger integrasyon sinirlar1 i¢in genel bir parametre olarak CTDI tanimlanabilir
(Dixon 2010).

CTDI, =1 f_LL/fz D(2)dz (2.9)
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Burada L doz integral uzunlugudur ve birimi mm’dir.

BT deki radyasyon dozu her bir eksensel BT tarama diizlemi boyunca degisir. .
Merkezi tarama diizleminde, goriinen alan boyunca radyasyon dozu, CTDI,, ile
hesaplanir (IEC 2002, ICRU 2012).

CTDI,, = CTDIJ* e + 2 CTDIfgy * (2.10)

Burada CTDIf%?  fantomun merkezinde iyon odasi ile okunan dozu,

CTDI;S‘(;resel ise fantomun en az li¢ farkli kenarinda iyon odasi ile okunan dozlarin
ortalamasini ifade eder (Sekil 2.20b).

CTDI,, ,merkezi ve ¢evresel CTDI;yq Ol¢iimlerinde hesaplanan, ortalama bir
deger olarak tasarlanmistir. 1/3 ve 2/3 agirliklar1 fantom merkezi ekseninden agisal
uzaklikla CTDI oo ‘deki lineer artisin varsayimidir ve merkez ile kenar degerleriyle
temsil edilen goreli alanlara yaklasiktir (Leitz vd 1995) .

Ozel bir tarama protokoliinde, bir fantomdaki radyasyon seviyelerini (hava

kerma) gostermek icin hacimsel CTDI, CTDI,, olarak bilinen doz tanimlayicisi
kullanilir.

CTDI,, = CTDI,, /pitch (2.11)

Bu bagmtida pitch degeri, tam bir doniiste masanin hareket etme miktaridir. Bu
degerin 12den kiiciik ya da biiyiik olmas1 durumunda pespese taramalr {ist iiste gelebilir
ya da arada bosluklar olusabilir. Pitch degerinin 1’¢ esit olmamasi durumunda
CTDI,,; i¢in dikkate alinmalidir (ICRU 2012).

BT tarama teknikleri i¢in diger doz tanimlama birimleri ise DLP ve DAP’tur.
DLP, CTDly degerinin tarama uzunlugu ile ¢garpim1 DAP ise CTDIy degerinin tarama
alani ile ¢arpilmasidir.

DLP = CTDI,,; X tarama uzunlugu (2.12)

DAP = CTDI,,; X tarama alan (2.13)
2.5.2. Doz dlgiim ekipmanlar

Radyasyon doz hesaplamasi i¢in temsil edilecek ortamin 6zelliklerini tastyan bir
malzeme ve radyasyona hassas cihazlar kullanilir. CTDI doz Sl¢limlerinde kullanilan
ekipmanlar; iyon odasi ve elektrometre sistemi ile fantomlardir.

2.5.2.1. iyon odalan ve elektrometre sistemleri

Iyon odalari, radyasyon dozunu belirlemek amaciyla kullanilan doz &lgiim
araglaridir. Iyon odalar1 6zelliklerine gore farkli sekil ve dlgiilerde bulunurlar.
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Iyon odalar1 toplayici bir merkezi elektrot ve iletken bir dis elektrodu olan igi
gaz dolu bir kaviteden olusmaktadir. En ¢ok kullanilan iyon odasi tiirii hava ile
doldurulmus olanlaridir. Gaz miikkemmel bir yalitkandir ve bu sayede elektrotlar
arasinda elektrik akimi akmaz. Radyasyonla etkilesim sonucunda gaz iyonize olur ve bir
elektrik akimi olusur. Bu akim elektrik yiiklerinin zit isaretli elektrotlara dogru
hareketine neden olur. Olusan akim elektrometre ile dl¢lilerek doz degeri elde edilir
(Podgorsak 2005).

Elektrometreler 10° A ya da daha kiiciik akimlar1 dlcebilen cihazlardir. Bir
iyon odasi ile birlikte kullanilan elektrometre; negatif geri beslemeli, standart bir direng
ya da standart bir kondansatoriin yanm sira yiiksek kazang icin islemsel bir yiikselticiye
sahip cihazdir (Mayles vd 2007).

CTDI 6l¢timlerinde 30 yildan fazla bir siiredir 100 mm kalem tipi iyon odas1 ve
iyon odasiyla uyumlu calisan elektrometre kullanilmaktadir. Kalem tipi iyon odas1 100
mm aktif uzunluga sahiptir (Sekil 2.15) ve cesitli bolgelerinde bosluklar1 bulunan kat1
fantomun bosluklarma sigacak sekilde tasarlanmustir.

X 1000 Py

—ig elektrot

Sekil 2.15. 100 mm uzunlugunda kalem tipi iyon odas1
2.5.2.2. Termoliiminesans dozimetre (TLD)

Isik yayinimi, atom veya molekiillerin diisiik enerji seviyesinden yiiksek enerji
seviyesine gecmesine baglidir. Burada uyarilma enerjisi akkor telde oldugu gibi 1sisal
ya da fliloresan lambada oldugu gibi 1sisal olmayan bir enerji olabilir. Isisal olmayan
enerjinin 1518a doniistiiriildiigli degisik yontemler liiminesans olarak isimlendirilir.

Liiminesans olay1 ii¢ temel fosfor olaymi kapsar. Bunlar; fosferasan, fluoresans
ve termoliiminesanstir. Termoliiminesans dozimetre sistemleri atomda ger¢eklesen

termoliiminesans olayini temel olarak alir.

Kristal yapida, elektronlarin bagli durumda oldugu valans bandi ve serbestce
hareket edebildikleri iletkenlik band1 bulunur. Valans bandinda atomda bagli bulunan
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elektronlar X—isinlari ile uyarildiklar1 zaman iletkenlik bandina hareket eder. iletkenlik
bandinda elektronlar serbest¢e dolasabilir ancak iki band arasina gegemezler. Kristalin
az miktarda icerdigi yabanci atomlar iki band arasinda ara enerji diizeyleri olusturur.
Ara enerji diizeylerinde bulunan tuzaklara uyarilan elektronlar yakalanabilir. Kristal X -
1smin1 sogurdugu zaman sekildeki A yolunu izleyerek iletkenlik bandina geger. Bu
elektron valans bandina geri donerken B yolunda gdsterildigi sekilde iki band arasindaki
enerji farkina esit enerjide fluoresans ya da fosferasans yayilim yapar (Sekil 2.16)
(Johns 1983).

Iyonlastiric1 radyasyona maruz kalan kristaldeki elektronlar enerjiyi sogurarak
iist enerji seviyesine ¢ikarken ara enerji diizeylerinde tuzaklara yakalanir. Kristal
isitilinca 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 dozimetre Sistemine
“Termoliiminesans Dozimetre” denir. Yayilan foton miktar1 termoliiminesans dozimetre
(TLD) tarafindan sogurulan enerji miktari ile dogru orantilidir.
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Sekil 2.16. Fosforesans ve limiinesans maddelerde uyarilma enerji seviyeleri
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Termoliiminesans dozimetre (TLD) okuma sistemi:
Sekil 2.17°de bir TLD okuyucu sistem semasi verilmistir. Iyonize edici

radyasyon ile 1smnlanan kristal, TLD okuyucuda 1sitilarak yaydig: fotonlar foto ¢ogaltict
tiip (PMT: Photomultiplier tube) ile okunur (McKinlay 1981).
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Sekil 2.17. TLD okuyucu sistem semast

TLD okuyucu sistemde okunan degerler akim veya foton sayisi cinsinden
olabilir. Bu sistemler ayn1 zamanda foton siddetini sicaklik degisimine bagli olarak
grafige aktarilabilir. Bu sekilde elde edilen egriye “parlayis egrisi (glow curve)” denir
(Sekil 2.18) (Horowitz 2007). Bu egrinin seklini etkileyen en 6nemli faktorler kristalin
tird, sekli, biiylikligli, 1sitma hizi, radyasyon tipi, kristalin firinlanmasi, okuma
cihazinin tipidir. Kristalin yaydigi 1sik siddeti, kristalin 1sinlandig1 radyasyon siddetine,
cinsine ve 1sinlama zamanina baghdir.
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Sekil 2.18. TLD — 100 kristalinin 90Sr/90Y kaynakla isinlanmasi sonucu elde edilen
parlay1s egrisi (Glow curve)

TLD farkli alanlarda radyasyon &lgiimii aract olarak kullanilir. Ornegin
radyasyonun teshis ve tedavi sirasinda hastanin aldig1 dozun giivenli doz limitlerini agip
asmadigim belirlemek veya doz dagilimlarmi dogrulamak amaciyla kullanilir. TLD
dozimetreler toz, cubuk, kiibik veya disk seklinde olup gerceklestirilecek uygulamaya
gore dozimetre secilir.

Kalsiyum fluorid (CaF2), 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 11k miktariyla buda kristalin sogurdugu radyasyon dozuyla
orantihidir. Bazi kristal tiirleri ve 6zellikleri Cizelge 2.2°de verilmistir (McKinlay 1981)

Sogurulan birim radyasyon basina fosfor tarafindan birakilan 11k miktarina
termoliiminesans duyarlilik denir. Duyarliligin faydali en diisiik limiti yalnizca fosfora
baghdir. ideal TL kristalinin doz cevap egrisinin dogrusal olmasi bu kristalin
kalibrasyonu ve kullanimini basitlestirmek i¢in idealdir.

Cizelge 2.2. TL kristal tiirleri ve 6zellikleri

Fosfor LiF Li;BsO7 :Mn | CaF,:Mn | CaF,:Nat | CaSO4: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 | 600 500 380 500
tepe degeri (nm)

TL parlayis 110
egrisinin  sicakligi | 190-210 200-220 260 200-275

(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 2.19°da 100 mR’de 1sinlanan LiF
(TLD-100) enerjiye bagl lineer bir davranmis 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 bdlgede daha
¢ok sogurulmasima neden olur. Diisiik enerjilerde hassasliktaki artisin nedeni budur.
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Sekil 2.19. LiF ve CaF,:Mn kristalleri i¢in enerji duyarlili1
Radyasyon dozu olgiimiinde kullanilan  dozimetrelerin ~ duyarhliklarinin

radyasyon enerjisinden bagimsiz olmasi istenir. LiF’in radyasyon dozimetresi olarak
kullanilmasimin baslica nedenlerinden biri, onun iyi bir enerji yanitina sahip olmasidur.
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Bir kristal diisiik sicaklik pikine sahipse bu pik oda sicakliginda kararsizdir.
Diisiik sicaklik pikleri kendiliginden veya isitilarak yok edilirse kalan diger pikler
oldukga iyi bir kararlhilik gosterir. Dozimetri i¢in kullanilan termoliiminesans kristallerin
kararlt olmalar1 istenir. Disiik seviyelerdeki fotonlarin etkisinden kurtulmak amaciyla
okuma Oncesi 1sitma yapilir.

TLD malzemesinin tipta teshis ve tedavi sirasinda doz olgimlerinde
kullanilabilir olmasmin en 6nemli sebebi doku-esdegeri olmasidir. Etkin atom numarasi
dokuya yakin olmasi nedeniyle en sik kullanilan Lityum Fluorid (LiF) TLD, X-1sm1
ve gama 151n1 enerji araliginda sogurdugu radyasyon miktar1 doku ile orantilidir.

TLD kristallerin tekrar kullanilabilir olmasi en biiyiikk avantajidir. Bir TLD
kristalini tekrar kullanabilmek i¢in kristale belirli zaman ve sicaklikta firmlama islemi
uygulanir (Selek 2013).

2.5.2.3. Fantomlar

Fantomlar ortamlarin modellenmesi i¢in kullanilan malzemelerdir. Fantomlar
kullanilarak iyonlastirict ve iyonlastirici olmayan radyasyonla arastirmalar yapilir.
Radyoterapide, radyolojide, niikleer tipta ve radyasyondan korunmada kullanilirlar.
Fantomlar canli doku esdegeri malzemeden yapilirlar ve radyasyonun insandaki etkisini
temsil edecek ortami saglarlar. Bu Ozelliklerinden dolayr radyasyon dozimetrisi
stirecinin temel 6gelerinden birini olustururlar.

Radyoterapi dozimetrisi i¢in ilk standart fantom fikri Uluslararas1 Radyasyon
Birimleri ve Olgiimleri Komisyonunun 1963 yilinda yaymladigi 10 no’lu raporda
(ICRU 1963) one siiriilmiis ve ayni komisyonun 23 no’lu raporunda tanimlanmistir
(ICRU 1973).

Fantomlarda bulunmasi gereken 6zellikler asagidaki gibi siralanabilir;

1. Fantomun geometrisi ve fiziksel boyutlar1 kullanilacagi uygulama igin
gerekli boyutta olmalidir.

2. Fantom yapiminda kullanilan canli doku esdegeri malzemenin element
bilesimleri ve kiitle yogunlugu bilinmelidir.

3. Fantom {izerinde kullanilacak olan radyasyon detektorii icin kavite
bulunmalidir.

2.5.2.4. Fantom cesitleri
Kullanim amaglarma bagli olarak fantomlarin dizaynt ve yapildiklari

malzemenin cinsi farklilik gosterir. Fonksiyonlarma gore fantomlar goriintiileme,
kalibrasyon ve dozimetrik fantomlar olmak iizere ii¢ gruba ayrilabilirler (ICRU 1992).
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Goriintiileme fantomlar; goriintii kalitesinin degerlendirilmesinde kullanilir. Bir
goriintiileme fantomu iizerinde belirtilen boyutlarda farkli nesneler barmdirabilir. Bu
sekilde anatomik Ozellige uygun olarak gerekli difreansiyel azalimlar ve goriintii
kontrast1 test edilir (DeWerd 2014).

Kalibrasyon fantomu; radyasyon detektorlerinin  yanitinin  ve  dijital
goriintiilerden elde edilen sayisal bilgilerin degerlendirilmesinde kullanilir. Aktif ve
aktif olmayan olmak tizere iki ¢esidi vardir. Aktif kalibrasyon fantomlar: bilinen
miktarlarda belirlenmis radyoniiklid madde igerirler. Aktif olmayan fantomlarn ise
sadece radyasyon etkilesim 6zellikleri vardir.

Dozimetrik Fantomlar; belirlenmis bir geometride sogrulan doz 6lciimleri igin
kullanilir. Fantomda belirlenmis bir noktadaki sogrulan doz radyasyon detektorleri ile
olgiilir (ICRU 1992). Canli insan viicudunda bdyle bir islemi yapmak tehlikelidir ve
yine insan viicuduna detektorler yerlestirilerek oOl¢lim almmmasi pratik bir yontem
degildir.

2.5.2.5. Fantom yapiminda kullanilan malzemeler ve 6zellikleri

Fantomlarin kullanimi srrasinda 6nemli bir konu da fantomun yapiminda
kullanilan malzemedir. Fantom kullanilarak yapilacak olan iyi bir doz degerlendirmesi,
fantomda insan yapist ve dokusuna en iyi benzesime sahip olan malzeme kullanilmasi
ile miimkiin olur. Ayrica insan dokular1 biitiiniiyle de birbirine benzer degildir. Eger
fantom ¢ogunlukla tedavi edilen dokularin atomik bilesenine ve kiitle yogunluguna
benzer degerlere sahipse, doz transferinin en az belirsizlikle basarilacag iddia edilir.
Insan viicudunun ortalama yogunlugu, 1 g/cmg'iin altinda fakat 1 g/cmg'e cok yakindir.
Bu durum 1 g/cm® yogunluga sahip birlesim elemanlarinin fantom malzemesi olarak
kullanilmasinin tercih edilmesi sonucunu dogurmustur. Tiim dozimetre protokollerinde
dozimetri fantomu i¢in materyal olarak su Onerilir ve doz kalibrasyonu i¢in referans
olarak alinir. Suya ek olarak akrilik ve polyester plastigin dozimetri fantomu olarak
kullanilabilecegi onerilir fakat doz kalibrasyonunda su referans alinmalidir.

Fantom yapiminda kullanilan malzemelerde bulunmasi gereken ozellikler;
fiziksel, fizikokimyasal ve biyolojik ozellikler olmak iizere {i¢ gruba ayrilabilir.

e Fiziksel Ozellikler

Malzemenin bulundurmasi gereken fiziksel Ozellikler; atomik bilesen, kiitle
yogunlugu (g/cm®), ortalama efektif atom sayisi (Zef), elektron yogunlugu (e7/g),
elektron konsantrasyonu (e/cm?®) ve kiitle — enerji sogurma katsayisidir (w/p) (Cizelge
2.3). Bu 6zellikler radyasyonun sogrulmasi ve sac¢ilmasi ile ilgilidir. Fiziksel yogunluk
ve ortalama atom sayis1 malzemenin doku esdegerliliginin kaba bir degerlendirmesini
yapar. Bunlar ortamla ilgili parametrelerdir ve atomik etkilesimler ile ¢ekirdek
etkilesimlerini belirlerler. Bu parametreler malzemenin fiziksel ozelliklerini verirler
fakat radyolojik oOzellikleri hakkinda ¢ok az bilgi verirler. Elektron yogunlugu ve
elektron konsantrasyonu malzemenin radyasyonla etkilesmelerinin nasil olacagi
konusunda daha detayli bilgi verir. Doku esdegerliligini 6lgmek i¢in daha yaygin olarak
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kullanilan parametre kiitle — enerji sogurma katsayisidir. Bu katsayr dokuda ne kadar
enerji depolanacagini verir (Hill vd 2005).

Cizelge 2.3. Su, polyester ve kasin fiziksel 6zellikleri

Fiziksel Ozellikler Su Akrilik Polyester Kas
Kimyasal bilesen H,0O CsHgO, CgHs
Yogunluk 1.00 1.17 1.04 1.00
Ort. Ef. Atom Sayisi 7.22 6.24 5.62 7.10
Elektron yogunlugu 3.346x10%° 3.253x10%®  3.243x10”®  3.32x10%

Elektron konsantrasyonu ~ 3.346x10% 3.806x10%*  3.373x10®  3.32x10%

e Fizikokimyasal Ozellikler

Malzemenin fizikokimyasal 6zelliklerinden biri inhomojenitesidir. Fantomlarin
yapimi sirasinda, kullanilan malzemede olas1 olusan gozeneklerden ve sikisan havadan
dolay1 ortaya ¢ikacak inhomojenite %1°1 gegmemelidir. Kullanilan maddeler duragan ve
sabit olmali, ucucu plastiklestirici iceren plastikler yapimda kullanilmamalidir. Eger
fantomda birden fazla doku esdegeri madde kullaniliyorsa bu maddeler arasinda
kimyasal reaksiyon meydana gelmemelidir. Tekrarlanan 1ginlamalar altinda malzemeler
bozulmamali, ayrica fantom boyutsal toleranslarini kaybetmemelidir (ICRU 1992).

e Biyolojik Ozellikler

Malzemeler toksisite bakimindan giivenilir olmalidir. Kullanilan tiim materyaller
kanserojen velveya alerjen Ozellik tasimamalidir. Ayrica tekrarlanan 1smlamalar
sonucunda malzemede olusabilecek mantarlanmanin 6nlenmesi i¢in uygun bir bakteri
onleyici kullanilmalidir (ICRU 1992).

2.5.2.6. Bilgisayar tomografi (BT) cihazlari i¢in kullanilan dozimetri fantomlar:

BT dozimetri fantomu, BT sisteminde doz O&lgiimleri i¢in kullanilir. Fantom
santimetre kiip bagmna 1.19+0.01 gram/cm® bir yogunluga sahip Poli-Metil-Metaakrilat
(PMMA)’dan yapilir ve dairesel bir silindir seklindedir. Viicudun herhangi bir kismin1
goriintiilemek i¢in (tiim viicut taramasi) tasarlanmig bir BT sistemini test etmek i¢cin 15
cm uzunlugu ve 32 cm ¢ap1 olan gdvde fantomu kullanilir. Bas goriintiisii elde etmek
icin tasarlanmis sistemlerde ve ya bas tarama modunda calisan herhangi bir tarayiciy1
test etmek i¢cin 15 cm uzunlugunda 16 cm capl fantom kullanilir. iki fantom i¢ ice
geemis halde bulunurlar (Sekil 2.20a). Fantom iizerinde 100 mm iyon odasinin
yerlesimine olanak saglayacak iyon odasi kaviteleri bulunur. Bu kaviteler merkeze ve
fantomlarm ¢evresine konumlandirilmistir. Cevre konumlarda bulunun kaviteler, ddonme
ekseni boyunca ve donme eksenine paralel bir ¢izgi boyunca fantomun yiizeyinden
Olciim noktasina 1 cm uzaklik ile sekillendirilirler (Sekil 2.20b) .
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Sekil 2.20. a) BT bas ve govde fantomu ve b) fantom iizerinde 6lglim noktalarmin
yerlesimi

Olgiimler sirasinda bos kalan iyon odasi kavitelerinin dolgunlugunu saglamak
icin fantom ile ayn1 malzemeden yapilmis kavite adaptorlerleri bulunur (Sekil 2.21).
Kullanilacak iyon odasini tiirii ve kavitelerin biiyiikliigli tireticiye gore degiskenlik
gosterebilir (FDA 2011).

iyon odasi . f—lﬁ_
kavitesi '

| fantom adaptdru

kavitesi iyon odasi

Sekil 2.21. Iyon odasinin ve fantom adaptdrlerinin fantom iizerine yerlesimi

Fantomlar ile 6lgiilen CTDI degeri kullanigh bir gosterge olmasina ragmen
hasta dozu degerlendirmesinde kullanilmamalidir (McCollough vd 2011). Ciinkii bu
Olctimler standart ebatlarda govde ve bag fantomlarinda yapilir. 32 cm ve 16 cm ¢aplara
sahip olan ve 15 cm uzunlukta olan bu fantomlar bir yetiskinin gdvdesinden daha
kisadrr yani tipik bir yetigkinin viicudunda meydana gelecek sacilan radyasyonu
vermez. Ortalama doz ¢ok daha uzun tipik yetiskin gdvdesi biiyiikliigiinde fantomda
meydana gelir. Kullanilan fantomlarla ilgili bir diger problem ise seklidir. Onerilen
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CTDI 6lgiim fantomu dairesel silindir seklindedir. Insan gévdesinin sekli oval oldugu
icin fantomda sogrulan doz giivenilir sonug¢ vermez.

A

Sekil 2.22. Bir insan govdesinin BT kesiti ile CTDI 6lgtimlerinde kullanilan a) govde
fantomunun, b) bas fantomunun karsilastiriimasi

Sekil 2.22a ve b’de goriildiigii gibi kullanilan fantomun ¢api hastanin gapiyla
uyusmadigl zaman yapilan sogrulan doz hesaplamalar1 yanlis olacaktir. Bu sorun igin
AAPM (TG 204) numarali raporunda boyuta bagh doz hesaplamalarini 6nermektedir
(AAPM 2011).
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3. MATERYAL VE METOT
3.1. Materyal
3.1.1. Toshiba Aquillion RT bilgisayarh tomografi cihaz
Fantom yapiminda kullanilacak malzemenin bilgisayar tomografi Hounsfield
Unit (HU) degerinin incelenmesi i¢in Toshiba marka Aquillion model Bilgisayarli

Tomografi cihazi kullanilmistir. Cihazin genel 6zellikleri Cizelge 3.1°de verilmistir.

Cizelge 3.1. Toshiba marka Aquillion model Bilgisayarli Tomografi cihazi 6zellikleri

0
Fan agis1 45,9
Kama filtre Aliiminyum ve bakir
Odak dedektdr mesafesi 1275 mm
712 mm

Odda donme merkezi uzakligi

Sintilator + fotodiyot

Dedektor tipi

Dedektor malzemesi Gd20,S

Geometrik verimlilik 1%
Lazer

Hizalama 1siklar1

Referans dedektor tipi Sintilator + fotodiyot

Referans dedektoriin yerlesimi Tiipe yakin

Dedektor transfer hizi 576 Mbit/dk

3.1.2. Lineer hizlandirier iinitesi

Elekta marka Synergy® model lineer hizlandirict cihazi kullanilmistir. Cihaz
GRRT i¢in tasarlanmis bir lineer hizlandiricidir. Cihazda X - s tiipii ve algilayici
panel mevcut olup kV-GHBT yontemiyle ile goriintii alinmasina olanak saglar. Bir
lineer hizlandiricimin  ¢alisma prensibi  bolim  2.2.1°de  anlatilmistir.  Lineer
hizlandiricinin yon tayinleri Sekil 3.1°de gosterilmektedir.
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Sekil 3.1. Lineer hizlandiricinin yon tayini i¢in kullanilan isimlendirilmeler

Tedavi odas1 tavan (anterior)

Lineer hizlandirici elektron tabancasi (Gun) yonii (G)
Lineer hizlandirc1 A tarafi (sag taraf)

[zomerkez

Lineer hizlandiric1 B tarafi (sol taraf)

Lineer hizlandiric1 hedef (Target) yonii (T)

Tedavi odasi1 taban (posterior)

NoookrowbdE

Bu yonler hastanin masaya sirt istii yattigi durum i¢in gegerlidir ve farklh
pozisyonlar i¢in yonler degismektedir. Ayrica A ve B noktalar1 gantri agis1 0 iken
gecerlidir (Elekta 2009).

3.1.3. XVI model kilovolt-genis huzme bilgisayar tomografi (kKV-GHBT) cihaz

Calismada Elekta marka Synergy® model lineer hizlandiricinin pargasi olan “X-
ray Volume Imager” (XVI) isimli kV-GHBT cihazi kullanilmigtir. XVI lineer
hizlandiricinin gantrisine monte edilmis sekildedir. Cihaz; kV jeneator, gii¢ ve kontrol
initeleri, kV X - 1sin kaynagi, kV algilayict kol, amorf silikon panel ve el
kumandasidan olusur. kV jenerator ile glic ve kontrol iiniteleri cihazin arka odasinda
bulunur. Diger pargalarin cihazdaki yerlesimi Sekil 3.2” de gdsterilmistir.
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Sekil 3.2. XVI cihazi

Goriintii toplanmasi, lineer hizlandirici kontrol odasindaki XVI bilgisayari ile
yapilir. Sistem ile GHBT goriintiillemenin yani1 swra sabit portal, radyografik ya da
floroskopik goriintiileme yapilabilir.

X — 1510 tiipiinden ¢ikan huzmenin amorf — silikon panel {izerindeki ¢ap1 425
mm’dir. Istenilen radyasyon alanmi elde etmek igin farkhi alan boyutlarini (FOV)
saglayacak 6zel kasetler kullanilir (Sekil 3.3). Bu kasetler kolimasyon kasetleri ve filtre
kasetleridir. Kasetler X-1s1n kaynaginin 6niinde olacak sekilde yerlestirilirler.

G-T yonlindeki
eksen genisligi

“a

‘

|
| Gorinen alan
! genisligi, FOV

Sekil 3.3. Farkli alanlar elde etmek i¢in kullanilan kasetlerden bir 6rnek
Ug farkli FOV saglayacak kolimasyon kaseti vardir ve Sekil 3.3’te gosterildigi

gibi ¢ekim esnasinda goriintiisii alinacak objeye gore bu FOV’lar secilir. Bunlar; kiigiik
S (small), orta M (medium) ve biiyiik L (large) olarak isimlendirilirler. FOV’lar

33



arasindaki fark kV merkezi ekseninden kaymadir. Kiiciik FOV yaklasik 25 cm capa
sahiptir ve silikon panelin merkezi radyasyon alanmin merkez ekseniyle ayni
pozisyondadir. Orta FOV’un capt 40 cm’dir ve silikon panelin merkezi radyasyon
alaninin merkez ekseninden kaydirilmis pozisyondadwr. Goriintii kalitesi kiigiik
FOV’unkinden daha fazladir. Biiylik FOV’un ise 50 cm cap1 vardir goriildigi gibi
amorf silikon panelin merkezi radyasyon alaninin merkez ekseninden kaydirilmasi
burada daha fazladir. FOV secildiginde, detektor panel huzmedeki kaymayla eslesecek
sekilde anterior/posterior yoniinde kaydirilir.

< ,’ Kiicik S

i g - @&
\-C7
l ﬂ Biyulk (L) \ .‘\

Orta (M) pozisyon 360° rotasyonla
icin kaydinimis panel

Olusan M FOV

Sekil 3.4. a) Obje boyutuna bagli FOV se¢imi b) hacimsel goriintiillemede M FOV

Her iic FOV i¢inde kolimasyon sabit agiklik boyutlar1 bulunan, yerlestirilebilir,
kursun kolimator Kkasetleri ile saglanir (Sekil 3.4). Bu kolimator kasetleri, FOV
degistirildiginde el ile degistirilmelidir. Ayrica kiigiik, orta ve biiyilk FOV’a bagh
olarak, uzun eksendeki kolimasyonu saglamak i¢in farkli uzunluklarda degistirilebilir
kolimatorler kullanmilir. Bu kolimatorler 2, 10, 15 ve 20 olarak isimlendirilirler fakat
yaklasik olarak 3,5- 13,6- 17,6 ve 27,7 cm uzunluga sahiptirler.

Sekil 3.5. Kullanilan kolimator kasetlerinin yerlesimi
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Dedektor tizerindeki X - 1sminm akimmin degisimi dedektorlerin sinirli dinamik
araligi sebebiyle O6nemli sorunlar dogurur. Ayni zamanda cilt hattinda kayip, BT
numarast dogrulugunun azalmasi, kontrast — giirliltii oran1 ve goriintii homojenligi
tizerinde de olumsuz etkiler olusturur. Bu sebeplerden dolayr dengeleyici olarak
kullanilan papyon (bow-tie) filtre bulunmaktadir (Sekil 3.6). Filtre kullanimi X -
1sminin akiciliginin modiilasyonunu yapar ve bu sekilde goriintii kalitesini arttirir, ayniz
zamanda X-igmi1 sagilimini ve hasta dozunu azaltir (Mail vd 2009). Filtre kaseti iki
adettir. Bunlar FO, filtrenin olmadigi durumda kullanilan bos kaset ve papyon seklinde
(bow-tie) filtrenin bulundugu kasetlerdir.

Sekil 3.6. XVI {i¢ boyutlu goriintiilleme cihazi, papyon filtre kaseti

Gantrinin 360° rotasyon hareketi ile yaklagik 630 tane iki boyutlu projeksiyon
goriintiisti elde edilir ve bu islem yaklasik 2 dakika siirer. Gantrinin rotasyon hareketi
saat yoniinde ya da saat yoniiniin tersinedir.

Gorlintiilerin olusturulmasi i¢in tiip voltaji olarak 70 kV ile 150 kV araliginda
bir deger secilebilir. Goriintiller XVI bilgisayarinda yapilandirilir.  Goriintii
yapilandirilma boyutu, pozisyonu ve hacim elemaninin “voxel”boyutlar1 belirlenmis
yapilandirma ayarlar1 kullanilarak kontrol edilir. Standart yapilandirma ayarlar iig¢
rezuliisyon saglar. Bu rezuliisyonlar kiigiik, orta ve biiyiik olarak tanimlanirlar ve
sirastyla biiytikliikleri 0,5, 1 ve 2 mm®tiir. Voxel boyutlar1 izotropiktir yani kesit
kalinliklar1 diizlem igindeki rezuliisyona baghdir. Goriintli inceleme uygulamas: kalin
kesitleri simiile etmek i¢in kesitlerin her iki tarafindaki ortalamasini alir.

MA ve mAs goriintii olusturmak icin kullanilan ¢ekim protokollerine gore
farklilik gostermektedir. mA; X — 1s1n tiiplinde katot filamanina uygulanan akimi ifade
eder ve segilen mA degerine gore elektrottan koparilan elektron miktar: degismektedir.
mAs; mA degeri ile birlikte kullanilan siire bakimindan 1smlama kontroliinii ifade eder.

Elde edilen goriintiller XVI bilgisayarinda kaydedilir. Cekilen goriintiiler ile

referans gortintiiler tist iste bindirilerek izomerkezdeki kayma elde edilir. Goriintiilerin
iist liste bindirilmesinde Bone (kemik) ve Grey (gri) algoritmalar1 kullanilir. Bone
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algoritmasinda sapma kemikler iizerinden gosterilir, Grey algoritmasinda ise gri
tonlamadan gosterilir.

Elde edilen izomerkez kaymalar: sistem tarafindan x, y, z ve rotasyonel kayma
olarak hesaplanir.

Hastanin pozisyonunun diizeltilmesi ise lineer hizlandiricinin kontrol odasindan
otomatik olarak masanin hareket ettirilmesi ile yapilir.

XVI cihazinin teknik ozellikleri Cizelge 3.2°de verilmistir ve ayrica Cizelge
3.3’de farkli alanlar elde etmek icin kullanilan kasetlerin isimlendirilmesi ile farkli

uzunluklarin elde edilmesinde kullanilan kolimatorlerin isimlendirilmesi yapilmistir.

Cizelge 3.2. XVI (X-ray Volume Imager) cihazi teknik 6zellikleri

Tiirii Lin?er }nzland'lrlm gantrisine monte
goriintiileme cihazi
Tipi Genis huzme BT
X-151n1 tiipiiniin izomerkeze uzaklig 100cm
X-1s1n1 tiipiiniin dedektore uzakligi 53,6cm
Maksimum donme derecesi 360°
Donme Hizi 3.18°s
FOV S,MvelL
X-131n tiipt fikse edilmis filtrasyon 5,25 mm (alimunyum esdegeri filtre)
kalmlig1
Detektdr tipi Amorf-Silikon Panel
Detektor materyali Sintilasyon maddesi (Gd,0,S:Th)
Pixel boyutu 1024 x 1024
Foto diyot dizisifiziksel boyutu 41 cm x 41 cm
Kasetler S10, M10, L10, S20, M20, L20
Cekim Tipleri Planar, floroskopik, hacimsel
Tiip Voltaji 70 — 150 kV
Tipik kullanilan tiip akimi 10-100 mA
Tipik kullanilan ms 10 — 40 ms
Geometrik dogruluk <1mm

36



Cizelge 3.3. Kasetlerin ve kolimatorlerin isimlendirilmesi

FOV Farkh uzunluklarda
degistirilebilir kolimatorler
Isimlendirme Aciklama Isimlendirme | Uzunluk
S (Small) Kiigiik FOV 10 135,4 mm (S igin)
M (Medium) Orta FOV 135,4 mm (M igin)
L (Large) Biiyiik FOV 20 276,7mm (S, M, L icin)

3.1.4. Goriintiilleme tekniklerinde kullanilan protokoller

XVI cihazinda kullanilan goriintiileme tekniklerine gore kullanilan protokoller
farklilik gosterir. Cihazda 3 farkli goriintiileme teknigi bulunmaktadir. Bunlar; diiz film
(planar) goriintiileme, floroskopik goriintiilleme ve GHBT hacimsel goriintiilemedir.

Diiz film (planar) goriintiileme; belirli bir sayida, iki boyutta alinan
projeksiyonlarin ortalamasiyla elde edilen tek bir goriintiidiir. Goriintiiniin elde edilmesi
sirasinda gantri rotasyon hareketi yapmaz.

Floroskopik goriintiileme; Iki boyutta bir¢ok sayida alman projeksiyonlardan
elde edilen goriintiilerin birlestirilmesiyle hareketli halde goriintii elde edilir. Segilen
pencere agikliginda anatomik yapilarin hareketi gozlenebilir. Goriintii esnasinda gantri
rotasyonu istenirse yapilabilir.

GHBT hacimsel goriintiileme; Gantri rotasyon boyunca toplanan 2 boyutlu
goriintiilerin yapilandirilmasiyla anatomik yapinin 3 boyutta diizlemsel goriintiisii elde

edilir. Goriintii yapilandirmasi sonrasi elde edilen 3 ana diizlemdeki goriintiilerin Sekil
3.7°deki gibidir

(Coronal) dizlem géronimu  (Sagittal) Dizlem Gorinumu  (Transverse) Duzlem Gordnim

Sekil 3.7. Ug boyutta ana diizlem goriintiileri
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Koronal kesit Z eksenine, sagital kesit X eksenine ve transverse kesit Y eksenine
dik goriintiilemelerdir. Hasta pozisyonuna gore diizlemler degisebilmektedir (ELEKTA

2009).

Bu Calismada

kullanilmastir.

GHBT hacimsel

goriintiileme

Cizelge 3.4. Ug boyutta hacimsel goriintiileme protokolleri

teknigi

cekim protokolii

Parametreler Bas-Boyun | Bas-Boyun Pelvis Prostat | Genis

S20 FO S10 FO ve Pelvis
Akciger

kV 100 100 120 120 120

mA 10 10 40 64 64

ms 10 10 40 40 40

Pencere acikligi | S20 S10 M20 M10 L20

Filtre FO (yok) FO (yok) F1 F1 F1

Projeksiyon 366 366 660 660 660

sayisl

Gantri rotasyon | -130 -130 -180 -180 -180

baslama derecesi

Gantri rotasyon | 70 70 180 180 180

bitis derecesi

Gantri hiz1 360 360 180 180 180

(derece/dk)

3.1.5. Radcal BT iyon odasi ve elektrometre sistemi

CTDI &lgiimlerinde Radcal marka Accu-Pro model elektrometre ve 10X6-3CT
iyon odasi sistemi kullanilmistir (Sekil 3.8). Iyon odas1 10 cm uzunlugunda kalem tipi
BT iyon odasidir Elektrometre X — 1sin1 ile ilgili bir¢ok 6zelligin 6l¢liimiine imkan
saglar.

/{f/“; Y _\?\\

Sekil 3.8. Radcal model iyon odas1 elektrometre sistemi
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Elektrometre

ile

iyon odasmm kalibrasyonu tedarik¢i

firma tarafindan

yapilmustir. Iyon odasini teknik 6zellikleri Cizelge 3.5°de verilmistir (Radcal 2013).

Cizelge 3.5. Radcal marka 10X6-3CT model BT iyon odasi teknik 6zellikleri

Parametreler Ozellikler
Minimum Hiz 2 uR/s 20 nGy/s
Maksimum Hiz 40 R/s 350 mGy/s
Minimum Doz 20 uR 200 nGy
Maksimum
Doz 118 kR 1 kGy
Kal Jbrasyon 49,
Dogrulugu
Islrilama I:IlZl 199,
Bagimliligi
Enerji 0
Bagimliligi 5%
e Hava esdegeri
duvarlar ve elektrot.
W e 3cm® dis cap
Yapisal Ozellikleri e 15 m aktif hacim
e 10 cm uzunluk
3.1.6. IBA CC04 iyon odasi ve Dose 1 elektrometre

Fantomlarda CTDI o6l¢timleri i¢in ikincil bir iyon odasmin kullanilabilirligini

incelemek icin IBA marka CCO04 iyon odasi ile Olgiimler alimmistir.

CC04

radyoterapide kullanilan kiigiik alanlarin ve yliksek doz geg¢is araliklarinin dlgtimlerinde
kullanilan bir iyon odasidir.

CC04 iyon odas1 ile birlikte IBA marka Dose 1 model elektrometre
kullanilmistir. Dose 1 elektrometre sogrulan doz dlgiimleri i¢in kullanilani taginabilir,
tek kanalli ve yiiksek hassasiyetli referans smif bir elektrometredir. Iyon odalari,
yariiletken dedektorler, kristal problarla kullanilabilir (iba 2011). Iyon odasi ve
elektrometrenin kalibrasyonu yapilmis olup kalibrasyon sertifikalar1 mevcuttur.
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Sekil 3.9. a) CC04 iyon odasi, b) Dose 1 elektrometre

Iyon odasmin ve elektrometrenin teknik ozellikleri sirasiyla Cizelge 3.6 ve
Cizelge 3.7°de verilmistir.

Cizelge 3.6. IBA marka CC04 model iyon odasi teknik 6zellikleri

Hacim (cc) 0,04
Hassasiyet (nC/cGy) 0,013
Aktif uzunluk (mm) 3,6
I¢ ¢ap (mm) 4
Duvar kalmligi (mm) 0,4
Elektrot ¢cap1 (mm) 1

Cizelge 3.7. IBA marka Dose 1 model elektrometre teknik 6zellikleri

Bias voltaj (V) + 500

Algilayici gesitleri TNC ve BNC
Sicaklik aralig1 (°C) 15-35

Gii¢ kaynagi 100- 200 V, 50/60 Hz
Boyutlar (mm) 259 x 259 x 165
Agirlik (kg) 3,5

Doz aralig1 40 pC-1C

Doz hiz1 40 pA — 1000 nA

Veri toplama birimleri

Gy, Sv, R, rad, rem

Zaman

Saniye, dakika, saat

I¢ zaman arahig1 (sn)

1-9999

Dogrusallik

<+0,25%

Kararlilik (1 yilda)

<+0,25%

3.1.7. RADOS 2000RT sistemi ve LiF-100 TLD

Bu ¢alismada, tasarlanan fantomlarda X-1gmi1 profilini incelemek i¢in kullanilan
TLD dozimetreler 4,5 mm ¢apinda ve 0,9 mm kalinliginda disk seklinde Lityum floriir
(LiF:Mg,Ti) termoliiminesans fosforlar (MTS-NPoland)’dir (TLD 2005).
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LiF-100 TLD kristallerini grup seklinde isinlayarak +% 3 smirlar iginde
hassasliga sahip olanlar ¢alismada kullanildi. Isinlama veya saklamak i¢in 6zel olarak
tasarlanan 1ginlama tepsisi kullanilir (Sekil 3.10a). Isinlanan TLD kristallerinin tiim
yerlestirme islemlerinde vakumlu cimbiz kullanilir (Sekil 3.10b).

TLD’lerin 1s1ma verilerini elde etmek i¢in RADOS RE-2000RT (RadRro Int.
GmbH Germany) otomatik okuyucu sistemi kullanildi. Sistem bir defada 20 kaset
icinde 80 adet TLD’nin okumasini yapabilir (Sekil 3.10c). Okuyucu sistem TLD
1sitmasini Nitrojen gazi ile yapar.

Sekil 3.10. a) TLD firin tepsisi, TLD ve kaset b) TLD lerin metal tepsiye yerlestirilmesi
c) RADOS 2000 TLD okuyucu d) PTW-TLDO Termoliimiinesans
dozimetre firini

TLD okuyucuda, 5 bar N2 akis1 ile (1300-1700 sensor degeri) 100 °C’ye kadar
isitilarak okuma oncesi 1sitma “pre read heat” igslemi 35 saniye siireyle yapilir.

RADOS 2000RT TLD okuma cihaz1 bilgisayar iizerine 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.

TLD i¢in 6zel olarak {iretilmis, programlanabilir mikroislemci ile kontrol edilen
iki farkli 1sitma programina sahip PTW marka, TLDO model (PTW Freiburg GmbH)
firm kullamilmigtir (Sekil 3.10d). 1. programda ismlama oncesi kullanilan 400 °C’ye
kadar 1sitma ve sogutma asamalari, 2. programda 1smlama sonrasinda TLD’ler okuyucu
tarafindan okunmadan 6nce 100 °C’ye kadar 6n 1sitma agamalar1 mevcuttur. Sicaklik
kontrollii sicak hava akimi lireten programlanmis bir 1sitma elemani igeren firinda dahili
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fan sayesinde sicak havanin esit dagilmasi saglanir. TL malzeme firma paslanmaz ¢elik
tepsiler ile konulur (Sekil 3.10.a).

Birinci Program: Sifirlama (anneling)
. Baslangig

. 400 °C’ ye kadar 1sitma

. 400 °C’de 1 saat tutma

100 °C’ye sogutma

. 100 °C’de 2 saat tutma

. Oda sicakligina sogutma

. Program sonu

Ikinci Program: Okuma dncesi 1sitma
1. Baslangic

2. 100 °C’ye 1sitma

3. 100 °C’de 10 dakika tutma

4. Oda sicakligma sogutma

5. Program sonu

3.1.8. Bilgisayar tomografi cihaz icin CTDI doz dl¢iim fantomlar:

Calismada 1iki farkli model bilgisayar tomografi doz oOl¢iim fantomu
tasarlanmistir. Bu tasarimlar standart olarak kullanilan PMMA (Poli Metil Metaakrilat)
malzemesinden yapilmis olup, farkli yarigapta bulunan dairesel fantomlara gore
boyutsal ve sekilsel olarak farkliliklar icermektedir. Tasarimlar yapilirken Amerika
Gida ve Ilag Dairesi, FDA ’in standartlar1 g6z 6niinde bulundurulmustur.

3.2. Metot

Akdeniz Universitesi Bilimsel Arastirma Projelereri Birimi tarafindan
desteklenen bu ¢alismada, CTDI fantom tasarim ve iiretimleri yapilarak fantomlarda
CTDI dozimetrik 6l¢iimleri gergeklestirilmistir. Tasarlanan CTDI fantomlar1t MADEL
Miihendislik Danmismanlik Laboratuar Hizmetleri Ltd. Sirketi tarafindan iiretilmistir.
Calismanin dozimetrik kismi ise Recep Tayyip Erdogan Universitesi Egitim Arastirma
Hastanesi Radyasyon Onkolojisi AD’nda bulunan IGRT o6zellikli lineer hizlandirici
tedavi cihaz1 ve Toshiba marka Aquillion model BT kullanilarak yapilmistir. Lineer
hizlandiric1 ve BT cihazinin kalite kontrolii yapilmistir.

3.2.1. CTDI fantomu tasarmm 6n¢ahsmalari ve tiretimi.

Fantomlarin yapiminda 2 cm kalinlikta PMMA plakalar kullanilmistir plaka
kalinliklar1 +1mm tolerans icinde yapildi. Malzeme ic¢inde hava kabarcigi olmamasina

dikkat edildi.

Kullanilan malzemenin bilgisayar tomografi Hounsfield birimi (HU) agismdan
degerlendirildi. Bu yontem, materyallerin lineer azalim katsayis1 degerlerinin tek bir
degere dogrusal doniisiimiidiir.
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HU = 1000 x &x—fsu (3.1)

Hsu

HU degeri 3.1 bagimntisi ile hesaplanir. Burada py materyalin lineer azalim
katsayisi, pgy ise suyun lineer azalim katsayisidir. Farkli yogunluklara sahip maddeler
fakli HU ya sahiptir ve bu degerler bir ¢izelge halinde gosterilir (Sekil 3.11).

+ JONE . Vors kevniy = TEF__ mamir
- A ] KasifRasan
r i
BT ..-"" L T T
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Sekil 3.11. Farkli yogunluga sahip materyallerin HU ¢izelgesi

Sekilde goriildiigii gibi en gegirgen madde olan hava -1000 HU ile temsil
edilirken viicuttaki en yogun yap1 olan kemigin +1000 HU ile gosterilir. Madde ne
kadar az X — 1smi gegiriyorsa ve ya ne kadar yogun X — 1smi1 soguruyorsa bu
cizelgedeki degeri o kadar yiikselir. Fantom tasariminda kullanilan suyun HU degerine
en yakin olan PMMA malzemenin HU degeri 100 olani segildi.

Kullanilan malzemenin HU degerinin tayin edilmesinde Toshiba marka
Aquillion model BT cihazi kullanildi.

Fantom dilimleri BT cihazinin merkezine lazerler yardimiyla oturtuldu ve bir
tam tarama yapilarak kesitsel olarak goriintii elde edildi (Sekil 3.12).
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Sekil 3.12. BT cihazinda elde edilen kesitsel goriintiiler

Daha sonra, sagital bir kesit {izerinde yarigaplart 4,08 mm olan bes
degerlendirme noktas1 secildi ve bu noktalardaki HU degerleri incelendi.

Sekil 3.13. Bilgisayar yaziliminda HU degerinin belirlenmesi

CTDI fantomlar icin iki farkli geometri se¢ildi. Bunlar; dairesel silindir (Sekil
3.14a) ve eliptik silindir (Sekil 3.14b) geometrilerdir.
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Sekil 3.14. a) Dairesel silindir geometri, b) Eliptik silindir geometrideki CTDI fantomu
3.2.1.1.Dairesel silindir CTDI fantomu

Taban1 daire olan silindirden olusan fantom 2 cm kalinliga sahip dilimler
seklinde tasarlanmustir (Sekil 3.15).

o )

A
W

Sekil 3.15. Dairesel silindir bigiminde CTDI fantomu.

2 cm kalinliktaki dairesel silindir dilimlerinin birlesimiyle olusan fantom
tasarimi1 Sekil 3.12°de gosterilmektedir.  Sekilde fantom uzunlugu, ¢ap ve dilim
kalmlig: sirasiyla 1, a ve d simgeleri ile gostermektedir. Fantomun toplam uzunlugu 40
cm’e ulasmaktadir. Ug farkhi capta dairesel silidir tasarlanmistir. Bu caplar biiyiik, orta
ve kiiciik olarak sirasiyla 320 mm, 160 mm ve 80 mm’dir. Her ii¢ fantom i¢ ice gegecek
sekilde kesimi yapilmistir. Kiigiik ¢apta olan fantom orta capa sahip olan fantomun
dairesel dolgunlugunu saglar, orta ¢apa sahip olan fantom ise biiylik ¢apta olan
fantomun dairesel dolgunlugunu saglar (Sekil 3.16).
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Her bir dilimde iyon odasi 6l¢iimlerinde iyon odasinin yerlesimine izin verecek
kaviteler yapilmistir. Bu kaviteler biiylikk ve orta capli fantomlar i¢cin fantomun
cevresinde 0°, 90°, 270° ve 360° acilarda yer alirken kiiciik ¢apli fantomda ise hem
fantom c¢evresinde hem de merkezde konumlandirilmistir. Cizelge 3.8’de kavitelerin
fantomlar iizerinde x, y koordinat sistemine gore yerlesim noktalar1 gosterilmektedir.
Cevredeki kavite merkezleri ile dis ¢evre arasindaki mesafe CTDI fantomlar: igin
onerilene gore 10 mm’dir ve kavite ¢aplar1 kullanilacak 12,5 mm ¢apta iyon odasinin
hareketine olanak saglayacak sekilde, 12,6 mm ¢apta dizayn edilmistir.

CTDI fantomlarin imalatindaki kesim islemlerinde kesim pay1 birakilmstir.
Cizelge 3.9°da X, y koordinat sisteminde belirlenen kesim noktalar1 320 mm ve 160 mm
capindaki dilimler i¢in gdsterilmektedir. Sekil 3.17a’da ti¢ farkli ¢capta dairesel silindir
diliminin 6n yliziinden kesit goriiniimiinii ve i¢ ice gecmis hali, Sekil 3.17b’de ise li¢
farkli ¢apa sahip fantom dilimi i¢in yapilan tasarimin son hali gosterilmektedir. Sekil
3.18a,b, ve c’de ise biiylik orta ve kiiglik fantom dilimleri i¢in tasarim sekilleri kesim
noktalar1 koordinatlar1 gosterilmektedir.

- 907 31=320mm

r=12.5+0.1mm < O

180°

Sekil 3.16. Ug farkli ¢apta dairesel silindir diliminin &n yiiziinden kesit goriiniimii ve i¢
ige gegmis halinin tasarim sekli
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Sekil 3.17. a)Ug farkli ¢apta dairesel silindir diliminin 6n yiiziinden kesit goriiniimii ve
i¢ ice gecmis hali ve b) biiyiik, orta ve kii¢iik ebatlardaki dairesel dilimlerin
ayri ayri gorunumu

Cizelge 3.8. Iyon odasmin yerlesimi i¢in belirlenen &l¢iim noktalarinin fantomlarm
iizerinde x,y koordinat sistemine gore konumlar1

Olciim Noktalarinin Fantom Uzerindeki Konumu
Fantom Capi

Merkez 0° 90° 180° 270°
E gguzl:) mm) | (0,150) | (150,0) | (0, -150) | (-150.0)
% 812&1160 mm) | ©70) | (70,0) | 0-70) | (70.0)
E gfgg mm) 0.0) (0,30) 30,0) | (0,-30) | (-30.0)

Cizelge 3.9. 320 mm ve 160 mm capli fantomlar i¢in kesim noktalarinin koordinat
sistemindeki konumlar1

Fantom Uzerindeki Konum

Fantom

apli
Cap 0° 90° 1800 | 270°
» | Biiyiik O, -|(801,0)
= | (@=320 mm) (0. 80.1) (80.1,0) | gg1
c
ga Orta 0, 40,1) @o1,0 | & -] (4010
g X| (a=160 mm) o ” 40,1)
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a ¥ 320 ern Capli Biiylk Dairee] Sifindic b

160 mm Caph Dl c

Sekil 3.18. a) Biiylik 320 mm c¢apli, b) Orta 160 mm ¢apli ve c¢) Kiigiik 80 mm ¢aplhi
fantom dilimleri tasarim sekli ve kesim koordinatlari

Olgiimler srasinda bos kalan iyon odasi kavitelerini doldurmak igin iyon odas1
kavite ¢ubuklar1 tasarlanmistir (Sekil 3.19a ve b). Bu 16 ve 40 cm uzunlukta olan
cubuklar, kavitelerin i¢inde rahatca hareket edebilecek sekilde 12,5 mm ¢apa sahiptir.

Sekil 3.19. a) iyon odasi kavite ¢ubuklarmin iistten gériiniimii, b) iyon odasi kavite
cubuklarmin 6nden goriiniimii

Iyon odasi kavite ¢ubuklarma ek olarak TLD’ler ile fantomlar iginde Slgiim
yapabilmek i¢cin TLD c¢ubuklar1 tasarlanmigtr. TLD c¢ubuklar1 fantomlarin i¢inde
rahatga hareket ettirilebilecek sekilde 12,5 mm capa sahiptir ve farkli uzunluklarda
tasarlanmistir. Uzerlerinde 4,5 mm cap ve 0,9 mm kalinliga sahip disk seklinde Lityum
floriir (LiF: Mg,Ti) termoliiminesans fosforlarin yerlesimine olanak saglayacak TLD
yuvalar1 bulunmaktadir. TLD yuvalarmin bulunacagi konumlar elde edilmesi istenen X
—1s11 profilini saglayabilecek noktalarda olusturulmustur (Sekil 3.20).
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Sekil 3.20. TLD g¢ubuklarinin tasarimi ve ¢ubuklar lizerine yerlestirilen TLD yuvalar1

Uretici firma ile yapilan ¢alismalarinin sonucunda tasarlanip iiretilen dairesel
silindir fantom seti Sekil 3.21’de gosterilmektedir.

Sekil 3.21. Dairesel silindir CTDI fantom seti ve tasima sandig1
3.2.1.2. Eliptik silindir CTDI fantomu

Tabani elips olan silindirden olusan fantom 2 cm kalinliga sahip dilimler
seklinde tasarlanmistir (Sekil 3.22).
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Sekil 3.22. Eliptik silindir bigiminde CTDI fantomu.

2 cm kalinliktaki eliptik silindir dilimlerinin birlesimiyle olusan fantom tasarimi
Sekil 3.22°de gosterilmektedir. Sekilde fantom uzunlugu, cap1r ve dilim kalmhg:
sirasiyla 1, a ve d simgeleri ile gosterilmektedir. Fantomun toplam uzunlugu 40 cm’e
ulasmaktadir. Ug farkli ¢apta eliptik silidir tasarlanmistir. Bu caplar biiyiik, orta ve
kiigiik olarak sirastyla 320250 mm, 160x120 mm ve 100x80 mm’dir. Her ii¢ fantom i¢
ice gececek sekilde kesimi yapilmistir. Kii¢lik capta olan fantom orta ¢apa sahip olan
fantomun dairesel dolgunlugunu saglar, orta ¢apa sahip olan fantom ise bliyiik ¢apta
olan fantomun dairesel dolgunlugunu saglar (Sekil 3.23).

Her bir dilimde iyon odas1 dlglimlerinde iyon odasimin yerlesimine izin verecek
kaviteler yapilmistir. Bu kaviteler biiyiik ve orta capli fantomlar i¢in fantomun
cevresinde 0°, 90°, 270° ve 360° acilarda yer alirken kiigiik capli fantomda ise hem
fantom ¢evresinde hem de merkezde konumlandirilmistir. Cizelge 3.10’da kavitelerin
fantomlar iizerinde x, y koordinat sistemine gore yerlesim noktalar1 gosterilmektedir.
Cevredeki kavite merkezleri ile dis ¢evre arasindaki mesafe CTDI fantomlar i¢in
Onerilene gore 10 mm’dir ve kavite ¢aplar1 kullanilacak 12,5 mm ¢apta iyon odasinin
hareketine olanak saglayacak sekilde, 12,6 mm ¢apta dizayn edilmistir.

CTDI fantomlarin imalatindaki kesim islemlerinde kesim payi birakilmustir.
Cizelge 3.11°de x, y koordinat sisteminde belirlenen kesim noktalar1 320x250 mm ve
160x120 mm ¢apindaki dilimler i¢in gosterilmektedir. Sekil 3.24a’da ii¢ farkli ¢apta
dairesel silindir diliminin 6n yiiziinden kesit goriiniimiiniin ve i¢ ige ge¢mis hali, Sekil
3.24b’de ise ¢ farkli gapa sahip fantom dilimi i¢in yapilan tasarimin son hali
gosterilmektedir. Sekil 3.25a,b, ve c’de ise biiyiik orta ve kiiclik fantom dilimleri i¢in
tasarim sekilleri kesim noktalar1 koordinatlar1 gosterilmektedir.
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x=10mm

- 90° b1=250 mm

180°

al=320mm

Sekil 3.23. Ug farkli ¢apta eliptik silindir diliminin 6n yiiziinden goriiniimii ve i¢ ice
gecmis halinin tasarimi

Sekil 3.24. a) Ug farkli capta eliptik silindir diliminin 6n yiiziinden gériiniimii ve i¢ ice
gecmis hali, b) ti¢ farkli ebattaki eliptik dilimin ayr1 ayr1 gésterimi
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Cizelge 3.10. Eliptik silindir fantomda iyon odasmin yerlesimi i¢in belirlenen Sl¢iim
noktalarmnin fantomlarin tizerinde x,y koordinat sistemine gére konumlar1

Olciim Noktalariin Fantom Uzerindeki Konumu
Fantom Cap1 S
Merkez | 0° 99° 180° 270
Biiyiik
( a=320, b= | - 0,115) | (150,0) | (0,-115) | (-150.0)
250mm)
> Orta
< | (a= 160, b= | - ©050) | (7000 | (0-50) | (70.0
< | 120mm)
&
S Kiiciik 40.0
5 |( a= 100, (00) |(030) |@00) |(0-30) |40
< | b=80 mm)

Cizelge 3.11. 320x250 mm ve 160x120 mm caph fantomlar i¢in kesim
koordinat sistemindeki konumlar1

noktalarinin

Fantom Uzerindeki Konum
Fantom Capi

0° 90° 180° 270°
.| Biiik (-80.1, 0)
5 (0, 60,1) (80.1,0) | (0,-60,1) ’
= (a=320, b= 250mm)
e
© | orta (-50.1, 0)

SN i -50.1,

S 3| (e 160, b= 120mm) | © 40 (50.1,0) | (0, -40,1)

a

320°* 250 mm Gaph Bk Eliptik Slindir Fantom Dilimi
Yy

b

160 * 120 mm Gaph Orta Eliptik Slindir Fantom Dilimi

100 * 80 mm Caph Kigiik Eliptik Silindir Fantom Dilimi

Sekil 3.25. a) 320x250 mm ¢apli, b) 160x120 mm ¢apli ve ¢) 100x80 mm c¢apl1 fantom
dilimleri ve kesim koordinatlari
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Dairesel silindir fantom setinde oldugu gibi eliptik silindir fantom seti i¢inde
iyon odast kavite ¢ubuklar: tasarlanmistir. Iyon odasi kaviteleri her iki fantom setinde
de ayn1 yarigapa sahip oldugu i¢in tasarlanan ¢ubuklarda ayni ebatlara sahiptir.

Sekil 3.26. Eliptik silindir fantom seti ve tagima san1g1

Yapilan tasarim ¢alismalarinin ardindan tretilen eliptik silindir CTDI fantom
seti Sekil 3.26’da gosterilmektedir.

3.2.2. BT iyon odasi ile yapilan CTDI dl¢iimleri

GRR 0zelligi bulunan lineer hizlandiric1 cihazmin XVI goriintiileme cihazinda
dairesel ve eliptik silindir fantom setleri i¢in dl¢timler yapild.

3.2.2.1. Dairesel silindir BT fantomlarmda CTDI Olgiimleri ve CTDI,,
hesaplamasi

Tasarlanan dairesel silindirik fantom setinde, Sekil 3.27°deki kesit semasinda
goriildiigii gibi BT iyon odasi ekseni G-T yoniinde olacak bi¢imde Cizelge 3.4°de
verilen ¢ekim protokolleri igin CTDI merkez (CTDIy) ve dort kenardaki CTDI (CTDI)
olgtimleri mGy. cm biriminde doz okuma degeri seklinde alindi. CTDI,, i¢in ise CTDly
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ve dort kenardaki ortalama CTDI (CTDlyor) degerleri 2.10. numarali denklem de
kullanilarak mGy .cm biriminde doz hesaplamasi yapildi.

S Sas

Sekil 3.27. CTDlIy, 6l¢iimii igin fantomun yerlestirilmesi (1.X-15m1 kaynagi 2.izomerkez
3.Fantom 4.Masa)

Cizelge 3.12. Ug boyutta hacimsel goriintiileme protokollerinde kullanilan fantom tipi

ve ¢cekim parametreleri

Parametreler Bas-Boyun | Bas-Boyun | Pelvis Prostat | Genis
S20 FO S10 FO Pelvis
kV 100 100 120 120 120
mA 10 10 40 64 64
ms 10 10 40 40 40
Pencere agikligi S20 S10 M20 M10 L20
Filtre FO (yok) FO (yok) F1 F1 F1
Projeksiyon sayis1 | 366 366 660 660 660
Gantri  rotasyon | -130 -130 -180 -180 -180
baslama derecesi
Gantri  rotasyon | 70 70 180 180 180
bitis derecesi
Gantri 360 360 180 180 180
hizi(derece/dk)
Dairesel orta | Dairesel Dairesel Dairesel | Dairesel
Kullanilan fantom | Dairesel kiiciik biiytik orta biiytik
kiigiik

Goriintiileme protokollerine gdre kullanilan fantomlar

gosterilmektedir.

54

Cizelge 3.12°de




Bas-boyun S20 FO protokolii i¢in 16 cm ¢ap 40 cm uzunluga sahip olan dairesel
orta fantomla 10 cm ¢ap ve 40 cm uzunluga sahip olan dairesel kii¢iik fantom kullanilda.
Bas-boyun S10 FO protokolii i¢in ise dairesel kii¢lik fantom kullanildi.

Bag-boyun protokolleri i¢in kullanilan fantomlarm merkezi lazerler yardimiyla
lineer hizlandiricinin merkezine gelecek sekilde yerlestirildi (Sekil 3.28a ve b)

Sekil 3.28. a) 10 cm ¢ap 40 cm uzunluga sahip dairesel silindirik fantom b) 16 cm cap
40 cm uzunluga sahip dairesel silindirik fantom

Pelvis ve prostat protokolleri igin 16 cm ¢ap 40 cm uzunluga sahip olan dairesel
orta fantom kullanildi. Kullanilan fantomun merkezi lazerler yardimiyla lineer
hizlandiricinin merkezine gelecek sekilde yerlestirildi.

Genis pelvis protokolleri i¢in ise 32 cm ¢ap ve 40 cm uzunlugunda dairesel
biiylik fantom kullanildi. Yine ayni sekilde fantomun merkezi lineer hizlandiricinin
merkezine oturtularak 6lgtim alindi (Sekil 3.29).

Sekil 3.29. 32 cm ¢apinda 40 cm uzunlugunda dairesel silindirik BT fantomu
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Merkezde oOlgiilen CTDIy degerleri i¢in kalem tipi iyon odasi merkezdeki
bosluga yerlestirildi ve fantomlarin kenarlarindaki ¢evre iyon odasi yuvalarinm tiimi
fantom ile ayn1 malzemeden yapilan iyon odasi ¢ubuklari ile kapatildi.

Fantomun ¢evresindeki konumlardan Slgiilerek elde edilen CTDIy o degerleri
icin sirastyla fantomun iizerinde bulunan 0, 90, 270 ve 180 konumundaki iyon odasi
bosluklarina kalem tipi iyon odasi yerlestirildi diger bosluklar iyon odasi ¢ubuklari ile
kapatilarak ol¢iim yapildi.

Son olarak elde edilen degerlerden 2.10 bagintist kullanilarak CTDI, hesaplandi.

Kullanilan goriintiileme protokollerinden pelvis, prostat ve genis pelvis
protokolleri i¢in filtre segenegi degistirilerek ayni 6lgtimler tekrarlandi (Cizelge 3.13).

Cizelge 3.13. Ug boyutta hacimsel goriintiilleme protokollerinden pelvis, prostat ve genis
pelvis protokolleri i¢in filtre se¢eneginin degistirilmis hali ve kullanilan

fantom tipi
Parametreler Pelvis Prostat | Genis Pelvis
kV 120 120 120
mA 40 64 64
ms 40 40 40
Pencere agikligi M20 M10 L20
Filtre FO FO FO
Projeksiyon sayist | 660 660 660
Gantri rotasyon -180 -180 -180
baslama derecesi
Gantri rotasyon 180 180 180
bitis derecesi
Gantri 180 180 180
hizi(derece/dk)
Kullanilan fantom | Dairesel | Dairesel | Dairesel biiyiik
biiytik orta

3.2.2.2. Eliptik silindir BT fantomlarinda CTDI Ol¢iimleri ve CTDI,, hesaplamasi

Tasarlanan eliptik silindirik fantom setinde, Sekil 3.27°deki kesit semasinda
goriildiigii gibi BT iyon odasi ekseni G-T yoniinde olacak bi¢imde Cizelge 3.4°de
verilen ¢ekim protokolleri icin CTDI merkez (CTDly) ve dort kenardaki CTDI (CTDIy)
Olgtimleri mGy. cm biriminde doz okuma degeri seklinde alindi. CTDIy, i¢in ise CTDly
ve dort kenardaki ortalama CTDI (CTDlkot) degerleri 2.10.nolu denklem de
kullanilarak mGy .cm biriminde doz hesaplamasi yapildi.
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Cizelge 3.14. Ug boyutta hacimsel goriintiileme protokollerinde kullanilan eliptik

fantom tipi
Parametreler Bas-Boyun | Bas- Pelvis | Prostat | Genis Pelvis
S20 FO Boyun
S10 FO
kv 100 100 120 120 120
mA 10 10 40 64 64
ms 10 10 40 40 40
Pencere agikligi S20 S10 M20 M10 L20
Filtre FO (yok) FO (yok) | F1 F1 F1
Projeksiyon sayis1 | 366 366 660 660 660
Gantri rotasyon -130 -130 -180 -180 -180
baslama derecesi
Gantri rotasyon 70 70 180 180 180
bitis derecesi
Gantri 360 360 180 180 180
hizi(derece/dk)
Kullanilan fantom | Eliptik orta | Eliptik Eliptik | Eliptik | Eliptik biyiik
Eliptik kiigtik | kiigiik biiyiikk | orta

Goriintiileme
gosterilmektedir.

protokollerine gore kullanilan fantomlar

Cizelge 3.14°de

Bas-boyun S20 FO protokolii i¢in 10x8 cm ¢ap 40 cm uzunluga sahip olan eliptik
orta fantomla 16x12 cm ¢ap ve 40 cm uzunluga sahip olan eliptik kii¢iik fantom
kullanildi. Bas-boyun S10 FO protokolii i¢in ise eliptik kii¢iik fantom kullanilda.

Bas-boyun protokolleri i¢in kullanilan fantomlarin merkezi lazerler yardimiyla
lineer hizlandiricinin merkezine gelecek sekilde yerlestirildi (Sekil 3.30).

Sekil 3.30. 10x8 cm ¢apinda 40 cm uzunlugunda eliptik silindir BT fantomu
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Pelvis ve prostat protokolleri i¢in igin 16x12 cm ¢ap 40 cm uzunluga sahip olan
eliptik orta fantom kullanildi. Kullanilan fantomun merkezi lazerler yardimiyla lineer
hizlandiricinin merkezine gelecek sekilde yerlestirildi (Sekil 3.31).

Sekil 3.31. 16x12 cm ¢ap 40 cm uzunluga sahip olan eliptik orta fantom

Genis pelvis protokolleri i¢in ise 32x25 cm ¢ap ve 40 cm uzunlugunda eliptik
biliyiik fantom kullanildi. Yine ayni sekilde fantomun merkezi lineer hizlandiricinin
merkezine oturtularak 6l¢iim alind1 (Sekil 3.32).

Sekil 3.32. 32x25 cm ¢ap ve 40 cm uzunlugunda eliptik biiyiik fantom
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40 cm uzunlugunda fantomla Ol¢iim alindiktan sonra, 2 cm’lik dilimlerin
eksiltilmesiyle fantomun boyu 16 cm yapildi ve tiim CTDI Slglimleri tekrarland: (Sekil
3.33).

Sekil 3.33. Sekiz adet eliptik geometride fantom dilimi ile olusturulan 16 cm
uzunlugundaki eliptik silindir fantom

Merkezde o6lgiilen CTDIly degerleri i¢in kalem tipi iyon odasi merkezdeki
bosluga yerlestirildi ve fantomlarin kenarlarindaki ¢evre iyon odasi yuvalarmin tiimii
fantom ile ayn1 malzemeden yapilan iyon odasi ¢ubuklari ile kapatildi.

Fantomun ¢evresindeki konumlardan olgiilerek elde edilen CTDly o degerleri
icin sirastyla fantomun {izerinde bulunan 0, 90, 270 ve 180 konumundaki iyon odas1
bosluklarma kalem tipi iyon odasi yerlestirildi diger bosluklar iyon odas1 ¢ubuklari ile
kapatilarak dl¢tim yapildi.

Son olarak elde edilen degerlerden 2.10 bagntist kullanilarak CTDIy, hesaplandi.

Kullanilan goriintiileme protokollerinden pelvis, prostat ve genis pelvis
protokolleri igin filtre segenegi degistirilerek ayni dlgiimler tekrarlandi (Cizelge 3.15).
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Cizelge 3.15. Ug boyutta hacimsel gériintiileme protokollerinden pelvis, prostat ve genis
pelvis protokolleri i¢in parametrelerin degistirilmis hali ve kullanilan

fantom tipi
Parametreler Pelvis Prostat Genis
Pelvis
kV 120 120 120
mA 40 64 64
ms 40 40 40
Pencere agikligi M20 M10 L20
Filtre FO FO FO
Projeksiyon sayisi 660 660 660
Gantri rotasyon baglamaderecesi -180 -180 -180
Gantri rotasyon bitisderecesi 180 180 180
Gantri hizi(derece/dk) 180 180 180
Kullanilan fantom Eliptik Eliptik Eliptik
biiyiik orta bityiik

3.2.3. CCO04 iyon odasi ile yapilan CTDI ol¢iimleri

Genis pelvis protokolii icin 40 wuzunlugunda dairesel biiyiikk fantomun
merkezinde ve dortkenarinda CC04 iyon odasi kullanarak CTDI 6lgtimleri yapildi.
Olgiimler 10 cm BT iyon odas1 dlgiimleri ile ayn1 geometride tekrarlandi.

Daha sonra genis pelvis protokolii icin fitre secenegi degistirilerek, filtresiz
kosullarda CTDI 6l¢iimleri tekrarlandi (Cizelge 3.16).

Cizelge 3.16. Dairesel biiyiikk fantomda CC04 iyon odasi ile yapilan Ol¢limlerde
kullanilan protokoller

Parametreler Genis Pelvis Genis Pelvis
kV 120 120

mA 64 64

ms 40 40

Pencere aciklig1 L20 L20

Filtre F1 FO

Projeksiyon sayisi 660 660

Gantri rotasyon baglama derecesi | -180 -180

Gantri rotasyon bitig derecesi 180 180

Gantri hizi(derece/dk) 180 180

Kullanilan fantom Dairesel biyiik Dairesel biiytlik
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3.2.4. Termoliiminesans dozimetre (TLD) sistemi ile yapilan CTDI o6l¢iimleri
3.2.4.1. TLD’lerin gruplandirilmasi ve sifirlanmasi

Ayni iretimden olan 60 adet TLD kristali kullanildi. Bunlarin sicaklik ve
radyasyon agisindan ayni ge¢mise sahip olmalarina dikkat edildi. Tepsilerde kodlu
yuvalara yerlestirilerek her TLD nin adlandirilmasi yapildi. Her bir 4 yuvasi i¢in kodlu
kasette ad1 belli olan TLD’lerin yerlesimleri kaydedildi. Boylece okuma sirasinda her
bir TLD nin hangi kaset ve hangi yerlesimde oldugu tiim ¢aligma boyunca sabit tutuldu.
TLD ler radyasyon doz dlglimlerinden 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 bigiminde ortalamalar1 alindi. Bu islem dort kez tekrarlandi. Zemin seviyesi
“background count” olarak bu ortalama degerler sisteme veri girisinde “zero count”
yerine yazildi. Programda zemin seviyesi degeri tiim dort grup icin ayr1 ayr1 diizenlenen
1, 2, 3 ve 4 yerlesimine gore TL okuma degerinden eksilterek sayim sonucu elde edilir.

3.2.4.2. TLD’ler ile fantomda profil elde edilmesi

TLD sistemi, goriintiileme protokolleri i¢in fantom i¢inde sayim profillerinin
cikartilmasinda kullanildi. TLD’lerin yerlesiminde fantomlarin yarigaplariyla uyumlu
olarak tasarlanan TLD c¢ubuklar1 kullanildi.
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Sekil 3.34. TLD o6l¢timleri i¢in tasarlanan ¢ubuk

Sekil 3.34’de goriildiigii gibi TLD g¢ubuklari, iizerinde TLD’lerin yerlesimine
izin verecek ebatlarda yuvalar bulunduran, fantomlarin iyon odasi kavitelerinde rahatga
hareket ettirilebilecek yarigapta yapildi. Cubuklarm iizerindeki TLD yuvalarmin
uzakliklar1 istenilen farkli uzunluklar1 karsilayacak sekilde konumlandirildi. TLD’ler
cubuk iizerinde tek bir dogru lizerinde sirasiyla dizilmek iizere hazirlandi. Daha once
yapilan ¢aligmalar temel alinarak TLD’ler arasindaki mesafe rolatif doz degisimi goz
oniinde tutularak farkl yerlestirildi.
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Bas-boyun protokolii S20 pencere agikligi, prostat protokoli M10 pencere
aciklig1 ve genis pelvis protokolleri icin TLD’ler ile 6l¢iim alinda. Her bir protokol i¢in
hem dairesel hem eliptik silindir fantom setinde Sl¢iimler yapildi. TLD’ler fantomlar
iizerinde merkezde ve gevrede (0° de) yerlestirilerek okuma degerleri alindi. TLD
yontemi ile alinan bu okuma degerlerinden profil elde edildi.
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4. BULGULAR

4.1. CTDI Fantomunun Yapiminda Kullanilan Malzemenin HU Bakimindan
Degerlendirmesi

Toshiba marka Aquillion model bilgisayar tomografi cihazi kullanilarak 2 cm
kalinligindaki PMMA dilimlerin tarama goriintiisii alinarak HU degerlendirmesi yapildu.

Dilimlerin kesitsel goriintlisii iizerinde secilen bes degerlendirme noktasinda
goriilen HU degerleri Cizelge 4.1°de verilmistir. Bes degerlendirme konumundan elde
edilen HU degerlerinin ortalamasi1 102,2°dir.

Cizelge 4.1. CTDI fantom dilimlerinin BT goriintiisii tizerindeki HU degerleri

Egﬁﬁﬁ dirme Yarigap (mm) HU (Ortalama) Standart Sapma
L 52,5 103,1 36,9
2. 52,5 100,5 18,2
3. 52,5 101,2 423
4. 52,5 106,5 31,2
S. 52,5 99,8 54,6

Fantom tasarimlar1 yapilirken Amerika Gida ve ila¢ Dairesi, FDA’in standartlari
g6z Oniinde bulundurulmustur. FDA’in BT doz Ol¢iim fantomlar1 i¢in goz Oniinde
bulundurdugu standartlari;

e Yapim malzemesinin Poli-Metil-Meta-Akrilik (PMMA) plastik olmasi
e Fantomun dairesel silindir seklinde 14 cm uzunluga ve 32 cm ile 16 cm caplara
sahip olmasi

e Fantom iizerinde dozimetre yerlesimine izin verecek kavitelerin olmasi
seklindedir (FDA 2005).

Calismada tasarlanip iiretilen fantomlar yukaridaki standartlarin hepsini saglamakla
birlikte geometrik olarak dairesel geometriye ek olarak eliptik geometride de
yapilmigtir. Ayrica uzunluk olarak da 40 cm uzunlugu saglayabilecek sekilde
tasarlanmustir.

4.2. BT Iyon Odasi ile Yapilan CTDI Olgiimlerin Sonuclar

10 cm uzunlugunda BT iyon odasi kullanilarak, dairesel ve eliptik silindir
fantom setinde CTDIy ve CTDIy doz degerleri Sekil 3.27°deki diizenege ve Cizelge
3.12, Cizelge 3.13, Cizelge 3.14 ve Cizelge 3.15’de verilen protokollere gore alind1.

Ilgili cekim protokoliindeki her fantom seti i¢cin CTDIyo Ve CTDIly degerleri
hesapland.
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4.2.1. Dairesel silindir fantom setinde yapilan 6l¢iimler
4.2.1.1. Bas - boyun protokolleri

Bas — boyun ¢ekim protokollerinde Cizelge 3.12°de verildigi gibi S10 ve S20
pencere agikliklari i¢in fantom setleri ayarlanda.

Bas — boyun protokoliinde S20 pencere agikliginda dairesel kiiciik ve dairesel
orta CTDI fantomu, S10 pencere agikliginda ise dairesel kiigiik CTDI fantomu
kullanild1. Tki pencere agikliginda da silindir uzunlugu 40 cm yapildi. CTDIy ve CTDIy
doz 6l¢iim degerleri, CTDIy ot Ve CTDI,, hesaplama degerleri Cizelge 4.2°de verilmistir.

Cizelge 4.2. Bas - Boyun protokollerinde BT iyon odasi ile dairesel kiiciik ve orta
fantomda CTDI degerleri

Kullanilan Protokol Bas - Boyun S20 |Bas - Boyun S20 | Bas - Boyun S10
Fantom Tiirli Dairesel Orta Dairesel Kiigiik Dairesel Kiigiik
Fantom Uzunlugu (cm) |40 40 40
Filtre Yok Yok Yok
Merkez 0,84 1,04 0,88
x 0° kenar 1,13 1,19 0,96
\% 90° kenar 1,26 1,26 1,21
= [1807kenar 056 0,93 0,75
270° kenar 0,36 0,80 0,47
CTDIu (MGY) 0,84 1,04 0,88
CTDlyor (MGY) 0,83 1,05 0,85
CTDlw (mGy) 0,83 1,04 0,86

4.2.1.2. Prostat, pelvis ve genis pelvis protokolleri

Prostat, pelvis ve genis pelvis ¢ekim protokollerinde Cizelge 3.12°de de verildigi
gibi sirastyla M20, M10 ve L20 pencere agikliklari igin CTDI fantom setleri ayarlandi.

Genis pelvis protokoliinde L20 pencere ag¢ikliginda dairesel biiyiik CTDI

fantomu, pelvis protokolii M20 pencere agikliginda dairesel bilyiikk ve dairesel orta
CTDI fantomu, prostat protokolii M10 pencere agikliginda ise dairesel orta CTDI
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fantomu kullanildi. Olciimlerde filtre kullanilmadi. CTDIly ve CTDIk doz &lgiim
degerleri, CTDlIy ot Ve CTDIy, hesaplama degerleri Cizelge 4.3’de verilmistir.

Cizelge 4.3. Genis pelvis, pelvis ve prostat protokollerinde BT iyon odasi ile dairesel
biiyiik ve dairesel orta fantomda, filtre kullanarak alinan CTDI degeleri

Rullaman | Gems PeVIs | petyis M20 | Pelvis M20 | Prostat M10
Fantom Tirii | Dairesel Biiyiik | Dairesel Biiyiik | Dairesel Orta | Dairesel Orta
Fcarrrl]‘;om Uzunlugu 40 40 40 40
Filtre Var Var Var Var
Merkez 17,81 14,76 37,02 47,79
= | 0°kenar 23,24 19,35 36,1 50,44
g/ 90° kenar |25,21 18,685 31,04 45,72
= [180° kenar |21,76 18,71 31,54 45,03
270° kenar | 27,26 20,85 35,94 50,99
CTDIu (mGy) 17,81 14,76 37,02 47,79
CTDlot (MGY) | 24,37 19,4 33,66 48,05
CTDIw (MmGy) 22,18 17,85 34,78 47,96

Prostat, pelvis ve genis pelvis protokollerinde, ayni fantomlar kullanarak yapilan
Olgtimler filtre kullanmadan tekrarlandi. Filtre kullanmadan CTDIy ve CTDIx doz
Olciim degerleri, CTDI i ot Ve CTDIy, hesaplama degerleri Cizelge 4.4’de verilmistir.
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Cizelge 4.4. Genis pelvis, pelvis ve prostat protokollerinde BT iyon odasi ile dairesel
biiyiik ve dairesel orta fantomda, filtre kullanmadan alinan CTDI degeleri

Kullanilan Protokol | 9™ PeM'® | peivis M20 | Pelvis M20 | Prostat M10
Fantom Tiirti %al.;;eu..slf I E])Bai;ryeui I Dgrr(;:;el Dairesel Orta
Fantom Uzunlugu (cm) |40 40 40 40
Filtre Yok Yok Yok Yok
Merkez 24,01 19,6 49,27 62,67
N 0° kenar 43,14 34,59 49,73 70,03
% 90° kenar 39,79 34,03 46,99 64,52
E 180° kenar 43,85 32,53 47,21 66,44
270° kenar 49 24 30,49 51,06 75,36
CTDIm (mGy) 24,01 19,6 49,27 62,67
CTDlkort (MGYy) 44,00 32,91 48,75 69,09
CTDIw (MmGy) 37,34 28,47 48,92 66,95

4.2.2. Eliptik silindir fantom setinde yapilan él¢iimler
4.2.2.1. Bas — boyun protokolleri

Bas — boyun ¢ekim protokollerinde Cizelge 3.14’°de de verildigi gibi S10 ve S20
pencere agikliklar icin fantom setleri ayarlandi.

Bas — boyun protokoliinde S20 pencere ac¢ikliginda eliptik kiiciik ve eliptik orta
CTDI fantomu, S10 pencere agikliginda ise eliptik kiiciik CTDI fantomu kullanild1. iki
pencere agikliginda da silindir uzunlugu 40 cm yapildi. CTDIy ve CTDIg doz 6lgiim
degerleri, CTDI g ort Ve CTDI,, hesaplama degerleri Cizelge 4.5’ de verilmistir.
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Cizelge 4.5. Bas — boyun protokollerinde BT iyon odast ile eliptik kiigiik ve eliptik orta
fantomda CTDI degerleri

Kullanilan Protokol Bas - Boyun S20 | Bas - Boyun S20 | Bas - Boyun S10
Fantom Tiirti Eliptik Orta Eliptik Kiigiik Eliptik Kiigiik
Fantom Uzunlugu (cm) |40 40 40
Filtre Yok Yok Yok
Merkez 0,91 1,04 0,92
N 0° kenar 1,12 1,60 1,55
g/ 90° kenar 1,34 4.07 4,05
= [1807kenar 0,70 092 0,84
270° kenar 0,47 0,71 0,63
CTDIw (MmGy) 0,91 1,04 0,92
CTDlkort (MGY) 0,91 1,82 1,77
CTDIlw (mGy) 0,91 1,56 1,48

4.2.2.2. Pelvis, genis pelvis ve prostat protokolleri

Prostat, pelvis ve genis pelvis ¢ekim protokollerinde Cizelge 3.14’de de verildigi
gibi sirastyla M20, M10 ve L20 pencere agikliklar1 i¢in CTDI fantom setleri ayarlandi.

Genis pelvis protokoliinde L20 pencere agikliginda eliptik biliyiik CTDI fantomu,
pelvis protokoliit M20 pencere agikliginda eliptik biiyiik ve eliptik orta CTDI fantomu,
prostat protokolii M10 pencere acgikliginda ise eliptik orta CTDI fantomu kullanildi.
Genis pelvis ve prostat protokollerinde silindir uzunlugu 40 cm, pelvis protokoliinde ise
silindir uzunlugu 40 ve 16 cm yapildi. Olciimlerde filtre kullanilmadi. CTDIy ve CTDI
doz 6lgtim degerleri, CTDI ot Ve CTDI,, hesaplama degerleri Cizelge 4.6’da verilmistir.
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Cizelge 4.6. Genis pelvis, pelvis ve prostat protokollerinde BT iyon odasi ile eliptik

biiyiik ve eliptik orta fantomda, filtre kullanarak alinan CTDI degerleri

I%lrlol?élliloaln GenEZF:)eIViS Pelvis M20 | Pelvis M20 P&I;/(i)s Pﬁigﬂ
FaomTara | Gl | b | bk | ora | Oma
f;‘;t)om Uzunlugu 4, 40 16 40 40
Filtre Var Var Var Var Var
Merkez 22,78 18,59 15,79 43,76 59,27
= | 0°kenar 26,45 23,41 21,39 59,27 61,6
% 90° kenar 22,63 18,35 18,72 61,6 42,87
= [ T80 kenar |26.44 22,73 20,01 2287  |5851
270° kenar | 27,73 23,01 21,55 58,51 50,04
CTDIm (mGy) 22,78 18,59 15,79 43,76 59,27
CTDlkort (MGYy) 25,81 21,88 20,42 55,56 53,26
CTDIw (MmGy) 24,80 20,78 18,88 51,63 55,26

Prostat, pelvis ve genis pelvis protokollerinde, ayni fantomlar kullanarak yapilan
Olgtimler filtre kullanmadan tekrarlandi. Filtre kullanmadan CTDIy ve CTDIx doz

Olgtim degerleri, CTDI kot Ve CTDI,, hesaplama degerleri Cizelge 4.7°de verilmistir.
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Cizelge 4.7. Genis pelvis, pelvis ve prostat protokollerinde BT iyon odasi ile eliptik
biiyiik ve eliptik orta fantomda, filtre kullanmadan alinan CTDI degerleri

Kullanilan Protokol GeniEZF(’)elviS Pelvis M20 | Pelvis M20 | Prostat M10
Fantom Tiiri Iﬁ;ﬁfg I [])Bai;;zeu"slf I D?)irr(:;el Dairesel Orta
Fantom Uzunlugu (cm) |40 40 40 40
Filtre Yok Yok Yok Yok
Merkez 31,21 25,74 57,34 78,08
N 0° kenar 41,57 35,86 78,08 85,25
\% 90° kenar 41,66 32,18 85,25 56,17
= [180°kenar |429 34,95 5617 | 79,06
270° kenar |53,2 39,59 79,06 77,02
CTDIuw (MmGy) 31,21 25,74 57,34 78,08
CTDlkort (MGy) 44,83 35,65 74,64 74,38
CTDIlw (mGy) 40,29 32,34 68,87 75,61

4.3. CC04 Iyon Odasi ile Yapilan CTDI Ol¢iimlerinin Sonuclar
Genis pelvis protokoliinde L20 pencere acikliginda dairesel biiyiik fantom

kullanarak CC04 iyon odasi ile filtre kullanarak ve kullanmadan doz 6lgiimleri yapilda.
Elde edilen dozdegerleri Cizelge 4.8’de gosterilmektedir.
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Cizelge 4.8. CC04 iyon odas1 ve dairesel biiyilk CTDI fantomu kullanarak filtreli ve
filtresiz genis pelvis protokollerinde doz degerleri

Kullanilan Protokol Genis Pelvis L20 Genis Pelvis L20
Fantom Tiirli Dairesel Biiyiik Dairesel Biiytik
Fantom Uzunlugu (cm) 40 40
Filtre Var Yok
Merkez 6,04 8,66
:9; 0° kenar 8 13,99
S 90° kenar 7,22 12,62
CZ) 180° kenar 7.8 13,81
270° kenar 8,53 16,75

Bu ¢ekim protokoliinde, BT iyon odasinin ve CC04 iyon odasinin doz 6lgiim
verileri karsilastirildi. iki farkli iyon odasmn algiladigi doz verileri farkli olmasma
ragmen bu veriler arasinda orantisal bir bagint1 olup olmadig: arastirildi ve CC04 iyon
odasmin doz sonuglarinm1 BT iyon odasindan elde edilen CTDI doz degerine
doniistiirebilecek doniisiim faktorii hesaplandi. Bu islem sonucunda ortalama bir doz
dontistim faktori elde edildi. Bu islem filtreli ve filtresiz 6l¢iimlerin ikisi i¢inde yapildi.
Cizelge 4.9°da DOZgr; BT iyon odasiyla okunan ve DOZcc; CC04 iyon odasiyla
okunan degerleri simgelemektedir. Bu degerlerden filtreli ve filtresiz Ol¢timler igin
ortalama doz doniisim faktorii elde edildi. Elde edilen faktor Cizelge 4.9’da
gosterilmektedir.
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Cizelge 4.9. Filtreli ve filtresiz Olglimler igin, fantom {izerindeki her bir Olgiim
noktasinda BT iyon odasi ile okunan degerlerin CC04 iyon odasiyla
okunan degerlere boliinmesiyle elde edilen doz doniisiim faktor degerleri

Olg:um Konumlari DOZBT / DOZCC DOZBT / DOZCC
Filtre Var Yok
=B Merkez 2,95 2,77
22
g~ 0° kenar 2,91 2,77
<
B g °
g 5 90° kenar 3,49 3,15
S
=5 180° kenar 2,79 3,17
<t ©
SN
o 270° kenar 3,20 2,94
Ortalama doz doniisiim katsayis1 | 3,07 3,02
Standart sapma 0,28 0,17

4.4. Termoliiminesans Dozimetre (TLD) Sistemi ile Yapilan CTDI Ol¢iimleri

Tasarlanan TLD 1sinlama ¢ubuguna dizilen TLD’ler ile dairesel ve eliptik CTDI
fantom setleri kullanarak, L20 pencere acikliginda genis pelvis, M10 pencere
acikliginda prostat ve S20 pencere agikliginda bas — boyun protokollerinde ¢ekimler
alindi. Hem dairesel hem eliptik BT fantomlar1 icin 40 ¢cm ve 16 cm fantom
uzunlugunda ¢ekimler yapildi. Kullanilan pencere agikligma bagl olarak TLD’ler
cubuk tiizerinde farkli mesafelere yerlestirildi.

BT fantomlarinda BT iyon odasi ile alman doz degerleri ile TLD’lerin sayim

degerleri kullanarak dogrusal bir grafik ¢izildi ve grafigin egiminden doz doniisiim
katsayisi elde edildi (Sekil 4.1).
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Sayim/Doz Grafig
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T 4500000
% 4000000 e
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£ 500000
0
0 10 20 30 40 50 60 70
BT ivon odasidoz degerleri (mGy)

Sekil 4.1. BT iyon odasi doz degerleri ve TLD sayim degerleri ile ¢izilen dogrusal
grafik

Cizilen grafigin egiminden elde edilen doza doniisiim katsayisi, Doz(mGy)/Sayim
degeri 1,41.10™"dir.

Cekim yapilan protokollerde okunan TLD sayim degerleri bulunan doz doiisim
katsayisina ¢arpildi ve elde edilen degerlerle protokoller i¢in TLD doz profilleri ¢izildi.

40 cm silindir uzunlugunda, dairesel ve eliptik fantomlarin merkezlerinde sirasiyla

bas-boyun, prostat ve genis pelvis protokolleri i¢in ¢izilen doz profilleri asagida
gosterilmektedir.
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Bas - boyun protokolii S20 pencere agikhiginda 40 cm dairesel
ve eliptik kiigiik BT fantomunda TLD ile doz profilleri

1 -G
1,0

= 1.0
O]
£ 0.8
S \ —&— DF Merkezdeki
0 0,6 .
\ == EF Merkezdeki
4 04 5
0,2
0,0
-30 -20 -10 0 10 20 30

G - T diizlemi (cm)

Sekil 4.2. 40 cm uzunlugunda dairesel (DF) ve eliptik (EF) kii¢iik BT fantomlarinda
merkezde bas — boyun protokolii S20 pencere agikliginda TLD doz profilleri

Prostat protokolii M10 pencere agikliginda 40 cm dairesel
ve eliptik orta BT fantomlarinda TLD ile doz profilleri

70,0
=
O]
£
g == DF Merkezdeki
=i— EF Merkezdeki
16,0
0,0
-15 -10 -5 0 5 10 15

G - T diizlemi

Sekil 4.3. 40 cm uzunlugunda dairesel (DF) ve eliptik (EF) orta BT fantomlarinda
merkezde prostat protokolit M10 pencere agikliginda TLD doz profilleri
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Pelvis protokolii L20 pencere agikliginda 40 cm dairesel
ve eliptik biiyiik BT fantomlarinda TLD ile doz profilleri

200

7@,0\

=

5 AV

£ 15.0

g / \\ —&— DF Merkezdeki
10;0 == EF Merkezdeki
5,0
0,0

-30 -20 -10 0 10 20 30

G - T diizlemi (cm)

Sekil 4.4. 40 cm uzunlugunda dairesel (DF) ve eliptik (EF) biiyilk BT fantomlarinda
merkezde genis pelvis protokolii L20 pencere agikliginda TLD doz profilleri

40 cm dairesel ve eliptik BT fantomlarinda bas-
boyun, prostat ve genis pelvis protokollerinde TLD doz
profilleri

= —— 120 DF

‘é —8— 20 EF

8 —&—M10 DF
—M10 EF
—#—520 DF
—0—S20 EF

-30 -20 -10 0 10 20 30
G - T diizlemi (cm)

Sekil 4.5. 40 cm uzunlugunda dairesel (DF) ve eliptik (EF) BT fantom setlerinde TLD
doz profilleri
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40 cm silindir uzunlugunda, dairesel ve eliptik BT fantom setlerinde bas — boyun
S20, prostat M10 ve genis pelvis L20 ii¢ boyutlu goriintilleme protokolleri i¢cin elde
edilen TLD doz profillerinin hepsi Sekil 4.5’de gosterilmistir.

Genis pelvis protokolii L20 pencere agikligi ve bas-boyun protokolii S20 pencere
aciklig1 i¢cin, 16 cm silindir uzunlugunda dairesel ve eliptik BT fantom setlerinin
merkezlerinde TLD’ler ile elde edilen doz profilleri asagida gosterilmektedir.

Bas-boyun protokolii S20 pencere agikliginda 16 cm
dairesel ve eliptik kii¢iik BT fantomunda TLD ile doz
profilleri
1,80
160
5
g 1,60
g 0,80 —&—EF Merkez
0;60 ~&— DF Merkez
0,460
0,20
0,00
-10 -5 0 5 10
G-T diizlemi (cm)

Sekil 4.6. 16 cm uzunlugunda dairesel (DF) ve eliptik (EF) kiigciik BT fantomlarinda
merkezde bas — boyun protokolii S20 pencere agikliginda TLD doz profilleri
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Pelvis protokolii L20 pencere acikliginda 16 cm dairesel
ve eliptik BT fantomlarinda TLD ile doz profilleri

30,00
A
<
O
£ 15,00
cD’S‘ ./ | —o— EF Merkez
16,00 == DF Merkez
5,00
0,00
-10 -5 0 5 10

G-T Diizlemi (cm)

Sekil 4.7. 16 cm uzunlugunda dairesel (DF) ve eliptik (EF) biliyilk BT fantomlarinda
merkezde genis pelvis protokolii L20 pencere agikliginda TLD doz profilleri
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5. TARTISMA

BT CTDI dozimetrik Slgiimleri igin tasarlanan fantomlarin yapim malzemesi
olarak PMMA seg¢ildi. BT cihazinda yapilan degerlendirme sonucunda malzemenin
ortalama HU degeri 102,2 bulundu. HU degeri suyun lineer azalim katsayisinin
dokularmn lineer azalim katsayisina oranidir. Radyasyonu en fazla gegiren madde olan
hava -1000 HU ile temsil edilirken viicuttaki en yogun yap1 olan kemigin +1000 HU ile
gosterildigi bilinmektedir. Madde ne kadar az X — ismi1 geciriyorsa ve ya ne kadar
yogun X — 1511 soguruyorsa HU degeri o kadar yiiksektir. insan viicudunun ¢ogunlugu
sudan olustugu icin kullanilan fantom materyalinin HU degerinin suya yakin olmasi
gerekmektedir. Tasarimda kullanilan malzeme suyun HU degerine olduk¢a yakindir.

Daha once yapilan fantom tasarim g¢aligmalarinda PMMA, polietilen, resin,
polimer jel ve iiretan kullanilmistir (Fisher 2006, Sookpeng 2014, Hill 2004). Kolayca
kullanirma hazir olmasi, cogaltilabilir bir bilesimden olusmasi, homojen olmasi ve
iretim kolaylig1 dolayisiyla PMMA, CTDI dozimetrik 6l¢iimleri igin uygun malzeme
olarak onerilmektedir.

CTDI olgtimleri i¢in kullanilan PMMA malzemeden yapilmis 15 cm
uzunlugundaki dairesel silindir fantomu genis radyasyon 1sinlar1 i¢in yeterli uzunlugu
saglamamaktadir. Farkli zamanlarda, farkli gruplarin yaptiklar1 ¢aligmalar sonucunda
fantom boyunun sagilan radyasyonu 6l¢mek i¢in kisa kaldigi ve sagilan radyasyonun
hasta dozuna katkis1 bilinmediginden hasta dozunun yanlis hesaplandig1r goriilmiistiir
(McNitt-Gray vd 1999, Mori vd 2005, Nakonechny vd 2005, Geleijns vd 2009).

Bone tarafindan 2007 yilinda yapilan calismada Monte Carlo simiilasyonu
kullanilarak birincil 1smin kenarindan uzunlamasina mesafe boyunca hava kerma simiile
edilmis ve birincil 151n kenarindan 75 mm uzaklikta nisbi hava kerma tepe degerinin bas
ve govde fantomlarinda sirasiyla 10% ve 30% oldugu gézlemlenmistir. Yapilan baska
bir caligmada 900 mm uzunlugunda PMMA goévde fantomu ile silikon diyot dedektor
kullanilarak doz profilleri elde edilmis ve sagilma kuyruklarmin birincil 151 kenarindan
iissel olarak azaldigi goriilmiistiir. 138 ve 20 mm genisliginde 1simlar i¢in birincil 151n
merkezinden sirasiyla 313 ve 270 mm uzakliktaki nisbi tepe dozu biiyiikliigiiniin
1%’den fazla oldugu goriilmistiir. Calismanin sonucunda 20 mm’den uzun 1sinlarda
151 profilinin 90% nindan fazlasini toplamak i¢in fantom uzunlugunun en az 300 mm
olmas1 gerektigi goriilmiistiir (Mori vd 2005). Uretici firma olan Elekta’nin farkli
fantom boylariyla pelvis protokoliinde yaptig1 ¢alismada Monte Carlo simiilasyonuyla
pelvis protokoliinde farkli fantom uzunluklarinda doz profilleri elde edilmis ve yapilan
hesaplamalarla dozun 10’unun gectigi bolgeyi saran fantom uzunlugu 400 mm
bulunmustur (Elekta 2009). Bu ¢alismalar dogrultusunda g¢alismamizda tasarlanip
iiretilen BT CTDI fantomlarinin boyu 400 mm silindir uzunlugunu saglamaktadir.

Fantom boyunun CTDI,, degerine etkisinin incelenmesi i¢in dairesel ve eliptik
BT fantom setlerinde TLD’ler ile doz profilleri elde edildi ve BT iyon odasi ile dl¢iim
yapildi. BT iyon odas1 ile dairesel ve eliptik BT fantomlarinda merkezde CTDly,
fantomlarin ¢evresinde CTDIy degerleri o6lgiildii. Bu degerlerden CTDIy, degeri
hesaplandi. BT iyon odasi kullanarak pelvis protokolii M20 pencere agikliginda 40 cm
ve 16 cm uzunlugunda eliptik biiyiik BT fantomlarinda elde edilen CTDI,, degeri
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sirastyla 20,78 ve 18,88 mGy hesaplandi. Fantom boyunun 24 c¢cm azalmasiyla CTDI,,
degerinin 1,9 mGy azaldig1 gorildii.

Bilgisayar tomografi hasta dozlariyla ilgili diger problem ise hastanin boyutlar1
ve doz arasindaki iligkidir. Standart olarak Kullanilan BT fantomlar1 bas ve govde
fantomu olmak iizere iki ebattadir. Insan viicudunun seklini ve farkli boyutlardaki insan
govdesi arasindaki farkliliklar1 g6z Oniinde bulundurmaz. AAPM’in bu noktada
yaymladigi raporu hasta boyutuna 6zel doz hesaplamasi yontemini ileri siirmektedir.

Hasta boyutu ve BT dozu arasindaki iligkiyi tanimlayabilmek igin yapilan
caligmalarda c¢esitli optimizasyonlar yapilmistir (Meeson 2010, Zarb 2010). bu
optimizasyonlarda kilo, tesir kesiti yarigapi tesir kesiti alani gibi hastaya 06zgi
parametrelerin BT dozu optimizasyonunda 6nemli rol oynadigi goriilmiistiir. 2010
yilinda Israel yaptigi calismada gogiis, abdomen ve pelvis bolgesindeki dozu
tanimlamada hasta kilosunun kullanilabilecegini vurgulamistir. Hasta kilosunun
kullanildig1 bir diger calismada 100 kg agirligindaki bir hastada sogrulan radyasyon
miktarmin 60 kg agirligindaki bir hastada sogrulan radyasyondan ii¢ kat daha fazla ve
organ dozlarmin ise iki kat daha fazla oldugu goriilmiistiir (Castellona 2013). Yapilan
geriye doniik ¢alismalarda hastanin 6n — arka capmnin ve tesir kesiti alaninin CTDI
iizerinde etkili oldugu kanisma varilmstir.

Calismamizda dairesel silindir geometriye ek olarak insan viicudunu daha iyi
temsil eden eliptik geometride de BT fantomlar1 tasarlanip iiretilmistir. Yapilan BT
fantomlarinda geometriye baglh doz degisimleri incelenmistir.

Bas — boyun prokoliinde S20 pencere acikliginda dairesel orta ve dairesel kii¢iik
BT fantomunda CTDI,, degerleri sirasiyla 0,83 ve 1,04 mGy olarak hesaplandi. Cekim
protokoliinde higbir parametre degistirilmeden fantom ¢apmin azalmasiyla hesaplanan
CTDIly degerinin 0,21 mGy arttig1 gézlemlendi.

S20 pencere agikliginda, eliptik orta ve eliptik kiiciik fantomda hesaplanan
CTDIly degerleri sirasiyla 0,91 ve 1,56 mGy’dir. Fantom c¢apmin azalmasiyla CTDI,,
degerinde 0,65 mGy artma goézlendi. S10 pencere agikliginda, eliptik kiiclik fantom ile
hesaplanan CTDI,, degeri 1,48 mGy’dir.

Pelvis protokolii M20 pencere agikliginda, dairesel biiyiik ve dairesel orta BT
fantomunda CTDI,, degeri sirasiyla 17,85 ve 34,78 mGy’dir. Pelvis protokolii M20
pencere agikliginda, dairesel biiylik ve dairesel orta fantomda CTDIy degeri sirasiyla
20,78 ve 51,63 mGy olarak hesaplanmigtir. Bu protokolde fantom ¢apmin azalmasiyla
dozdaki degisim dairesel ve eliptik BT fantomlar1 i¢in sirasiyla 16,93 ve 30,85 mGy
arttig1 gorildi.

Olgiilen CTDIy ve CTDly o degerleri sonucunda genis pelvis protokolii, L20
pencere agikliginda hesaplanan dairesel biiyilk BT fantomunda CTDI,, degeri 22,18
mQGy, eliptik biiyiik BT fantomunda ise 24,80 mGy hesaplandi.

Prostat protokolii M10 pencere ag¢ikliginda, dairesel ve eliptik orta BT
fantomunda CTDI,, degeri sirasiyla ve 47,79 ve 50,04 mGy hesaplandi.
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Uc boyutlu goriintiileme protokollerinde her iki fantom setinde hesaplanan
CTDIy degerleri karsilastirildiginda eliptik BT fantomunda hesaplanan degerin silindir
BT fantomundan ortalama %39 daha fazla oldugu gorildii. Eliptik silindir geometrideki
on arka capmnin dairesel geometriye gore daha az olmasi merkezde okunan CTDI
degerini arttirnus dolayisiyla CTDIw degeri de artmustir. Olgiimlerde insan viicudunun
geometrisine daha yakin sekle sahip olan eliptik silindir fantomlarin kullanilmas1 dozun
daha dogru sekilde hesaplanmasini saglayacaktir. Kullanilan fantomun ¢api azaldik¢a
hesaplanan iki deger arasindaki farkin arttig1 gézlemlendi. Bu sonug zayif hastalarda ve
ozellikle pediyatrik hasta grubunda, anatomik geometriye yakin sekle sahip fantomlarin
kullaniminin 6nemini gostermektedir.

Fantom boyunun ve geometrisinin elde edilen doz profiline etkisinin incelenmesi
icin TLD sistemi ile dlglimler alindi. Tasarlanan TLD g¢ubuklarina TLD’ler dizildi ve
fantomlarm i¢ine yerlestirildi. Elde edilen sayimlar doza c¢evrilerek profiller ¢izildi.
geometrik agidan incelendiginde eliptik fantomlarda elde edilen pik dozun dairesel
fantomlara gore daha fazla oldugu goriildii.

Fantom uzunlugunun doz profiline etkisi ise Sekil 5.1 ve Sekil 5.2°de
gosterilmektedir.

Pelvis protokolii L20 pencere agikliginda 40 ve 16 cm
dairesel biiyiik BT fantomunda TLD ile doz profili
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Sekil 5.1. 40 ve 16 cm uzunlugunda dairesel BT fantomlarinda doz profillerinin
karsilastirilmasi
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Pelvis protokolii L20 pencere agikliginda 40 ve 16 cm
eliptik biiylik BT fantomunda TLD ile doz profili
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Sekil 5.2. 40 ve 16 cm uzunlugunda eliptik BT fantomlarinda doz profillerinin
karsilagtirilmasi

Her iki sekilde de fantom boyunun azalmasinin sagilan radyasyonun toplanmasi
iizerine etkisi agik bir bicimde gorilmektedir. Alanin merkezinde dozlar birbirine ¢ok
yakin iken profilin kenarlarinda fark goziikmektedir. Bu sonu¢ 16 cm fantom
uzunlugunun radyasyon dozlarimi 6lgmede yetersiz kaldigini gostermektedir.

Bas-boyun protokolii S20 pencere agikliginda da her iki fantom uzunlugunda
deneyler yapildi ve sonuglar pik doz degerlerine normalize edildi. Normalizasyon
sonucunda yine uzunlugun azalmasiyla doz profilinde sagilan radyasyondan gelen
kisimin elde edilmedigi goriildii (Sekil 5.3 ve 5.4).
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Bag-boyun S20 protokoliinde dairesel fantom grubunda
normalize edilmis doz profili
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Sekil 5.3. 16 ve 40 cm dairesel fantomlar i¢in normalize edilmis doz profilleri

Bas-boyun S20 protokoliinde eliptik fantom grubunda
normalize edilmis doz profili
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Sekil 5.4. 16 ve 40 cm eliptik fantomlar i¢in normalize edilmis doz profilleri

10 cm uzunlugundaki BT iyon odasmin sonucundan ve TLD sistemi ile elde
edilen doz profillerinden, 15 cm fantom uzunlugunun ve sadece iki yarigapta dairesel
geometrinin doz Olglimleri i¢in yetersiz oldugu goriilmektedir. Giiniimiizde hem
radyolojide kullanilan dar huzme BT cihazlarmm hem de radyoterapide kullanilan kV-
GHBT cihazlarinin dozimetresi igin ayni standart fantom kullanilmaktadir. Pediyatrik
gruptan yetiskin grubuna kadar insan popiilasyonu goz 6niinde bulunduruldugunda, tiim
bu popiilasyonu temsil etmek i¢in sadece iki ebatin yetersiz kalacagi ve oval geometride
olan insan govdesinin dairesel geometri ile temsil edilmesinde eksiklikler doguracag:
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acik bir sekilde ortadadir. Daha Once yapilan c¢alismalarin ve kendi ¢alismamizin
sonuglarina bakilarak, hem radyoloji hem de radyasyon onkolojisi hastalar1 igin bu
fantomla yapilan dozimetrenin eksik oldugu goriilmektedir.

Gorinti rehberliginde radyoterapi yonteminde kV- GHBT cihazi ile goriintii
alinma siklig1 kliniklerin kendi protokollerine ve hastaya gore farklilik gdstermektedir.
Sekiz hafta siiren kiiratif (tedavi edici) bir radyoterapi semasinda, hasta i¢cin haftada
ortalama {i¢ kere hacimsel goriintiilemenin yapildigi distiniiliirse goriintiillemeden
eklenen radyasyon dozunun 6nemi agik bir sekilde goriiliir. Radyoterapi hastalar1 her ne
kadar yiiksek dozlarla tedavi ediliyor olsalar da goriintiileme islemlerinden tedaviye
eklenen dozlarin olabildigince az seviyede tutulmasi gerekmektedir. Uluslararasi
Radyasyondan Korunma Komitesinin’ de bu noktada Onerisi hastaya olabildigince az
doz verilerek en iyi goriintiiniin elde edilmesi yoniindedir.

Tiim bu etkenler g6z Oniinde bulunduruldugunda kV-GHBT cihazlarinin
dozimetresinin biiyiik Onem tasidigi1 kanisina varilmaktadir. Yapilan dozimetrede
kullanilan alet ve edevatin dogru bir sekilde se¢ilmesi gerekmektedir.

CTDI o6lgiimleri kullanilan tanimli mesafede sacilan radyasyon seviyesinin sifira
diismesi varsayimina dayalidir. Ancak gelen radyasyonun énemli bir miktari kullanilan
10 cm uzunlugunda iyon odasinin sonunda sagilir. 10 cm uzunlugunda BT iyon odasinin
alan1 saramamasindan 6tiirii 30 cm ‘lik iyon odalar1 tiretilmistir (Sekil 5.5.). Bu iyon
odalar1 maliyetleri olmalar1 bakimindan her klinikte kullanilamamaktadir (IAEA, 2011).
Bu yilizden CTDI o6lgiimleri i¢in 10 ¢m uzunlugunda iyon odasmin uygun fantom
uzunlugu ile daha ucuz maliyetle kulllanilabilecegi onerilmektedir. Fakat hali hazirda
bircok klinikte 10 cm’lik BT iyon odasi bulunmadigindan bagka yontemler ile CTDI
Olciimlerinin yapilabilirligi irdelenmelidir. Calismamizda alternatif bir yontem olarak
cekim protokollerinde kiigiik hacimli iyon odas1 kullanilarak ol¢timler alindi. Alinan
Olciimler 10 cm BT iyon odasmin Olglimleriyle karsilastirildi ve iyi iyon odasinin
verdigi doz sonuglar1 arasindaki uyumluluk incelendi. Sonuglara bakildiginda uygun bir
faktor ile kiigiik hacimli iyon odasi ile okunan degerlerin, 10 cm BT iyon odasi ile
okunan degerlere doniistiirebildigi goriildii. Daha 6nce yapilan benzer ¢aligmalarda da
BT dozimetresi i¢in alternatif segenekler incelenmistir. Dixon ve Ballard 2007 yilinda
yaptiklar1 benzer bir ¢alismada, 400 mm uzunlukta PMMA fantomda kiigiik iyon odasi1
ve 10 cm BT iyon odasi ile Ol¢iimler alimmis ve bu degerler karsilastirilmistir.
Karsilastirma sonucunda Farmer iyon odasi ile 10 cm BT iyon odasinin verdigi
sonuglarin + 2% uyumlulukta oldugu goriilmiistiir.
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Sekil 5.5. 30 cm uzunluga sahip BT iyon odasi.

Giliniimiizde BT cihazlarinin dozimetresi i¢in belirli bir dozimetre prosediirii
olusturalamamistir. Calismamizda tasarlanan fantomlar sekilsel olarak goriilen
eksikliklere cevap verebilmektedir. Ayrica iizerinde birgok dozimetrik yontem
kullanilarak doz Ol¢limii yapilmasma olanak saglar. Bu acilardan bakildiginda, BT
dozimetresi i¢in alternatif fantom olusturulmasi konusunda katki verici bir ¢alismadir.
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6. SONUC

Gorintl rehberliginde radyoterapi (GRRT — IGRT, Image Guided Radiotherpy),
radyasyon tedavi prosediiriinde goriintii rehberliginin etkin sekilde yer verilmesiyle
gerceklestirilen bir tekniktir. GRRT’ nin amaci tedavi siiresi boyunca, tedaviyle ilgili
tim zamana bagl faktorlerin izlenmesi ve bu bilgilerin hastanin tedavisine katki
saglanmasi i¢in kullanilmasidir.

GRRT teknolojisinde, hedefin pozisyonuna bagli olarak goriintii toplamak igin
cesitli sistemler bulunmaktadir. Bu sistemler goriintii elde etmek i¢in iyonlastirict olan
veya iyonlastirict olmayan radyasyonu kullanabilir. Ultrason ve manyetik rezonans
goriintiileme gibi sistemlerde hasta iyonlastirici radyasyona maruz kalmaz. Iyonlastirici
olan goriintiileme sistemleri ise kilovolt (kV) ya da megavolt (MV) mertebesinde olan
iyonlastirict radyasyonu kullanan sistemlerdir. Genis huzmeli bilgisayar tomografi
(GHBT) modellenmesi ile MV veya kV enerjili goriintiileme cihazlari, lineer
hizlandiricilara monteli olarak tasarlanmaktadir. MV-GHBT de goriintii almak i¢in
tedavide kullanilan X-1smlar1 kullanilmaktadir. Bu sebeple hasta daha yiiksek enerjili X-
1sinma maruz kalmaktadir. KV-GHBT giiniimiizdeki Bilgisayarli Tomografinin farkl bir
kusagi olan goriintiileme cihazidir ve goriintii ayirt etme giicliniin daha yiiksek olmasi
nedeniyle GRRT tekniginde en yaygin olarak kullanilan yontemdir.

Hastanin tedavi pozisyonu, tiimdr yeri ve ger¢ek zamanli timor izlemesi igin
kullanilan c¢esitli radyografik goriintiileme islemleri sonucunda hastanin fazla doza
maruz kalmasi GRRT ile ilgili bir problemdir. AAPM ve ICRP gibi uluslar arasi
kuruluslarin bu noktada oOnerileri bulunmaktadir. AAPM, TG 75 (42) raporu GRRT
prosediirleri i¢in goriintiileme doz problemini analiz etmistir. Bu raporda tedavi
dozunun uygulamasinda, goriintileme islemlerine bagli doz asmmi sebebiyle
goriintiileme dozunda dengelemelere ihtiya¢ duyuldugu belirtilmistir (AAPM 2007).
ICRP ise hastaya olabildigince az doz vererek en iyi goriintiilemenin elde edilmesini
ilke edinmistir.

Genis huzme bilgisayar tomografide doz hesaplamasi yapmak i¢in konvansiyonel
fan huzme BT nin doz 6lgiim yontemi olan CTDI’dan faydalanilir. CTDI, tam bir tetkik
sirasinda tek bir tarama dilimi iginde, bir noktada biriken toplam dozu ifade eder ve
doza katkida bulunacak belirli bir kesitten 6l¢iim noktasina kadar olan yukaridaki ve
asagidaki kesitleri kapsar. Bu iglem tarayicinin tek bir eksensel doniisii sirasinda dénme
ekseni boyunca verilen tiim dozun integralinin alinmasiyla hesaplanir.

Radyasyon doz 0l¢iimiine dayali radyasyon dozunu hesaplamak i¢in “fantom” adi
altinda sacici ortam temsil edilecek silindirik geometride bir yap1 ve radyasyona duyarli
doz 6l¢lim cihazlar1 kullanilir. CTDI doz Slglimlerinin temel ekipmanlari; fantomlar,
iyon odas1 ve elektrometredir. Kullanilan iyon odas1 6zel olarak tasarlanmig, 100 mm
uzunlugunda kalem tipi iyon odasidir. Iyon odasi ve elektrometre ekipmanlari ise
birbirleri ile uyumlu olarak ¢alisan bir sistem seklindedir.

CTDI o6lgtimlerinde kullanilan fantom polimetil metakrillat (PMMA, polymethyl

methacrylate) malzemeden yapilir. Fantomda 6l¢lilen CTDI mGy biriminde bir doz
indeksi saglar. Bas igin 16 cm ¢apinda, govde i¢in 32 cm ¢apinda fantom kullanilir. Her
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iki fantomda 14 — 15 cm uzunlugundadir. Fantom iizerinde 100 mm iyon odasmin
yerlesimine olanak saglayacak iyon odasi kaviteleri bulunur. Bu kaviteler merkeze ve
fantomlarin ¢evresine konumlandirilmistir. Standart silindirik fantomla yapilan CTDI
gibi Olciimler hastanin doz gostergesi olarak kabul edilebilir ve ayn1 zamanda kalite
kontrol i¢in kullanilabilir fakat hasta dozu olarak yorumlanamazlar

Konvansiyonel BT i¢in kabul goérmiis olan CTDI yonteminin kV-GHBT de yetersiz
kaldig1 noktalar bulunmaktadir. Bu noktalar kullanilan dozimetre ekipmanlari ile
iligkilidir. Dar huzme i¢in kullanilan kalem iyon odasmin sacilan doz dagiliminin
sacaklarmi Olgmek i¢in yeterince uzun olmamasi, kullanilan fantomlarin tipik bir
yetiskin viicuduna gore daha kisa olmasi ve dairesel geometrisinin insan gdvdesinin
oval seklinden farkli olmasi sebebiyle Olciilen deger glivenilir sonug vermez.

Tim hastalarda dozun dogru hesaplanmasinda kullanilabilecek tek bir fantom
yoktur. Yetigkin birinin dozunu hesaplamak igin tasarlanan bir fantom, pediatrik bir
hasta i¢in sogrulan dozu yanlis hesaplayacaktir ve ya sisman bir hasta i¢in sogrulan
dozu fazla hesaplayacaktir. Daha 6nce yapilan ¢calismalarda fantomun boyunun sogrulan
doz 6lglimlerinde yetersiz kaldig1 gortilmiistiir.

GRRT yontemindeki CTDI &lgiimlerinde kullanilan fantomun boyutunun ve
maddesel yapisinin, sogrulan doz 6l¢iimlerinde ne kadar etkili oldugu bilinmektedir. Bu
sebeple Akdeniz Universitesi Fen Fakiiltesi Fizik Boliimii'nde yapilan bu ¢alismada
hasta grubuna gore boyutsal olarak farkli ve insan viicudunun Sekline uygun fantomlarin
tasarlanmasi amaclandi. PMMA malzemeden iki farkli geometride fantom seti
tasarlandi. Standart olarak kullanilan dairesel ve insan viicuduna daha yakin sekle sahip
elips olacak sekilde iki geometri calisildi. Istenilen fantom uzunlugunu saglayabilmek
icin, en fazla 40 cm silindir uzunlugunu saglayacak sekilde 20 adet 2 cm kalinliginda
fantom dilimleri yapildi. Sogrulan dozun viicudun boyutuna bagliligini (sisman/zayif ya
da yetiskin/pediyatrik gibi) incelemek i¢in, hem dairesel hem eliptik sette ii¢ farkl
yarigapta birbiri i¢ine gecebilen fantomlar tasarlandi. Fantom dilimlerinin {izerine iyon
odas1 ile 6lglim yapabilmek i¢in, iyon odasinin i¢ginde rahat¢a hareket edebilecegi
kaviteler yapildi. Olgiimler sirasmda bos kalan kaviteleri doldurmak amaciyla iyon
odasi kavite ¢ubuklar1 ve ayrica ek olarak fantomlarda TLD sistemiyle 6l¢iim alabilmek
icin, tizerinde TLD yuvalar1 bulunan TLD 1sinlama ¢gubugu yapildi.

Tasarim ve iiretim asamasindan sonra Elekta marka “X-ray Volume Imager”
model konik huzmeli bilgisayarli tomografi (kV-GHBT) cihazindaki ii¢ boyutlu
goriintiileme tekniklerinde dairesel ve eliptik setteki fantomlarda hastaya verilen dozun
tayini yapildi. Olgiimlerde 10 cm uzunlugunda BT iyon odasi, 0,04 cc kiigiik hacimli
iyon odasi, TLD sistemi kullanildi kV - GHBT sisteminde CTDI yontemi
uygulamasinda fantom boyutunun ve seklinin dl¢liim degerleri {izerine etkisi incelendi.
Fantom boyunun artmasiyla sogrulan dozunda arttigi, kullanilan 15 cm fantom
uzunlugunun dozu eksik hesapladigi goriildii. Geometrik agidan bakildiginda eliptik
geometride fantom merkezinde Olgiilen dozlarin daha yiiksek oldugu ve bu sayede
dairesel geometriye gore sogrulan dozun daha fazla oldugu, dairesel geometride
fantomun eksik doz 6l¢tiigli gosterildi.
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TLD sistemi ile fantom boyu kisa ve uzun yapilarak, fantom merkezinde ii¢
farkli hacimsel goriintiileme protokoliinde ol¢iim yapildi. TLD sayimlarindan elde
edilen profillerde 16 cm fantom uzunlugunun profilin kuyruk kisimlarmi kapsamadigi,
40 cm fantom uzunlugunda kuyruk kisimlarin1 kapsamada daha iyi cevap verdigi
goriildii.

Literatiir taramalarinda sorun olan bu eksik doz 6l¢limii i¢cin uzunlugu daha fazla
olan iyon odalar1 6nerilmektedir. Ancak bu sistemler ¢ok pahali oldugu i¢in her klinikte
bulunamayacagi agiktir. Giinimiizde 10 cm BT iyon odast dahi bir¢ok klinikte
bulunmamaktadir. Calismamizda tasarlanip iiretilen fantom setleri TLD sistemi ile
kullanilabilirligi agisindan avantaj saglamaktadir. Ek olarak bu 6lgtimlerin ¢ogu klinikte
bulunan bagka bir iyon odas1 ile yapilabileceginin incelenmesi i¢in Ol¢timler yapildi.
Secilen bir hacimsel goriintiileme protokoliinde ayni sartlar altinda, 10 cm BT iyon
odas1 ve 0,04 hacimli iyon odasiyla Olclimler tekrarlandi. Yapilan hesaplamalarin
sonucunda uygun bir doniistim faktorii ile kiiciik hacimli iyon odasiyla okunan doz
degerlerinin BT iyon odasinin okudugu degerlere doniistiiriilebilecegi goriildii.

Bu c¢alismanin sonucunda iretilen fantomlarla radyoterapide goriintiileme
islemlerinde hastanin alacagir radyasyon dozunun insan viicudunun boyutsalliginin
farkin1 gozeterek daha giivenilir bir sekilde 6grenilmesine olanak saglamistir. Ayrica
giiniimiizde standart olarak kullanilan fantom ve iyon odasi ekipmanlarmin eksik
kaldig1 noktalar gosterilmekte ve alternatif dozimetre yontemleri 6nerilmektedir.
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8. EKLER

Ekl1. 40 cm uzunlugunda dairesel silindir fantom seti icin TLD okuyucudan
okunan sayim degerleri

e Bas ve boyun protokolii S20 pencere acikliginda TLD sayim degerleri

cm TLD isim TLD no TLD okuma
-20 Ab 211-1 24248

-13 A6 211-2 80616

0 A2 201-2 100120

13 C3 203-3 78752

20 A8 211-4 25460

e Prostat protokolii M10 pencere agikliginda TLD sayim degerleri

cm TLD isim TLD no TLD okuma
-10 E3 205-3 901600

-5 E4 205-4 2807620

0 E5 215-1 3117464

5 E6 215-2 2419848

10 E7 215-3 557016

e Genis pelvis protokolii L20 pencere acikliginda TLD sayim degerleri

cm TLD isim TLD no TLD okuma
-20 F3 206-3 229408

-13 F5 216-1 807016

0 C6 213-2 1488748

13 Gl 207-1 898948

20 G2 207-2 266916
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Ek2. 40 cm uzunlugunda eliptik silindir fantom seti i¢in TLD okuyucudan
okunan sayim degerleri

Bas ve boyun protokolii S20 pencere agikliginda TLD sayim degerleri

cm TLD isim TLD no TLD okuma
-20 B3 202-3 22280

-13 B4 202-4 71916

0 B5 212-1 101156

13 B7 212-3 83732

20 B8 212-4 24752

Prostat protokolii M10 pencere agikliginda TLD sayim degerleri

cm TLD isim TLD no TLD okuma
-10 J5 219-1 938232

-5 J6 219-2 3586976

0 J7 219-3 4249044

5 J8 219-4 3419284

10 K2 210-2 769512

Gentis pelvis protokolii L20 pencere acikliginda TLD sayim degerleri

cm TLD isim TLD no TLD okuma
-20 H1 208-1 246592

-13 H2 208-2 1048580

0 H3 208-3 1819504

13 H4 208-4 1147464

20 H5 218-1 314572
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Ek3. 16 cm uzunlugunda dairesel silindir fantom seti icin TLD okuyucudan
okunan sayim degerleri

Bas ve boyun protokolii S20 pencere agikliginda TLD sayim degerleri

cm TLD isim TLD no TLD okuma
-7 A9 221-1 167532
-2,5 Al10 221-2 218804
0 All 221-3 212352
2,5 Al2 221-4 213308
7 B2 202-2 168768

Prostat protokoliit M10 pencere agikliginda TLD sayim degerleri

cm TLD isim TLD no TLD okuma
-7 E3 205-3 3293480
-2,5 E4 205-4 8899125

0 E5 215-1 10055373
2,5 E6 215-2 9869694

7 E7 215-3 5895892

Gentis pelvis protokolii L20 pencere acikliginda TLD sayim degerleri

cm TLD isim TLD no TLD okuma
-7 G4 207-4 1822220
-2,5 G5 217-1 2569832
0 G6 217-2 2814916
2,5 G7 217-3 2632708
7 G8 217-4 1885812
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Ek4. 16 cm uzunlugunda eliptik silindir fantom seti i¢in TLD okuyucudan
okunan sayim degerleri

Bas ve boyun protokolii S20 pencere agikliginda TLD sayim degerleri

cm TLD isim TLD no TLD okuma
-7 B3 202-3 174704
-2,5 B4 202-4 209484
0 B5 212-1 217148
2,5 B7 212-3 196612
7 B8 212-4 174248

Prostat protokolii M10 pencere agikliginda TLD sayim degerleri

cm TLD isim TLD no TLD okuma
-7 K3 210-3 3540068
-2,5 K4 210-4 10400897

0 K5 220-1 10884276
2,5 K6 220-2 10920490

7 K7 220-3 6761592

Gentis pelvis protokolii L20 pencere acikliginda TLD sayim degerleri

cm TLD isim TLD no TLD okuma
-7 H1 208-1 2470920
-2,5 H2 208-2 3501676
0 H3 208-3 3654240
2,5 H4 208-4 3532840
7 H5 218-1 2714184
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