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OZET

PROSTAT KANSERI TEDAVISINDE YOGUNLUK AYARLI
RADYOTERAPI TEKNiGINE CANLI ORTAM DOZ OLCUMUNUN KATKISI

Cagdas AKBAS
Yiiksek Lisans Tezi, Fizik Anabilim Dah
Danmisman: Yrd. Dog¢. Dr. Nina TUNCEL

Ocak 2013, 97 Sayfa

Bu calismada, yogunluk ayarl radyoterapi teknigi ile prostat kanserli hastalarin
radyasyon tedavisinde canli ortam (in vivo) doz Ol¢iim yOnteminin katkisi,
termoliininesans dozimetri ve yari iletken dedektorler kullanilarak incelenmistir.

Insan esdegeri yap1 modelinde YART plani i¢in hedef doku ve riskli organlarmn
gortintiileri General Electric (GE) marka Light Speed RT model bilgisayarli tomogrofi
(BT) kullanilarak cizdirildi. Bu elde edilen ¢izimler iizerinden hedef ve riskli dokular
belirlendi. Uygulanacak radyasyonun dozu i¢in 6 MV enerjili YART plam yapildi ve
dozimetri uygulanacak bolgeler belirlendi. Belirlenen bolgelerin konumu ve bdlge
yogunluklar1 g6z oniine almarak dozimetre se¢imi yapildi. Olgiim dogrulamasinda
kullanilan dozimetrelerin kalibrasyonu yapildi. Doz verilerini elde etmek i¢in lineer
hizlandiric1 tedavi cihazi kullanilarak insan esdegeri yap1t modelin lizerinde YART plani
uygulandi. Tedavi planlama sistemiyle rektum ve mesane icin elde edilen doz verileri
ile 6l¢iimler sonucunda her bir dozimetreden elde edilen veriler karsilastirildi. Sonug
olarak; brakiterapi uygulamalarinda dozimetri amaciyla kullanilan intrakaviter rektum

ve mesane proplariin eksternal tedavilerde de uygulanabilirligi gosterildi.

ANAHTAR KELIMELER: Termoliiminesans Dozimetre, Yariiletken Dozimetre, YART,
Canli Ortam Doz Olgiimii, Tedavi Kalite Kontrolii
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ABSTRACT

CONTRIBUTION OF IN VIVO DOSE MEASUREMENT TO THE
INTENSITY MODULATED RADIOTHERAPY TECHNIQUE IN THE
TREATMENT OF PROSTATE CANCER

Cagdas AKBAS
M.Sc. Thesis, Department of Physics
Supervisor: Asst. Prof. Dr. Nina TUNCEL
January 2013, 97 pages

In this study, the contribution of in vivo dose measurement method to the
radiotherapy of patients with prostate cancer applied with the intensity modulated

radiotherapy technique was studied using TLD and semi-conductive detectors.

In the human equivalent structure model, the images of the target tissue and the
risky organs for the YART plan were drawn using GE brand Light Speed RT BT. The
target and risky tissues were identified based on these drawings. For the dose of apilied
radiation YART plan with 6 MV energy has been done and the zone for applying
dosimetry have been modified. Dosimeter was selected taking the position and intensity
of the identified regions into consideration. Dosimeters used for the verification of the
measurement were calibrated. In order to obtain the dose data, YART plan was applied
on the human equivalent structure model using linear accelerator therapy device. The
dose data obtained for rectum and bladder with the therapy planning system and data
obtained from each dosimeter as a result of the measurements were compared. In
conclusion; intracavitary rectal and bladder probes which are used for the purpose of
dosimetry in brachytherapy are shown to be applicable also in external radiotherapy

treatment.

KEYWORDS: Thermoluminescence Dosimetry , Semiconductor dosimeter, IMRT, in

vivo Dose Measurement, Quality Assurance
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1. GIRiS

Yogunluk Ayarli Radyoterapi teknigi kullanilarak prostat kanserli hastalarin
tedavisinde canli ortam (in vivo) doz Olgiim yOnteminin katkilarmin,
Termoliiminesans Dozimetre ve yar1 iletken dedektorler ile doz oOlglimii
gerceklestirerek arastirilmasi amaglanmaktadir. Radyasyon tedavisinde hastaligin
bolgesel kontrolii, artan radyasyon dozuyla iliskilidir. Giiniimiizde {i¢ boyutlu (3D)
radyoterapi gibi modern teknikler kullanilarak, hedef hacimde lokal kontrol artis1 i¢cin
yiiksek radyasyon dozlar1 elde edilmesi ve saglam doku hasarini en aza indirmek i¢in
saglam dokularin olabildigince az radyasyona maruz kalmasi amaglanmaktadir.
Normal dokularda hasara yol agmamak i¢in yiiksek radyasyon miktarinin yalnizca
hedef hacimde sinirlandirilmasi keskin doz seviyelerini olusturur (Bartelink vd 1982,
Emami vd 1991, Kapp vd 1992, Kirby vd 1993, Gladstone vd 1994, Lee vd 1995).
Hastaya uygulanan dozun en uygun kontrolii yalnizca hasta iizerinde, canli ortam
dozimetri yontemleri ile yapilabilir. Bu nedenle ICRU (International Commission on
Radiation Units and Measurements), AAPM (American Association of Physicists in
Medicine) ve NACP (Nordic Association of Clinical Physics 1980) gibi bir¢cok ulusal
ve uluslararas1 organizasyon canli ortam doz Ol¢limleriyle dogrulama gerekliligini

tavsiye etmistir.

Canli ortam Olclimlerinde, en yaygin sekilde kullanilan detektor tipi
termoliiminesans dozimetreler veya yari iletken dozimetrelerdir (Mayles vd 1993,
Leunens vd 1990, Rudén vd 1976, Heukelom vd 1991). Termoliiminesans
Dozimetreler’in en basta gelen {stiinliikleri her hangi bir baglantiya gerek
duyulmadan kullanilabilmeleri ve tasima kolayliklaridir. Cok iyi kalibre edilmis
termoliiminesans dozimetreler ile dogruluk ve tekrar edilebilirlik yaklasik <%2 dir
(Van Dam vd 1994, Ostwald vd 1995). Yar iletken dedektdrler dozlarin anlik
Ol¢timiine olanak saglar. Diyotlarm enerji, toplam doz, doz hizi, sicaklik, yon v.s. gibi
parametrelere bagliliklar1 bulunmaktadir. Caligmada kullanmay1 planladigimiz, iyi

kalibre edilmis diyotlar ile dogruluk ve tekrar edilebilirlik < %2’°dir (IBA 2009).



Yogunluk Ayarli Radyoterapi tedavisi goren prostat hastalarinda canli ortam
yontemi ile yapilan yari iletken Olgimleri tedavi alanin doz kontrolleri icin
uygulanmistir (Kadesjo vd 2011). 2001 yilinda Hayne ve arkadaglari1 mesane ve
prostat kanserli hastalarda pelvis radyoterapisinde, ana rektum bolgesindeki dozun
tespiti i¢in yar1 iletken ile canli ortam doz dlgtimleri gerceklestirmislerdir (Hayne vd
2001). Wertz ve arkadaglar1 prostat kanseri hastalarin Yogunluk Ayarli Radyoterapi
tedavilerinde rektum dozimetrisini iyon odas1 ile yapip, tedavinin goriintii esliginde
yapilmast durumunda ise iyon odasmin konumu ile dlciilen doz arasindaki iliski
iizerinde yorumlar yapabilmislerdir (Wertz vd 2007). 2010 yilinda Archambault ve
arkadaslar1 Yogunluk Ayarli Radyoterapi tedavi planlarinda rektum dozimetrisi
amaciyla plastik sintilator dedektorleri insan esdeger yapiya sahip modellerde
kullanip, cok karmasik radyoterapi planlarinda bu yOntemin uygulanabilirliligini

belirtmislerdir (Archambault vd 2010).

Tedavi dozunun dogrulamasmin Yogunluk Ayarli Radyoterapi tedavilerde
tedavinin kalite kontrolii agisindan ¢ok degerli olmasimin yani sira, riskli organ ve
yapilarin doz degerlendirilmesinin yapilmasi da O6nem arz etmektedir. Tedavi
hacminin disinda yer alan risk organlari icin canli ortam Olcimleri konusunda
yeterince calisma yapilmamis olup bu calismada termoliiminesans dozimetreler ve

yar1 iletken dozimetreler kullanilarak Sl¢timlerin yapilabilmesi planlanmaktadir.

Bu calismada, prostat kanseri i¢in Yogunluk Ayarli Radyoterapi (YART)
tedavi planlamalar1 insan esdeger yap1 modelleri (Rando fantom) kullanarak yaratilip
termoliiminesans dozimetreler ve yari iletken dozimetreler ile doz 6l¢limii yapilacak
ve kanser hastalarinda canli ortam yontemin yapilabilirligi ve tedavi kalitesine katkisi
arastirilacaktir. Secilen 6l¢iim noktalarina gore termoliiminesans dozimetreler ve/veya
yart iletken dozimetreler kullanilarak doz Olclimleri yapilacak ve Olglimler
degerlendirilecektir. Sonug¢ olarak, prostat kanserli hastalarda canli ortam doz

Olctimleri i¢in ideal doz 6lgiim noktalar1 belirlenecektir.

Akdeniz Universitesi Radyasyon Onkolojisi Anabilim Dali’'nda bulunan,
Lineer Hizlandirici(Linac), Yogunluk Ayarli Radyoterapi (YART) o6zelligi olan

Tedavi Planlama Sistemi (TPS), insan benzeri fantom, Bilgisayarli Tomografi(BT)



cihazi, canli ortam doz &lgiimleri icin Termoliiminesans Dozimetre ve Yar1 iletken

Dozimetreler kullanilacak materyallerdir.

Rando fantomda her bir tedavi deneyinde secilen doz noktalarin 6l¢iimii
termoliiminesans dozimetre ve yari iletken dozimetrelerle elde edilecektir. Sonug
degerlendirmesinde, tedavi planlama dozu ile se¢ilen Ol¢giim noktalarmnin dozu
karsilagtirilacak ve secilen Olglim noktalarin uygunlugu tartisilacaktir. Calisma
kapsaminda Yogunluk Ayarli Radyoterapi planlar ile tedavide canli ortam doz
Olciimiiniin hastalarda uygulanabilirligi ve tedavinin kalite kontroliine katkisi

belirlenecektir.



2. KURAMSAL BILGILER ve KAYNAK TARAMALARI

2.1. Radyasyon

Radyasyon, bir kaynaktan ¢evreye enerji tasinmasidir. Bu tasmim pargacik veya
elektromanyetik dalga seklinde olabilir. 1920’lerde de Broglie madde — dalga ikiligi
teorisini gelistirdi, bu teori elektron difraksiyon deneyi ile kanitland1 ve pargaciklar ve

dalgalar arasindaki ayrim 6nemli olmaktan ¢ikt1 ( IEAE 2005).

Radyasyonun smiflandirilmas: iki baslhkta toplandi ( sekil 2.1). Iyonize ve
iyonize olmayan radyasyon ortamda iyonlagsma yapip yapamama yetenegine baghdir.

Iyonize durumlarda direk veya dolayli (endirekt) radyasyon olarak ikiye ayrilir
(Podgorsak 2006).

Direkt iyonize eden
radyasyon(yukli
parcaciklar)

lyonize
Endirekt iyonize eden

Radyasyon radyasyon(yiksiiz
parcaciklar)

iyonize olmayan

Sekil 2.1. Radyasyonun Siniflandirilmasi

2.1.1. Doz birimleri

Iyonlastirict  radyasyonlarm tamisal ve tedavi edici tibbi yaklasimlarda
kullanilmaya baslanmasi radyasyon Ol¢iim degerlerine ihtiyag duyulmasina neden
olmustur. Bu birimlerden ilk olarak 1928 yilinda Rontgen (R) tanimlanmis, ardindan
digerleri gelistirilmistir. Yakin bir ge¢mise kadar kullanilan geleneksel radyasyon

birimleri, 1986 yilindan itibaren koklii bir degisiklige ugramistir. Bu tarihten gegerli



olmak iizere Uluslararast Birim Sistemi (System International d’Unites, SI)

kullanilmaya baslanmistir. SI birimleri ¢izelgede 2.1.’de verilmistir.

Aktivite Birimleri:

Curie: Bir radyoaktif izotopun birim zaman i¢inde parcalanma sayisidir.
Pargalanmanin boyutlar1 olmadig1 i¢in aktivite saniye olarak olgiiliir. Aktivite birimi
Curie (Ci) olarak ifade edilir.

1 Ci; 1 gramlik Ra-226’nim sahip oldugu aktivite miktaridir.

Yeni birimi Becquerel dir. Bir saniyedeki bir isimaya 1 Becquerel denir. Boylece

1Bg=1par¢/sn ifadesi yazilabilir.
1Ci=3,7x10"" Bq 2.1
Doz Birimleri:

Rontgen(R): Normal hava sartlarinda ( 1 cm’ hava, standart sartlarda 0° C ve 760
mm Hg basinc1 0,001293 gramdir.) havanmn 1 kg’inda 2,58x10™ C’ luk elektrik yiikii
degerinde pozitif ve negatif iyonlar olusturan X ve gama 1sm1 miktaridir. Yeni birim

olarak Columb/kilogram (C/kg) tanimlanir.

1R=2.58x10"*C/kg 2.2

1 C/kg=3.88x10° R 2.3

Rad: Ortamin sogurdugu enerjinin Olciitii Rad olarak nitelendirilir. Birim kiitle
basma depolanan enerji ile ifade edilir. Her tiir radyasyona uygulanabilir. RAD: gram
basina 100 erg’lik bir enerjinin ortamda sogurulmasi ile tanimlanabilir. Bu tanimlama
parcacik veya foton olarak herhangi bir radyasyon veya maddeye daha fazla bir nitelige

ithtiya¢ olmadan uygulanir. Yeni birimi Gray (Gy) dir.

Rem: Canli ortamda sogurulan enerji miktar1 olarak REM birimi kullanilir.
Farkli tip radyasyonlardan sogurulan enerjiler esit olsa bile biyolojik etkileri farkl
olabilir. Bu farklilik radyasyon tiirii, enerjisi ve canli ortama baghdir (birimi joule/kg’

dir). Yeni birimi Sievert (Sv)’dir.



Esdeger Doz = sogurulan doz x faktorler 2.4
Cizelge 2.1 Radyasyonla ilgili eski ve yeni birimler ve birbirine dontigiimleri
Fiziki Nicelik EskiBirimi/ YeniBirimi/ Doniistim
Sembolii Sembolii Degerleri
Aktivite Birimi Curie (Ci) Becquerel (Bq) 1Ci=3,7x10""Bq
1 Bq=2,7x10"" Ci
Isinlama Birimi Rontgen (R) Columb/kilogram | IR =2,58x10™C/kg
(C/kg) 1C/kg=3876 R
Sogurulan Doz Rad (Rad) Gray (Gy) 1 Rad =0,01 Gy
Birimi 1Gy = 100Rad
Esdeger Doz Birimi Rem (Rem) Sievert (Sv) 1 Rem=0,01Sv
1Sv=100Rem

2.1.2. Doz ol¢iimii ve cihazlarn

2.1.2.1. Iyon odalan ve elektrometre

Doz oOl¢iimlerinde en sik kullanilan yOntemlerden biri iyon odalar1 ve

elektrometre ile iyonometrik yontemdir. Dedektoriin efektif hacminde i¢c ve dis

elektrotlar vardir ( ¢ogunlukla silindir merkezinde pozitif yiikli anot ve bunun

cevresinde negatif yiiklii katot bulunur). Dedektor igerisinde, bir gerilim kaynagi

tarafindan uygulanan elektrik alan yardimi ile negatif iyonlar pozitif elektroda, pozitif

iyonlar negatif elektroda hareket ederler. Bunun sonucunda anot ile katot arasinda

olusan elektrik akimi elektrometre kullanilarak elektrometrenin kalibrasyonuna gore

akim ya da doz birimi olarak sonu¢ okunur. Efektif hava hacmindeki madde miktar1 dig

ortamdan etkilendiginden, iyon odalar1 sicaklik ve basinca duyarli olup okumalarda

sicaklik ve basing diizeltmeleri yapilmalidir. Iyon odasmin hassasiyeti periyodik olarak

slgiilmelidir (AAPM 1991).




Farmer tipi iyon odasi radyoterapide en ¢ok kullanilan silindir tipi iyon odasidir.
Sekil 2.2°de doz ol¢iimlerinde bir arada kullanilmasi gereken iyon odasi, ara kablo ve
elektrometre gosterilmistir.

=¥ ¥ =

Sekil 2.2. Tedavi cihazindaki iyon odas1 yerlesimi ve yeterince uzun bir kablo ile tedavi

cthaz1 disindaki elektrometre baglantisi

2.1.2.2. iki boyutlu doz dl¢iim araclar

Iki boyutlu iyon odalari, cok sayida iyon odasinmn diiz bir levha iistiine
yerlestirilmesiyle olusturulan sistemlerdir. Iyon odalarinin doz oranma bagli olarak
toplanan akim, elektrometre vasitasiyla Olciilir ve sayisallagtirilir. Cihazin kendi
yazilimiyla toplanan bu veriler rélatif doz profiline ¢evrilir. Cihazla 6lglimde kararlilik
icin 6n 1smlama gereklidir. Bu ara¢ sogurulan doz oOlgtimleri i¢in de ilgili enerjide
kalibrasyon yapilarak kullanilabilmektedir. Firmalar tarafindan iiretilmis cesitli ticari
modelleri mevcuttur. YART planlarmim kalite kontrollerinde hem rdélatif doz
degerlendirilmesinde hem de sogurulan doz degerlerinin karsilastirilmasinda

kullanilmasi tavsiye edilmektedir.

2.1.2.3. Yan iletken dozimetreler

Yar iletken detektorlerin ¢alismasi iyonizasyon prensibine dayanir. Yiiksek
hassasiyetleri, hemen cevap vermeleri, kiiciik boyutlar1 Iyonizasyon odalarma karsi
avantajidir. Silikon gibi kiigiik miktarda safsizlik iceren bir yari1 iletkeni fosfor veya
boron gibi maddeyle karistirma, yar1 iletken icindeki bosluk veya serbest elektronlarin
sayisini artirir. Silikon V. grup elementlerle karsilastirilira (fosfor) negatif yiik tagiyan

atomlar1 alir ve bu onu elektron alicis1 yapar (n tip1). P tipi silikon, periyodik cetvelin



III. grup elementlerden (boron) elektron reseptoriinden yapilmistir. Diyotun p bolgesi
bosluklar1 ihtiva ederken n bolgesi asir1 elektrona sahiptir. Bir diyot isinlandiginda
zayiflatilmis bolgede elektron bosluk ciftleri olusur. Bu radyasyona bagli akim
olusturur. Diyotlarin n tipi Si ve p tipi Si ile iiretilir. Bu detektorler base materyaline

bagli olarak n-Si ve p-Si detektdrler olarak adlandirilir.

Diyotlar kisa devre modunda kullanilip, 6l¢giilen yiik ve doz arasinda dogrusal

ilisk1 sergilerler. P ve n tipinin bir araya getirilmesiyle ortaya ¢ikan birlesime “ p-n
birlesimi diyot” denir. Silikon diyot detektorler p-n tipi birlesik diyottur. P ve n tipi
materyaller arasindaki ara yiizde, n bdlgesinin elektronlarinin ve p bolgesinde
bosluklarinin difiizyonundan dolayi, denge olusturuluncaya kadar zayif bolge olarak
adlandirilan kiigiik bir bdlge yaratilir. Bu zayif bdlge, denge olusturulunca ytiklerin
cogunlugunun daha ileri diflizyonuna karsi koyan bir elektrik alan gelistirir. Bu diyot
isilandiginda, zayif bdlgede elektron bosluk cifti olusur. Bunlar hemen birbirinden
ayrilir ve zayif bolge i¢inde var olan elektrik alan tarafindan siiriiklenirler. Bu da
radyasyona bagl bir akim olusturur. Akim zayif bolgenin disinda olusan bosluk ve
elektronlarm diflizyonuyla daha da biiyiir. Bu elektrik akim akismin yonii n bolgesinden
p bolgesine dogrudur. Diyotlar tipik iyonizasyon odalarindan 18000 kere daha hassas
olduklar1 i¢in ¢ok kiiclik boyutlarda (2,5x2,5x0,4 mm’ ) kullanilabilir olup, basing,
sicaklik degisikliklerinden bagimsiz, ihmal edilebilir iyon yeniden birlesme etkisi ve
kisa okuma siiresini saglayan hizli sinyal alma gibi avantajlara sahiptir. Ancak, foton
huzmelerinde diyotun enerji bagimliligi ve hassasiyetlerinin kullanimla degismesi
(radyasyon hasarindan dolay1) gibi problemler ortaya ¢ikmaktadirlar. Her iki detektor de
ticari olarak mevcuttur, ancak p-Si tipi, radyasyon hasarindan daha az etkilendigi ve
daha diisiik karanlik akima sahip oldugu i¢in radyoterapide kullanilmaya uygundur.
Penumbra bolgesi gibi hizli doz gradientinin (disiisiiniin) oldugu ve stereotaktik radyo-
cerrahide kullanilan kii¢iik alanlarin dozimetrisinde ve hastada in-vivo dozimetride
kullanilirlar. Bir alanin veya kompleks alanlarin giris ve c¢ikis dozlar1 6lgiilebilir.
Intrakaviter brakiterapide rektum, mesane veya intraluminal doz Slgiileri yapilabilir.

Diyotlarin davraniglari; radyasyonun tipi, doz hizi, sicaklik, enerji ve diod sekli ile

degisir (ESTRO 2006).



2.1.2.4. Termolimiinisans dozimetre (TLD)

Kristal yapida, elektronlarn bagli durumda oldugu valans bandi ve serbestce
hareket edebildikleri iletkenlik bandi bulunur. Valans bandinda atomda bagli bulunan
elektronlar X—iginlar1 ile uyarildiklar1 zaman iletkenlik bandina hareket eder. Burada
elektronlar serbestge dolasabilir ancak iki bant arasina gecemezler. Kristalin az miktarda
icerdigi yabanci atomlar iki bant arasinda ara enerji diizeyleri olusturur. Ara enerji
diizeylerinde bulunan tuzaklara uyarilan elektronlar yakalanabilir. Kristal X- 1smini1
sogurdugu zaman sekildeki A yolunu izleyerek iletkenlik bandma geger. Bu elektron
valans bandina geri donerken B yolunda gosterildigi sekilde iki bant arasindaki enerji

farkina esit enerjide fliioresans yayilim yapar (Johns 1983).

Iyonlastiric1 radyasyona maruz kalan kristaldeki elektronlar enerjiyi sogurarak
ist enerji seviyesine c¢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 yaymlanan olaya
“termoliiminesans”, bu olaydan yararlanarak olusturulan dozimetri sistemine
“Termoliiminesans Dozimetri” denir. Yayilan foton miktar1 TLD tarafindan sogurulan

enerji miktar1 ile dogru orantilidir (McKinlay 1981) .

Tuzsklanan elaktronlanm
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i T wvavas 151 gk smdan
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Sekil 2.3. Fosforesans ve limiinesans maddelerde uyarilma enerjisi seviyeleri



Sekil 2.4.°de bir TLD okuyucu sistem semasi verilmistir. Iyonize edici
radyasyon ile 1smlanan kristal, TLD okuyucuda 1sitilarak yaydig: fotonlar foto-¢ogaltici
tiip (PMT) ile okunur (McKinlay 1981).

Toplam foton

L 4

52y1s1
Eristal Foton Foton sayio
15rhel Eistem almlayaci - sistem
sistem

L

Grafik cikhs
(Glow curve)

Sekil 2.4. TLD okuyucu sistem semasi

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 2.5.) (Horowitz 2007). Bu egrinin seklini etkileyen en 6nemli faktorler kristalin
tirt, sekli, biliylikligl, isitma hizi, radyasyon tipi, kristalin firmlanmasi, okuma
cthazinin tipidir. Kristalin yaydigi 1sik siddeti, kristalin 1smnlandig1 radyasyon siddetine,

cinsine ve 1s1nlama zamanma baghdir.
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Sekil 2.5. TLD-100 kristalinin 99St/99Y kaynakla 1gimnlanmasi sonucu elde edilen parlayis

egrisi (Glow curve).
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TLD farkli alanlarinda radyasyon olgiimii araci olarak kullanilir. Ornegin
radyasyonun teshis ve tedavi sirasinda hastanin aldigi dozun giivenli doz limitlerini asip
asmadigm belirlemek doz dagilimlarmi dogrulamak amaciyla kullanilir. TLD
dozimetreler toz, ¢ubuk, kiibik veya disk seklinde olup ger¢eklestirilecek uygulamaya

gore dozimetre segilir.

Kalsiyum floriir (CaF,), lityum floriir (LiF) aliiminyum oksit (ALOs) TLD
olarak kullanilan kristallerden bazilaridir. Bu kristallerin her birinin kendine 06zgii
parlayis egrileri vardwr. Parlayis egrilerinin altinda kalan toplam alan kristalin
isitildiginda yaydigi toplam 1s1ik miktariyla buda kristalin sogurdugu radyasyon dozuyla
orantihidir. Baz1 TL kristal tiirleri ve 6zellikleri Cizelge 2.2.’de verilmistir (McKinlay

1981).

Sogurulan birim radyasyon basina fosfor tarafindan birakilan 1s1kk miktarina
termoliiminesans duyarlilik denir. Duyarliligin faydali en diisiik limiti yalnizca fosfora
baghdir. Ideal TL kristalinin doz cevap egrisinin dogrusal olmasi kalibrasyon ve

kullanim1 basitlestirmek i¢in idealdir.

Cizelge 2.2. TL kristal tiirleri ve 6zellikleri

Fosfor LiF LizBsOr:MNn | CaFzMn CaF2:MNat | CaS04:Mn
Yogunluk (g/ce) 2.64 23 3.18 3.18 2.61
Etkin atom no. 82 74 16.3 16.3 153
Spekfrum  emisyon | 4, 600 500 380 500
tepe dederi (nm)

TL parlayiy egrisinin -

sscaklig (°C) 190-210 200-220 260 200-275 110
Doz araligt 5x10-5-103 1004104 | 105-2x10% | 105-102 | 107-102

Radyasyon dozu dlgiimiinde kullanilan dozimetrelerin = duyarlhiliklarinin
radyasyon enerjisinden bagimsiz olmasi istenir. LiF’iin radyasyon dozimetresi olarak
kullanilmasinin baslica nedenlerinden biri, onun iy1 bir enerji yanitina sahip olmasidir.
Farkli LiF kristal tiirleri i¢in enerji bagimliliklar1 Sekil 2.6.’de goriilmektedir (Soares
vd. 20006).

11
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Sekil 2.6. 60Co-enerjisine gore farkli TLD tiirlerinin enerjiye bagli cevaplari

Bir kristal diisiik sicaklik pikine sahipse bu pik oda sicakliginda kararsizdir.
Diistik sicaklik pikleri kendiliginden veya isitilarak yok edilirse kalan diger pikler
olduke¢a iyi bir kararhilik gosterir. Dozimetri i¢in kullanilan termoliiminesans kristallerin
kararli olmalar1 istenir. Diisiik seviyelerdeki fotonlarin etkisinden kurtulmak amaciyla

okuma Oncesi 1sitma yapilir.

TLD malzemesinin tipta teshis ve tedavi swasmnda doz Olclimlerinde
kullanilabilir olmasinin en 6nemli sebebi doku-esdegeri olmasidir. Etkin atom numarasi
dokuya yakin olmasi nedeniyle en sik kullanilan Lityum Floriir (LiF) TLD, X-1s1n1 ve

gama 1511 enerji araliginda sogurdugu radyasyon miktari doku ile orantilidir.

TLD kristallerin tekrar kullanilabilir olmasi en biiylik avantajidir. Bir TLD

kristali tekrar kullanabilmek i¢in belirli zaman ve sicaklikta firmnlama islemi uygulanir.
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2.1.2.5. Fantomlar

Medikal alanda temel doz Olciimleri genellikle su ortaminda yapilir. Canli
yapmin kemik, kas ve yumusak doku gibi farkli yogunluguna sahip olduguna karsin
viicudun yaklasik %80’1 sudan olugsmaktadir. Fiziksel ve elektron yogunlugu suya esit
veya c¢ok yakin olan maddeler radyasyon doz 6l¢iim i¢in ideal ortamdir. Bilgisayar
destekli su fantomlar temel doz ve doz dagilimlarin elde edilmesinde kullanilmaktadir.
Olgiim su ortaminin segilmesinin diger bir nedeni de tekrarlanabilir 6l¢iim 6zelliginin
olmasidir. Suda 6l¢iim yapmanin en 6nemli dezavantaji kullanilacak olan iyon odasi
veya diyotlarm su gecirmez olmasi gerekliligidir. Her zaman su kullanmak ¢ok pratik
olmayacagindan kat1 su fantomlar1 dizayn edilmistir. Ideal olarak konu edilen
materyalin su esdegeri olmasi i¢in, efektif atom numarasi, gram basina elektron sayisi,
kiitle yogunlugu suyla esit olmalidir. Ancak megavoltaj foton isinlarinda en dominant
etkilesme sekli “Compton” etkilesmesi oldugundan kullanilacak olan fantom
materyalinin sadece elektron yogunlugunun suya esdeger olmasi yeterli olacaktir (Khan

2003).

Farkli maddeler ve karisimlar fantomun yapilandirmasi i¢in kullanilmaktadir.
Fantomlar dilim seklinde polistren, akrilik ve plastik esashi kati su malzemelerinden
olusmaktadir. Bunlara ek olarak insan anatomisine uygun farkli yogunlukta maddeler
vardir.  Polistren, Pleksiglas, Polietilen, Paraffin gibi c¢esitli maddeler

kullanilabilmektedir (Khan 2003).

Insan viicudu farkli yogunluk degerine sahip (kas, akciger, kemik ve hava gibi)
yapilardan olusur. Bu nedenle sogurulan doz 6l¢iimii yaparken sadece su ya da su
esdegeri madde kullanmaz. Insan anatomik yapisma uygun olarak yapilmis
“antropormarphic” fantomlar kullanilir. Ornegin insan benzeri fantomlar kadin, erkek
cocuk olarak yapilandirilir. Bu c¢alismada insan benzeri Rando fantomda bir kag
tabakas1 yerine kimyasal formiili CnH2n.,, yogunlugu 0,87 g/cm’ ve efektif atom

numarasi 5,42 olan parafin maddesi kullanilmistir.
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Sekil 2.7. Rando fantom
2.1.3. Doz hesaplamada matematiksel yontemler

Derin doz viizdesi (%DD):

Merkezi eksen derin doz dagilimlarini karakterize etmenin yolu, bir noktadaki
dozu belirli bir referans noktasindaki doza normalize etmektir. Bu biiytikliik genellikle
su fantomunda iyon odasi kullanilarak yapilan 6l¢iimlerden ¢ikarilmaktadir. % DD,
herhangi bir d derinligindeki sogurulan dozun, demetin merkezi ekseni boyunca dy

derinligindeki sogurulan doza oranidir. % DD, P ile ifade edilmektedir.

= Merkar pkspn
T RO

—

Yizey

Fantom

Sekil 2.8. % Derin Doz

D4, d derinligindeki doz, Dgo , do derinligindeki doz degerleri olmak tizere % DD
degeri asagidaki sekilde formiile edilmektedir:

P = (Dq/ Dgo) x 100 2.5
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Sekil 2.9. Farkli enerjilerdeki foton demetleri icin merkezi derin doz dagilimlar1 (BJR
11.1978)

Doku Hava Orani (Tissue Air Ratio , TAR):

Doku igerisinde herhangi bir derinlikteki dozun, ayni noktada havada olgiilen
doza oranidir. Bu kavram, kaynak-cilt mesafesinden bagimsiz olarak tanimlanmistir. Bu
durum, kaynak-cilt mesafesi ve derinligin degisken oldugu ¢ok alanli tedavilerde biiyiik
kolaylik saglar. Enerji ve alan biiyiikliigli bagimlilig1 yiizde derin doza benzer.

TAR = Dg4/ Dhava 2.6

Esdeger
kiitle

Sekil 2.10.TAR o6l¢lim diizenegi
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Geri sacilma faktort (Backscatter Factor, BSF):

Merkezi eksen iizerinde maksimum doz derinligindeki TAR olarak tanimlanr.
Merkezi eksen lizerinde maksimum doz noktasindaki dozun, ayni noktada havada

Olciilen doza oranidir.

BSF = Dmax/ Dhava 2.7
Mesafe
G ' 1 I; - -.-II .
Dozhavada Dmax

Sekil 2.11. BSF o6l¢iim diizenegi

Doku fantom orani (Tissue Phantom Ratio, TPR):

Doku igerisinde herhangi bir derinlikteki dozun, ayni noktada ve referans bir
derinlikteki doza oranidir. Eger referans derinlik olarak maksimum doz derinligi

secilirse TPR’nin 6zel bir durumu olan TMR kavrami ortaya ¢ikar.

TPRy = Dy/ Dret 2.8
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Sekil 2.12.TPR 6l¢iim diizenegi

Doku maksimum orani (Tissue Maximum Ratio, TMR):

Doku igerisinde herhangi bir derinlikteki dozun, ayni1 noktada ve maksimum doz

derinligindeki doza oranidir.

TMRy4 = Dg/ Dpax )0
.......................... TS el
! II"'. ."'I —"'u.lll
\ / '-,II
{ lIIII'lII II".
\ $AD \
.-f II"-.. ,."'
I"-. /
8 = /
x ‘:ui' --------------
pe BN op
Dimax Da

Sekil 2.13. TMR 06l¢iim diizenegi
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Doz profili:

Radyasyonun doku icerisindeki dagilimmi belirleyebilmek i¢in derinlikle
degisiminin yaninda, alan merkezinden kenarlara dogru olan degisimini de bilmek
gerekir. Bu amacla doz profili kavrami tanimlanmistir. Doz profili, belli bir derinlikte
ve 151n demetine dik dogrultuda doz degisimlerini ifade eder. Genellikle hizlandirici

cthazlarinda alan diizglinliigii, simetri ve penumbra bilgileri bu profillerden elde edilir
(Dyk 2000).

DAL (%)

10

Radyasyon Alanmm %580 1

X ekseni

Sekil 2.14. Doz Profili

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

degerinde olmasi istenilir.

F=2"" 100
M+m 2.10
Simetri: Alani %80’ini iceren merkezden kenarlara esitliginin bir 6l¢tistdiir.
Alansol — Alansag
= x %100
Alansol + Alansag 211
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Penumbra: %380 - %20 dozlarmin yatay ekseni kesen dikmeleri arasindaki mesafedir.

Izodoz egrileri:

Merkezi eksen derin doz yiizdeleri, eksen boyunca bir derinlikteki dozu tayin
etmeye yarar. Bu eksen, hedef hacmin merkezi ekseni boyunca gecer, hedef hacim
boyunca doz degisimleri izlenebilmektedir. Ancak iki boyut doz dagilimlarmin bilgisi
merkezi eksen derin doza ek olarak alan boyunca belirli derinliklerde doz bilgisinin
birlesmesi ile saglanir. Uygulamada iyon odasi ve su fantomu kullanarak, bu islem
yiizde derin doz ve birka¢ derinlik i¢in elde edilen doz profilleri ile yapilmaktadir.
[zodoz dagilimlar1 olarak bilinen bu egriler, ayn1 dozu alan noktalarin birlestirilmesi ile

olusmustur. Bir izodoz egrisi rolatif olarak sogurulmus dozun bir ifadesidir.

Sekil 2.15. izodoz egrisi
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Output faktor:

Standart alan, standart mesafe ve standart derinlikte sogurulan dozunun herhangi

bir boyuttaki alanin orani ile elde edilen bir degerdir.

_ Herhangibir alan i¢in output

Referans alan icin output
2.12

2. 2. Radyoterapi

Radyoterapi, yiiksek enerjili partikiiller ve elektromanyetik radyasyon tiirlerin
iyonize edici Ozeliginden yararlanarak kotii huylu tiimor veya nadiren de iyi huylu

timor hiicrelerini yok etmeye yarayan bir tedavi bi¢cimidir.

Radyoterapinin genel amaci: belirlenmis tiimdr hacmine yiiksek dogrulukla
tanimlanmis radyasyon dozunu verirken tiimorii ¢evreleyen saglikli dokuya en az zarar
vermesini saglamaktir. Bu sayede tiimor icindeki hastalikli hiicrelerin ¢ogalmalarini
devamli olarak durdurmak, tiimoriin yok olmasini saglamak, hayat kalitesini artirmak ve

kanserli hasta sag kalimin1 uzatmaktir.

2.2.1. Radyoterapi uygulama yontemleri
Radyoterapi uygulama yontemlerinin {i¢ ana gruba ayrilir:

1- Ekternal Tedavi ( Uzak mesafeden yapilan 1ginlama)
2- Brakiterapi ( Yakin mesafeden yapilan 1isinlama)

3- Internal Tedavi (s1v1 ve koloidal radyoizotoplar viicuda uygulanir)
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2.2.1.1. Eksternal tedavi

Radyoaktif kaynak ya da 15m1 hastaya gonderen ana boliim ile hasta arasinda 80-
100 cm gibi uzakligin bulundugu radyoterapi teknigidir. Radyoterapide en c¢ok
kullamlan ydntemdir. Ekternal tedavide kullanilan aygitlar “°Co, lineer hizlandiricilar,

cyberknife gibi cihazlardir. Bu tezde lineer hizlandirici cihazi kullanilmistir.

2.2.1.2. Brakiterapi
Brakiterapinin sézciik anlami yakin tedavidir. Radyoaktif kaynaklarin veya
kaynak tasiyic1 aygitlarin viicuda ya da tiimore degecek, dogal viicut bosluklarina

yerlestirilecek veya tlimoriin i¢inde olacak sekilde kullanildigi radyoterapi yontemidir

2.2.1.3. internal tedavi
Bu tedavide radyoaktif maddenin damar i¢ine verilerek hastalikli organda

toplanmasi ve hastalikli organin 1inlanmasi saglanmaktadir.

2.3. Eksternal Tedavi Cihazlar

2.3.1. ®°Co tedavi cihaz

Radyoaktif kaynakla cahsan teleterapi cihazlarmdandrr (Sekil 2.18). *’Co
elementinin nétronla bombardiman edilmesiyle olusturulan “°Co radyoaktif elementini
radyasyon kaynagi olarak kullanir. ®°Co, beta bozunumlarindan sonra ortalama enerjisi
1.25 MeV (1.17 MeV ve 1.33 MeV) olan gama fotonlar1 yayarak **Ni’e déniisiir. Yari
omri 5,26 yildir.

CDHH

27
5.26a 03T by

1.17 eV 5

60 B0 _
o7C0 — NI+ e + 7,

Sekil 2.16. Bozunum semas1 ve denklemi
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Kaynak, yiiksekligi ve ¢ap1 2’ser cm olan silindir paslanmaz ¢elik kapsiil i¢inde
bulunur. Cihazin kafasi, igerisinde kursunla doldurulmus c¢elik koruma ve kaynagi

kafanin agik bolimiine siirmeye yarayan hava basingli veya bunun gibi sistemlere
sahiptir.

] KURSUN

) B TUNGSTEN VEYA
CO-60 KAYNAGI YAHMIS URANYUM

BLOKLAMA AYGITI

EK ZIRH

o- KOLIMATOR

o g

Sekil 2.18. ®°Co tedavi cihazi
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2.3.2. Lineer hizlandiricilar

Lineer hizlandiricilar partikiil hizlandirma prensibi ile ¢alisirlar. Ornek olarak,
normal X-1s1n tiiplerinde elektronlar 400 kV’dan fazla hizlandirilamazlar. Anot ile katot
arasindaki mesafe, lineer hizlandiricilarda daha uzundur. Megavoltaj X-1s1nlar1, katottan
firlatilan elektronlarin, megavoltaj elektrik potansiyel farki ve mikrodalgalar sayesinde

hizlar1 151k hizia yaklastirilarak anoda ¢arptirilmasi sonucu elde edilir.

Lineer hizlandiricilarda, radyoaktif kobalt iinitelerinden daha yiiksek enerjili
isinlar, daha keskin ve daha genis alanlar elde etmek miimkiindiir. Ayrica cilt koruyucu
ozellikleri, Kobalt teleterapi cihazlarmin yaydigi gama 1sinlarindan daha fazladir. Lineer
hizlandiricilarim bu avantajlar1 olmasma ragmen, maliyetleri yiiksek ve bakimlar

oldukea giictiir. Modern medikal hizlandiriciya ait blok sema, sekil 2.19.’de verilmistir.

Kaynak

indirekt( kafasagilmasi)

Dizlestirici filitre
Monitdr cdas)

Kolimatar Zi _h-.q__"_'—-m-ll II|| \ _-_—‘_‘_"_—F._E ]
- o "I ] II | [ S
| =

Elektron kontaminasyonu

| .r i || | .III — |
% } | B | 1] (\
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)
T R ey 57 195 R, I PSR, ey gy S EU RS S S R

."I _,-:I_ _Flr:-—— 'I.i — 51'?-"" Gikig radyasyonu
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Yikli pargacik —,-!L]—_r—l--

kontaminasyon dozuz.ﬁ”f i i

f/‘ |I|I." :I j"l 'IIL -I. .: ﬁr’(ﬁer radyasyon
f / / Y'? - i \ \
| e M \

™ | |
! - '-.1'!-+—-_._,'-, Sagjlan radyasyon
¥ s Y ¥ /}

ikincil elektronlar ./ .-'ﬁ \
74

Sekil 2.19.  Radyasyonun kaynaktan hasta {izerine gelinceye kadar var olan yapilar ve

meydana gelen etkilesmeler (AAPM 1994)
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Calisma prensipleri basit¢e soyledir: Gli¢ kaynagi, merkezinde katot, ¢cevresinde
anot bulunan silindirik yapili, impuls (atma) olusturan sebeke ag1 ve hidrojen thyratron
lambalarini iceren modiilatore dogru akim verir. Elektrik akimi modiilatdrde toplanir ve

bir kontrol sistemi, bu akimla belli araliklarla titresim olusturur.

Modiilatorden ¢ikan yiiksek voltajli atmalar magnetron veya klystron tiiplerine
ve ayni zamanda elektron tabancasma iletilir. Magnetron, elektromanyetik mikro
dalgalar tireten, klystron ise elektromanyetik dalgayi1 giiclendiren diizeneklerdir. 15
MeV’den daha yiiksek elektronlar i¢in klystron kullanilir. Hizlandiricy, silindirik tiipten
olusmus yaklasik 10 cm ¢apindadir. 4 dalga boyu araliklarla metalik disk veya
diyagramdan olusan seri bakir odaciklarindan ibarettir. Bu tiipte yliksek derecede

vakum uygulanir.

Elektron tabancasindan elde edilen elektronlar 50 keV’luk enerji ile (151k hizinin
beste ikisi kadar) hizlandirict bakir tipiin icine gonderilir. “Magnetron” veya
“klystrondan” ¢ikan 3000 MHz frekansindan titresimler olusturur. Odacikta olusan bu
yiiksek frekansli elektromanyetik dalgalar, odacigin ortasindaki kanala iletilir. Bu arada
elektron tabancasindan elde edilen elektronlar, 50 keV ile hizlandiric1 bakir tiipe girer,
elektromanyetik dalgalara bindirilir ve odaciktan odaciga bu kanal boyunca dogrusal
olarak hizlanarak ilerler. Bir elektrotun (odacik) i¢cine girmekte olan bir pargacik,
alternatif akim (AC) geriliminin periyodunun yarisina esit bir zaman i¢in, alan olmayan
bir bolgeye siiriiklenir. Bu yolla gerilim kutuplanmasi, parcacigin siiriikklenme tiipii
icinde gecirdigi siire i¢cinde tersine ¢evrilir ve daha sonra pargacik, bir sonraki bosluga
gecerken hizlandirilir. Son odaciktan ¢iktiginda elektronlarin hizlar1 her odacikta

aldiklar1 hizlarin toplamina esit olur. Bu isleme lineer hizlandirma denir.

Lineer hizlandirma odalarma iletilen titresimlerin hepsinin ayni frekansta
olmasini saglamak, frekans diizenleyicisi ve lineer hizlandirict tiipiinde olusabilecek
iyonlar1 tutarak daha 6nce olusturulan vakumu saglamak i¢in vakum pompasi kullanilir.
Elektronlar1 bir demet halinde toplamak ve bu halde hedefe gondermek i¢cin manyetik
odaklayicilar kullanilir. Yiiksek enerjili elektronlar, hizlandiricinin ¢ikis penceresinden,

en yliksek enerjilerini kazanarak, 3 mm capinda dar huzme (pencil beam) olarak
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cikarlar. Enerjileri yaklasik 5 MV/metre’dir. Daha yiiksek enerjili 1sinlar elde 1sinlar
elde etmek icin, bu huzme, tiip ile hedef arasindaki yonlendirici miknatis (bending) ile
90° veya 270° saptirilarak elektron demetinin ¢ikacagi kafa kismina yonlendirilir.

Buradan da hedefe (target) veya yapinin digina verilir.

Elektron demetleri enerjilerine gore ylizeysel, orta ve derin tedavide
kullanilirken, X-1s5mm1 demetleri ise derine yerlesmis tiimorlerin tedavisinde
kullanilmaktadir. Lineer hizlandiricilarda ¢ikan 1silari odak noktasi ¢cok kiiciiktiir (2-3

mm). Bu nedenle radyasyon demetinin sinirlar1 keskindir.

Elektronlar, tungsten gibi yliksek atomik sayili bir metalden olusmus hedefe
carptirilarak frenleme X-1s1n1 elde edilir. Bu fotonun yayilim yonii gelen elektronun
enerjisine baghdir. Gelen elektronun kinetik enerjisi 100 keV’den az ise, X-1sinin
yayilimi tim dogrultularda az veya cok esittir. Elektronun enerjisi arttikga, ileri
dogrultuda X-i1sm1 yayilimi artar. MV mertebesindeki X-1sin1 tiiplerinde kullanilan
gecirgen tip ylksek atom numarali hedeflerin bir yiiziine elektronlar gelirken, diger
yiiziinde X-1sinlar1 olusur. Gelen elektronun sogurulmas: i¢in hedef yeterli kalinlikta

olmalidir. Lineer hizlandiricilarda X 1smlar1 demeti heterojen dagilima sahiptir.

Bir lineer hizlandiricinin kafa kismi su béliimlerden olusur:

e X-1s1n1 liretimi halinde, elektron huzmesinin carptirildig: tungsten hedef; biitiin
elektronlar hedefte durdurularak frenleme X 1smlarini olustururlar.

e[sin huzmesinin ¢apini tayin eden dairesel ilk kolimator.

e X-1s1larmi homojen hale getiren koni seklindeki diizlestirici denilen filtre.

eElektron demetini homojen hale getiren (elektron 1smlamasi halinde yani
tungsten hedefin kullanilmadigi durumlarda devreye girer) manyetik alan
olusturan difiizor veya “elektron siipiirgesi”’; bu, elektronlarin homojen sekilde
dagilmasini saglar.

eVerilen dozun iki ayr1 iyon odasinda Olgiilerek 1s1n demetinin siddetini ve
simetrik olup olmadigmin kontroliinii saglamak i¢in iki ayri iyonizasyon

odasi.
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eTedavi sahalarmin tayini i¢in hareketli g¢enelerden yapilmis olan ikincil
kolimator bulunmaktadir (Podgorsak 2005).

oCok yaprakli kolimatorler, CYK (Multi Leaf Colimator, MLC) korunmali
alanlarm sekillendirmesini saglarlar.

oYART uygulamalar1 i¢in bilgisayar kontrolli CYK’larin tedavi planlama

sistemin planina uygun hareket yetenegi kazandirilmistir.

Sekil 2.20 . Elekta marka Synergy Platform model lineer hizlandirici cihazi

2.4. Simiilator Cihazlan

Radyoterapi simiilatorleri radyasyon onkolojisinde tedavi planlamasinda kirk y1l1
askin bir siiredir kullanilan cihazlardir. Radyoterapi simiilatorleri, tedavi cihazlarinin
baz1 niteliklerini tasiyan, floroskopi yapan 6zel X-1ismi1 cihazlaridir. Hasta masasi,
gantry ve kolimatér yapist ®°Co ve lineer hizlandirict cihazlarmm mekanik

fonksiyonlarma sahiptir. Tedavi cihazlarinin kolimatér agikligi (alan boyutu) alan
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belirleyici tellerle saglanir. Hasta planlamasi, floroskopi ve ortogonal filmler yardimiyla

kemikli yap1 referans olarak alinir (Dyk 2000).

2.4.1. Konvansiyonel simiilator cihazlan

Simiilator cihazi, diyagnostik X-ismi tiipii kullanilan bir cihazdir. Fakat
geometrik, mekanik ve optik 6zellikler olarak tedavi iinitesinin taklididir. Simiilatorde,
hastalarin tedavi kosullar1 ile ayni kosullarda simiilasyon yapilmaktadir. Tedavi
alanlarmin ve kosullarinin dogrulugu kontrol edilmektedir. Simiilatoriin ana fonksiyonu,
cevre normal dokularla sinirlandirilmis hedef hacminin oldugu tedavi alaninin
goriintiilenmesidir. I¢ organlarmin radyografik olarak goriintiilenmesi ile alanlarin
pozisyonlar1 dogrulanmakta ve kursun bloklar eksternal olarak saglanmaktadir. Bircok
iinitede, dinamik goriintiilemeyi saglayan floroskopik yetenek mevcuttur. Simiilatére

ihtiyacin nedenleri sunlardir:

e Radyasyon demeti ve hastanin eksternal ve internal anatomisi arasindaki
geometrik iligkinin basit bir X-151m tiipii ile sekillendirememesi.

e Simiilatorde kullanilan X-151m1 enerjisinin tedavi i¢in kullanilan X-151n1
enerjisine gore daha diisiik olmasi nedeniyle radyografik goriintiiniin daha iyi
olmasi.

e Tedavi linitesi odasmin zamansal agidan isgal edilmemesi

e Hastanin set-up’inda ve tedavi tekniginde zaman kaybina neden olan

beklenilmeyen sorunlarin tedaviden 6nce ¢oziimlenebilmesi

Lokalize tedavi hacmi ve set-up alanlar1 ile diger gerekli veriler simiilatérde
saglanabilmektedir. Ciinkii simiilatoriin 6zellikleri, tedavi {nitesinin 6zellikleri ile
aynidir. Kontur alimmasi, kompansatér veya bolus ile ilgili hastanin degisebilir
Olciimleri uygun set-up kosullar1 altinda saglanabilmektedir. Standart ve kisisel koruma
blok testleri simiilatér ile yapilmaktadir. Modern simiilatorlerde, lazer 15181, kontur

cizici ve golge tepsisi gibi ekipmanlar vardir (Khan 2003).
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2.4.2. Bilgisayarh tomografi cihazlarn (BT)

Temeli X-1ismmlarma dayanan Bilgisayarli Tomografi (BT) yiiksek uzaysal
cOziinlirliigl, kesitsel goriintiileme kapasitesi, biitlin organ ve sistemleri kapsayan
tanisal giicli ile radyolojik goriintiilemenin en temel araglarindan biridir. Hastaliklarda
tani, tedavi planlama, kontrol, izlem ve tarama; girisimsel radyoloji islemlerinde rehber
goriintiileme amaciyla kullanilir (Sekil 2.21.) Bu calismada GE LightSpeedTM RT

Bilgisayarli Tomografi cihaz1 kullanilmustir.

.&li

Sekil 2.21. Bilgisayarli Tomografi cihazi

Bilgisayarli tomografi’de, X-1smi tiipli kullanilarak, belirli bir derinlikteki obje
goriintiilenmektedir. Temelde dar 1smn veren X- 1smi1 tlipii ile hastanin karsisindaki
radyasyon detektorii beraber hareket ederek tarama yapmaktadir. BT de yiiksek kalitede
goriintlii elde edilebilmektedir. Hasta, yiiksek radyasyon dozu sogurmasina ragmen,
yumusak dokular i¢in goriintii kalitesi diisliktiir. Goriintiilerdeki diizeltmeler ve
matematiksel islemler, bilgisayar tarafindan yapilmaktadir. Sogurma katsayilarina bagh
BT numaralari tiretilmektedir. BT numaralar1 -1000 ile +1000 arasindadir. Hounstfield

birimi de denilen BT numarasi (H): olarak hesaplanmaktadir.

g o= tao "B 00 2.13
HS"‘J
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Buradaki p lineer sogurma katsayisidir. Elde edilen kesit goriintiileri azalim
katsayilarmin (p) dagilimidir ve bu dagilim BT numaralarina (Hounsfield Units — HU)
dontstiiriilerek gorintiilenir (Sekil 2.22.). BT numarast dokunun dogrusal azalim

katsayisinin suyun azalim katsayisina normalizasyonu ile elde edilir (Bor 2009).

Hava -1000, su 0 ve yogun kemik 1000 HU degerini alir. Yag dokusu negatif;
yumusak dokular ve kan ise pozitif HU degerleri alir. Medikal X-151n bilgisayarl
tomografi sistemleri i¢cin BT numarasi skalas1 -1024 HU ile +3071 HU arasinda degisir.
BT’ nin 6nemli bir {istlinliigli; dar bir kontrast araligindaki HU degerlerinin genis bir gri
skalaya yansitarak yumusak dokulara ait bilgilerin yliksek kontrastta gostermesidir (Bor

2009).

- 1000 0 + 1000
L 1 1

Hava Su Kemik

Sekil 2.22. BT numarasi skalasi

BT den elde edilen kesitsel goriintiiler ve onlara ait HU bilgileri radyoterapide
kullanilan tedavi planlama sistemdeki islemlerinde konturlama ve radyasyon doz

hesaplamada ¢ok onemli bir basamaktir.
2.4.2.1. Konturlama

Teknolojideki ve bilgisayar alanindaki gelismeler radyasyon onkolojisini
3BKRT cagina tasimistir. BT ve manyetik rezonans goriintilleme (MRG) tiimoriin ve

hasta anatomisinin ii¢ boyutlu goriintiilenmesini saglamaktadir. Radyasyon onkologuna

hedef hacimleri her bir kesit ilizerinde ¢izebilme imkani verir. Hedeflerin ve ilgili
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anatomik yapilarin cizilmesindeki bu islem “konturlama” olarak adlandirilir ( Khan

2003)

2.4.2.2.Simiilasyon

Konvansiyonel simiilasyon yonteminde, simiilatdr cihazi kullanilir. Cihazinin
icerisinde diyagnostik x ray tiipii kullanilan bir tedavi cihazinin benzeridir. Fakat
radyasyon tedavi Unitesindeki geometrik mekanik ve optik araglarin birer kopyasi
gibidir. Simiilatoriin asil fonksiyonu tedavi alanlarinin yerini almak ( bdylece normal
dokulara c¢ok fazla radyasyon vermeden) hedef hacme dogru yerlestirildigini
kesinlestirir. I¢ organlarin radyografik goriintiilemesi bir kenara, alanlarin ve koruyucu
bloklarin dogru konumlandirilmasi dis isaretleme kullanilmasiyla elde edilir. Bir tedavi
simiilatorii tedavi iinitesiyle aynist olmalidir. Simiilatére olan ihtiya¢ dort nedenden

ortaya cikar:

e Radyasyon i1gmlar1 ile hastanin dis ve i¢ anatomisi arasindaki geometrik
iliski, swadan bir diyagnostik x- ray initesi tarafindan taklit
edilemediginden

e [okalizasyon alan1 tedavi makinesinde bir port film alarak
ulasilabilmesine ragmen, ¢ok yiiksek 151 enerjisinden dolay radyografik
kalite kotiidiir.

e Alan yerlestirme, tedavi odasinda yapildiginda zaman alic1 bir siirectir.

e Hasta set-up’t ve tedavi teknigiyle ilgili Ongoriilemeyen sorunlar,
simiilasyon sirasinda c¢oziilebilir. Boylece tedavi odasinda zamandan

kazang olmaktadir ( Khan, 2003).

2.4.2.3. Sanal simiilasyon

Sanal simiilasyon, BT goriintiilerini bir dizi ekran araglar1 yardimiyla islenerek
farklilastiran bir bilgisayar yazilimidir. Hastaya ait BT bilgiler ve tedavi cihazina ait
geometrik bilgiler 6zel yazilimlar ile islenmesi hem konturlama hem de konvansiyonel
simiilasyon islemlerinin bilgisayar ortaminda goriintii islemcilerin  yogunlukla

kullanildig1 6zel yazilimlar barindirir yapilabilmesini saglamaktadir.
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2.5. Tedavi planlama sistemi (TPS) islemleri

Bir tedavi planlama sistemi yazilim ve donanim bilesenlerden olusmaktadir. TPS
ile hekimin, hasta i¢in belirledigi radyasyon tedavisine gore planlanan doz dagilim
hesaplamalarmin iretilmesi ve goriintiilenmesi saglanir. Tedavi planlama sisteminin

yazilimsal icerikleri:

Eksternal tedavi cihazlarmin huzme bilgileri ve Olgiilmiis sogurulan doz
verilerini girmede olanak saglar.

e Tedavi asamasinda hastaya ait ad soyadi bilgileri

¢ Bilgisayarli tomografi kesitleri

e Hedef ve organ konturlar1

e Goriintillere ait elektron yogunluk hesaplanmasit transfer asamasinda
gerceklestirmesi

e Doz hesaplama islemleri i¢in doz hesaplama yaziliminda gerekli adimlarin
yapilmasi

e Doz dagilimin iki ve ii¢ boyutta ekranda gdsterilmesi ve sonunda doz hacim
degerlendirmesinin yapilmasi

e YART tekniklerinde yazilim tiirline gore bu degerlendirmelerde ilave edilen
aktif yazilim ve optimizasyon yetenegi kisimlar1 mevcuttur.

e Hasta tedavisine ait tiim bilgiler kayit ve saklama bolimlerine aktarma
yapilabilir.

e Hastanin tedavisinin gerceklestirilebilmesi i¢cin gerekli veriler tedavi cihazina

direkt veya dolayli yollarla gergeklestirilir.

Tanimlanan bazi verilerin basilmasi i¢in gerekli yazilimlar vardir.
TPS de gerekli olan donanimlar vardir. Bunlar sirasiyla:

s*Merkezi sunucu sistemi

s Yiksek ¢oziiniirlige sahip ekran karti

¢ Yiiksek kapasiteli hard disk
**Floppy veya Cd-Rom
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s»Klavye

“*Mouse

*»*Yiksek ¢oziiniirliige sahip monitor

¢ Dijitallestirici

¢ Lazer yazici

s Cizici (Plotter)

+*Yedekleme (Back-up) yapmak i¢in dis linite
+»Ethernet kart1 vb.

Uretilmis olan tedavi planlamalarin tiiriine gore farkli yazilimlar ve donanimlar

goriilmektedir (Dyk 1999).

2.5.1. Doz dagihm

Glinlimiizde tedavi planlama sistemlerini kullanarak kesitsel goriintiilerin
iizerinde tedavi alanma ait izodoz egrileri islenmesiyle ayni doza sahip noktalar:
birlestirerek iki boyutlu rolatif doz dagilimi elde edilir. Bir izodoz dagilimi rélatif olarak
sogurulmus dozun bir ifadesidir. Radyoterapide yogun olarak bu tir dagilim doz

dagilimlar1 seklinde kullanilmaktadir.

Hedef hacme homojen doz vermek tek alanla foton tedavilerinde ¢ogu zaman
miimkiin degildir. Hedef hacimde doz homojenitesini saglamak ve normal dokulari
korumak i¢in c¢oklu alan foton tedavileri yapilir. Isinlama tekniginin se¢ciminden ve
tedavi planlamasindaki doz dagilimlarinin degerlendirilmesinde kullanilan kriterler ise

asagidaki gibidir:

e Uygun bir alan boyutu se¢ilmelidir.

e Birden fazla alan kullanilmalidir.

e Uygun alan agilar1 secilmelidir.

e Uygun alan yiiklemeleri kullanilmalidir.

e Genellikle, tanimlanan doz hedef hacim merkezindeki doz olarak segilir.

e Hedef alanindaki doz degisimi tanimlanan dozun %x+5 araliginda olmaldir.
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e Risk altindaki organ ve yapilarin dozu, bu organlar i¢in tanimlanan limit dozu

asmayacak sekilde ayarlanmalidir.

Yogunluk ayarli tekniklerinde hedef hacmin daha homojen ve daha yiiksek
dozlar ile 1sinlanmasi saglamisken risk altindaki saglam doku ve organlarin dozlarinda
daha diisiik diizeylerde tutulabilmektedir. Doz dagilimlarmin gittikge artan tiimor
kontrol olanag1 sayesinde, YART teknigi bu konuda 6nemli bir gelismedir ve radyasyon

tedavilerinin etkinlik arttirma agisindan bir potansiyel sunmaktadir.

2.5.2. Doz degerlendirme

Bu degerlendirme ile ilgili basamaklar; izodoz degerlendirilmesi, doz-hacim

grafikleri, timor kontrol olasilig1 ve normal doku komplikasyonudur.

[zodoz dagiliminin degerlendirmesi, plan degerlendirmesinde ilk basamak, 3
boyutlu doz dagilimmin kesitsel izlenimidir. En basit sekliyle her BT kesitine( transvers
kesit) bakilarak hedef hacim ve normal doku degerlendirilir. Bir sonraki basamak, BT
kesitlerini koronal veya sagital eksende izlemektir. Bu bize transvers BT kesitlerinde
goremedigimiz, drnegin hedef hacmin herhangi bir béliimiiniin ne oranda 151 aldigini

gosterir.

Doz-hacim grafikleri (Dose Volume Histogram; DVH), ii¢ boyutlu tedavi
planlamasinda, hastanin anatomisine ait doz dagilim bilgilerinin elde edilmesini
saglarlar. Doz dagilimindaki tiim bilgilerin 6zeti niteligindedir. Anatomik bir yapinin
tamaminin veya bir par¢asinin (% hacim) ne kadar doz sogurdugunu bir doz egrisiyle de
gosterebilmektedir. Bu haritalarda; bir plan i¢in hedef hacim ve risk altindaki organlarin
aldiklar1 doz bir ekranda degerlendirebildigi gibi, farkli planlar i¢in de hedef hacim ve
risk altindaki organlarin aldigi doz bir ekranda degerlendirilebilir. Bdylece planlar
arasindaki DVH’larmm  karsilagtrmas1  yapabilir. Bu haritalardan doz hacim
istatistiklerinin degerleri alabilir. DVH, diferansiyel ve kiimiilatif doz hacim grafikleri
olarak iki sekilde elde edilir. Differansiyel DVH, olusturulan c¢ok kiiciik voksel

hacimlerindeki ortalama dozu, dozun fonksiyonu olarak cizer. Istenilen hacmin
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tamaminin aldig1 doz tek kolonda gosterilir. Bu sekilde tedavi alani i¢indeki yapilarin
toplam dozlar1 gorilebilir. Kiimiilatit DVH’da ise, hedef ve kritik hacimlerde, hacme
kars1 dozlar cizilir. Kiimiilatif DVH ile 1zodoz egrisinin kapsadigi hacim bilgisine
ulagilir. En kiigiik dozun aldig1 hacimden baglanarak en yiiksek dozu alan hacme dogru

cizilir.

2.5.3. Radyoterapide hacim tanimlamalar

Radyoterapide planlama ve kayitlarda merkezler aras1 ortak bir dil
olusturabilmek amaciyla, Uluslararas1 Radyasyon ve Olgiimleri Komisyonu
(International Commission on Radiation and Measurements, ICRU) tanimlar1 kullanilir.
Eksternal ve intrakaviter tedavilerde kullanilmak iizere gelistirilmis ve gelisen teknoloji
ile degisikler yapilmistir. Radyoterapide ICRU raporlarm gelisimi 1973 ICRU 23 ile tek
yonlii fotonla fantom 1smnlamasi ile baslamistir. 1978’de ICRU 29; foton ve elektron
1sinlamalarinda iki boyutlu planlamanin temelini tanimlamistir. Ancak goriintiileme ve
bilgisayar teknolojisindeki gelismelere paralel ii¢ boyutlu konformal tedavilere gecilmis
ve 1993’te ICRU 50 hacim tanimlamalar1 tzerine gelistirilmistir. Bu amagla
goriintiilenebilir tiimér hacmi (GTV), Klinik hedef hacim (CTV), Planlanan hedef
hacim (PTV), Tedavi hacmi (TV), Ismnlanan hacim (IV) ve Riskli organ (OAR)
tanimlanmistir. Ancak oOzellikle Planlanan hedef hacim taniminda ayrmti ihtiyaci
nedeniyle 1999°da ICRU 50’ye ek olarak i¢ sir (IM), i¢ hedef hacmi (ITV), Set-up
siir1 (SM), Planlanan riskli organ hacmini (PRV) tanimlayan ICRU 62 raporlanmustir.
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Cizelge 2.3. ICRU tarafindan 6nerilen hacim tanimlamalari

ICRU

Hacim Tanimlamalar

ICRU 50

Goriintiilenebilir timor hacmi (Gross Tumor Volume, GTV)

Klinik hedef hacim (Clinical Target Volume, CTV)

Planlanan hedef hacim (Planning Target Volume, PTV)

Tedavi hacmi (Treated Volume, TV)

Isinlanan hacim (Irradiated Volume, 1V)

Riskli organ (Organ at Risk, OAR)

ICRU 62

I¢ smir (internal marge, IM)

I¢ hedef hacmi (Internal Target Volume ,ITV)

Set-up siir1 (Set-up magrin, SM)

Planlanan risk organ hacmi (Planning Organ at Risk Volume,
PRV)

ICRU 83

Risk altindaki geri kalan hacim( Remaining volume at risk, RVR)

()

Gross target vollim (GTV)

Klinik target volim (CTV)

B —

Tedavi edilen voliim (TV)

Isinlanan voliim (IV)

Sekil 2.23. Cizelge 2.1°deki (a) ICRU 50 ve (b) ICRU 62 tarafindan tanimlanan

hacimlerin gorsel agiklamast

Ancak, mevcut raporlar giinlimiizde kullanimi hizla artmakta olan YART i¢in

standardizasyon igermemektedir. 2010 yilinda gelistirilen ICRU 83 foton YART ’nin

ilkelerini tamimlamaktadir. Onceki raporlardaki hacimlere ek olarak beklenmedik
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yilksek doz bdolgelerini dnlemek igin Risk altindaki geri kalan hacim (Remaining
volume at risk, RVR) tanimlanmustir.

2.6. Prostat Kanserinde Radyoterapinin Yeri

2.6.1. Prostat anatomisi

Yiiksekligi, genisligi ve on-arka boyutlar1 sirasiyla yaklagik 4 cm, 3 cm ve 2.5
cm olan prostat, mesanenin alt kisminda yerlesmis olan ve erkek iiretranin baglangic
kismini ¢evreleyen, elastin ve yogun diiz kas yapisindan olusan kapsiille ¢evrili bir
organdir. Sekli ters ¢evrilmis ve sikigtirilmis koni olarak da tarif edilebilir. Anatomik

yerlesimi kemik pelvis i¢inde, simfizis pubis ile rektum arasindadir. Eriskinde normal

agirlig1 20 gram kadardir.

36



Sekil 2.25. Prostat ve komsu organlarin yandan goriiniisii

2.6.2. Prostat kanseri

Prostat kanseri erkeklerde en sik tami1 konan kanserdir ve kansere bagl 6liimlerde
akciger kanserinden sonra ikinci sirada gelmektedir. Insidansi yasla birlikte artmaktadir.
Prostat kanserinde ilk odak; bez igerisinde kiiclik bir nodiil seklindedir. Daha sonra
timor prostat bezini kaplar. Daha ilerlerse prostat bezi kapsiiliinii gecerek cevreye
yayilir. Seminal vezikiillere ilerler. Prostat kanseri daha da ilerlerse kan ya da lenf
yoluyla ilk 6nce omurgalar, legen kemigi, kafatas1 ve diger kemiklere, karacigere ve

akcigere yayilir (Doll 1980).

2.6.2.1. Prostat kanserinin evrelendirilmesi

Prostat kanserinin evrelendirilmesi asagidaki gibidir:
T1: Klinik olarak tespit edilemeyen timor (palpe edilemeyen ve goriintiileme

yontemleri ile tespit edilemeyen tiimor)

» Tla: Tumdriin, TUR ile rezeke edilen materyalin %5’inden daha azinda
bulunmasi

» TIlb: Timdrin, TUR ile rezeke edilen materyalin %5’inden daha fazlasinda
bulunmasi

» Tlc: Serum PSA yiiksekligine bagli TRUS-biyopsi ile tespit edilen timor

T2: Prostata sinirli timor
» T2a: Bir lobun yarisindan azin1 tutan timor
» T2b: Bir lobun yarisindan fazlasmi tutan tiimor,

» T2c: Her iki lobu tutan timdr
T3: Ttimoriin prostatik kapsiil digmna yayilimi

» T3a: Ekstrakapsiiler yayilim (tek ya da ¢ift tarafli)

» T3b: Seminal vezikiil invazyonu
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T4: Tiumoriin seminal vezikiil disindaki, diger komsu yapilara invazyonu veya
fiksasyonu

NO: Rejyonel lenf nodu metastazi yok

N1: Rejyonel lenf nodu yada nodlarina metastaz

M1: Uzak metastaz yayilim

» Mla: Non- rejyonel lenf nodu tutulumu
» MIlb: Kemik metastazi
» Mic: Diger organlarin metastazi (Beyzadeoglu ve Ebruli 2008).

2.6.2.2. Prostat kanserinde tedaviyi yonlendiren parametreler

Prostat kanserinde tedaviyi yonlendiren ii¢ parametre; tedavi Oncesi prostat-
spesifik antijen (PSA), Gleason skoru (GS) ve klinik tiimdr evresidir. Bu parametrelerin

aldig1 degerlere gore diisiik, orta ve yiiksek olmak tizere risk gruplarna ayrilir

Cizelge 2.4. Prostat Kanserinde risk grublari

Risk Grubu
PSA(ng/ml) Gleason Skoru Evre
Diisiik Risk <10 <6 T1-T2a
Orta Risk 10-20 7 T2b
Yiiksek Risk > 20 >8 T2c-T3

Bu ii¢ risk grubuna gore cerrahi hormon tedavisi ve radyoterapi tek basina veya
birlikte uygulanmaktadir. Radyoterapideki yiiksek basari orani artik yillarca ana tedavi
yontemi kabul edilen cerrahi ile kiyaslanabilir durumdadir (Emami 1991, Benk 1993,
Chuba 1996, Zelefsky 2000, Kuban 2003, Zietman 2005). Eksternal radyoterapi
uygulamalarinda evreye gore sinirli alan Prostat radyoterapisinde kiigiik alanlar (Cizelge

2.5) veya tiim pelvis radyoterapisinde biiylik alanlar (¢izelge 2.6) kullanilmaktadir.
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Smirli alan Prostat Radyoterapisinin kii¢iik alanlarmm endikasyonlar1 tabloda

verilmistir.

Cizelge 2.5. Sinirli alan Prostat Radyoterapisinin kiigiik alanlarinin endikasyonlar1

Endikasyonlar

T1-T2 tiimor (lokal ileri)

LN (-)

Seminal Vezikiil tutulumu (-)

Partin tablosuna gore LN tutulma riski diisiik

Risk grubunun orta yada yliksek olmasi

Tiim Pelvis Radyoterapisi endikasyonlar1 tabloda verilmistir.

Cizelge 2.6. Tiim pelvis radyoterapisi endikasyonlar1

Endikasyonlar

T3-T4 tiimor (lokal ileri)

LN (+)

Seminal Vezikiil tutulumu (+)

Partin tablosuna gore LN tutulma riski > %15

Risk grubunun diisiik olmasi

2.6.3. Prostat kanseri eksternal radyoterapisinde hacim tanimlamalar

Konformal Radyoterapi hacimleri olarak Ongoriilen tanimlamada; GTV i¢in
prostat ve tiimoriin invaze oldugu bolgeler belirtilir. CTV i¢in ise GTV’ye tiimoriin
olas1 yayilim bolgeleri eklenir. Tedavi 1,8-2 Gy fraksiyon dozunda tiim pelvise 45-50

Gy foton enerjileriyle uygulanir. Sonrasinda boost yapilarak 70-76 Gy’ye tamamlanur.
2.6.4. Risk organlan ve doz limitleri

Prostat kanseri radyoterapisinde tedavi dozunu kisitlayan en 6nemli faktor, risk

altinda kalan komsu organlarin maksimum tolerans dozlaridir. Normal doku ve
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organlarin tolerans dozlarmin asilmasi istenmemelidir. Minimum tolerans dozu
1sinlanan doku veya organda 5 yil igerisinde %35 oraninda ge¢ radyasyon hasarina neden
olan doz (TDs;) miktaridir ve doz limiti degerlerini belirlemektedir. Maksimum
tolerans dozu ise 5 yil i¢erisinde 1s1mlanan doku veya organda %50 oraninda yan etkilere
neden olan doz (TDsgs) miktaridir. Prostat kanseri tedavisinde risk altinda olan
organlarin doz limitleri doz hacim grafigi degerlendirmesiyle yapilmaktadir. Bu
organlar i¢in doz-hacim smirlar1 rektum, mesane, femur baglar1 v.s. tablo 2.7 * de

tanimlanmaistir.

Cizelge 2.7. Risk altinda olan organlarin doz hacim smirlamalar1 (Khan 2007)

Risk altindaki organlar1 icin Doz Hacim
Grafiginden istenen veriler
Organ Doz Hacim
50 Gy <50%
Rektum 70 Gy <20%
Mesane 55 Gy <50%
70 Gy <30%
Femur Baglar1 50 Gy <5%
Ince Bagirsak 52 Gy %0
Kalin Rektum ile
Bagirsak ayni
Penis kokii Bilgi yok

2.6.5. Prostat kanserinde tedavi teknikleri

2.6.5.1. Konformal tedavi

Ug Boyutlu Konformal Radyoterapi (3BKRT) tekniginde hasta BT taramasma
almir. Radyasyon onkologu BT goriintiileri tizerinden kritik organlar1 (mesane, rektum,
sag ve sol femur baslar1) ve hedef organlar1 (prostat ve seminal vezikiiller) belirler.
Ayrica “International Commission on Radiotherapy Units and Measurement” (ICRU)
50 ve 62 kriterlerine uygun olarak klinik hedef hacim (CTV) ve planlanan hedef hacim
(PTV) de tanimlar.
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Gelisen teknoloji ile kobalt cihazlarmmin yerini alan modern lineer hizlandirict
cthazlar kullanarak prostat kanserin konformal tedavi bi¢imi ii¢ boyutlu tedavi planlama
sistemlerin katkisiyla 4, 5, 6 ve 7 ag¢il1 yiiksek enerjili X- 1smlar ile uygulanmstir (Cakir
2009).

Bir¢ok lineer hizlandirict biinyesinde; 1s1n yolu {izerindeki kritik organlar igin
bilgisayar kontrollii koruma yapabilen cok yaprakli kolimatére (CYK) sahiptir.
Boylelikle prostat i¢in coklu alanlardan i1simlama yapabilme ve risk altindaki kritik

organ dozlarimi disiirerek yan etkileri azaltma imkéani dogmustur.

Tedavinin uygunluguna karar vermek i¢in, PTV, CTV, rektum, mesane ve femur
baslart i¢in doz hacim grafikleri olusturulur ve ilgili parametreler degerlendirmeye

alinir.

2.6.5.2. Yogunluk ayarh radyoterapi (YART)

Ug boyutlu konformal radyoterapinin gelismesi ile YART tedavi teknikleri
bulunmustur. Hedeflenen hacme istenilen dozu YART teknigi ile vermek i¢in, her bir
1smin dogrultusuna farkli yogunluklarda bir¢ok kiiciik alan (segment) uygulamasi ile
yapilir. Boylece olusan doz dagiliminin konvansiyonel tedavilerden en 6nemli farki
cevre kritik organlarin daha iyi korunabilmesidir. Bu nedenle YART hedef hacimde
daha yiiksek dozlara ¢ikabilme imkani saglar. Ayrica es zamanli olarak farkli hedef
hacimlere farkli tedavi dozlar1 uygulanabilir (Chao 2005). Bu ozellikler gbz Oniine
almdiginda, uzun sagkalim saglanan hasta gruplarinda YART nin tiimor kontroliinii
arttirirken tedaviye baglh yan etkilerin en aza indirgenmesi agisindan 6nemi ve buna

bagli olarak yasam kalitesine katkis1 s6z konusudur.
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Planlanan Doz
Dagihma

Sekil 3: 31 3BKRT plani Sekil4:  YART plani

Sekil 2.26. Konformal ile YART tekniginin sematik olarak karsilastirilmasi

Gliniimiizde iki temel YART uygulama teknigi kullanilmaktadir. Bunlar statik
YART (“Step and shoot” (dur ve 1sinla) veya “Segmented Multileaf Collimation”
(SMLC) (¢ok yaprakli kollimasyon ile parcali alan olusumu)) ve dinamik YART
(“Sliding Window ” (kayan pencere) veya “Dynamic Multileaf Collimation” (DMLC)
(dinamik ¢ok yaprakli kollimasyon) ) teknikleridir. Statik teknik i¢in tedavi planlama
sisteminde Onceden belirlenen sabit yaprak pozisyonlarinda 1smlama yapilir.
Yapraklarin hareketi sirasinda ise 1smnlama yapilmaz. Dinamik teknikte ise yapraklar alt
alanlarin olusturma swrasinda isinlama siirekli devam etmektedir (Arno 2005, Khan

2010).

TPS’de YART tedavi planlamalar1 diiz (forward) veya ters (inverse) planlama
yontemleri ile yapilir. Diiz tedavi planlamasinda (forward treatment planning) kullanici
olas1 ¢0ziimii tanimlar ve planlama sistemi bu ¢dziimii sunmaya calisir. Ters tedavi
planlamas1 (inverse treatment planning) ise istenilen amag¢ kullanic1 tarafindan
tanimlanir ve planlama sistemi de istenilen amaca uygun “en uygun ¢o6zimii” bulur.
Ters tedavi planlamasinin avantaji, demet sayisi ¢ok fazla oldugu i¢in planlama
yaparken ‘deneme-yanilma’ igslemine gerek kalmaz ve miimkiin olan en ‘en uygun’ plan

bulunmaya ¢alisilir (Arno 2005, Khan 2010) .
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Sekil 2.28. Sliding window tekniginin sematik gdsterimi

YART uygulanan hastanin genel durumunun yani sira, tlimoriin diizensiz smirh
veya konkav kenarli olmasi, kritik organlara yakin olmasi, iyi bir immobilizasyon
saglanabilmesi ve organ hareketlerinin en az olmasi ise 6nemli Ozelliktir. YART

uygulama basamaklar1 asagida belirtilmistir.

a) Hasta se¢imi

b) Immobilizasyon ve BT simiilasyon

c¢) Hedef bolge ve normal dokularin belirlenmesi ve ¢izimi
d) Tedavi planlamasi1 ve optimizasyonu

e) Plan degerlendirmesi

f) Kalite kontrol

g) Tedavinin verilmesi

YART planlamalar1 yapildiktan sonra DVH’lar1 ve izodozlar1 degerlendirilir.
YART planina onay verildikten sonra tedavide yiiksek dozlara ¢ikildigr i¢in planin
dogru bir sekilde hastaya uygulanmasi gerekmektedir. Bu sebepten dolay1 1smlanan alan
ve verilen doz i¢in ¢esitli kalite kontrol testlerinin yapilmast YART’da ¢ok 6nem

tasimaktadir (Chao 2005, Arno 2005, Khan 2010).

YART’m kullanimi radyoterapinin optimizasyonu (kompleks sekilli hedef

volim i¢in doz artwrimi, riskli organ dozunun disiiriilmesi, doz homojenitesinin
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saglanmasi, vs) agisindan cok yararli olmustur. Radyoterapide en 6nemli kalite giivence
testlerinden biri, tedavi planlamada hesaplanan ve hastaya uygulanan dozun
dogrulugunu gosteren kalite giivenceligi (QA) testidir. YART’da yiiksek doz
degisimine yol acan ozellikle ¢cok sayida kiigiik(alt alan-segment) alanlar kullanildig:
icin, QA islemi zor ve karmasiktir. YART ye baslamadan dnce tedavi planlama sistemi
QA’lar1 (Chao 2005) ve lineer hizlandiricilarmm QA’leri (Schlegel 2006) i¢in yeni
onerileri yerine getirilmesi gerekmektedir. Olusturulan YART planlarinin dozimetrik
olarak dogrulanmasi zorunlu hale gelmistir (Verhey 1996, Braaksma 2003). Tipik
olarak bir QA islemi referans noktaya verilen mutlak dozun verifikasyonu ve diizlemsel

1zodoz dagilimmin dogrulamasmdan olusur (Chao 2001).

2.7. Radyoterapide Kalite Giivenceligi

Radyasyon tedavisi cesitli meslek gruplarin katkisiyla ve farkli teknolojik
sistemlerin kullanilmasiyla karmasik bir isleyis siirecine sahiptir. Tedaviyi yiiksek
timor kontrolii (tumour control probability, TCP) ve saglam dokuya en az zararla
saglamak i¢in bu siirecin her adimi yiiksek diizeyde dogruluk gerektirir. Calismalar
toplam gerekli dogrulugun 1 standart sapmasinin %?2,5-3,5 civarinda olmasini

gostermektedir (Brahme 1984, Goitein 1983, Mijnheer vd. 1987).

Radyasyon tedavisine iligkin hatalar olagan dis1 degildir ve radyasyon tedavi
hatalar1 hafiften orta seviyeli hasar riski olarak tedavi seansi basina yaklasik % 0,15
kadardir (Shafiq vd 2009, WHO 2008). Bir milyon tedavi seansinda ciddi hasar riski 50
ile 100 arasindadir (Munro 2007). Bu risk, ticari havacilikta ucak kalkigmin 6limciil
kazalarmn riskinden 80-170 kat daha biiyiiktiir (bir milyon kalkis basma 0,6) (ICAO
2011). Ozellikle hatalar diisiik doz seviyede kalmaya neden olursa, siire¢ icinde bircok
hata fark edilememistir. Bu hatalar olumsuz etkilere neden olabilir (6rnegin, bolgesel

yenileme) (Ash vd 1994).
Son 10 yilda yeni teknolojinin hizli gelismesi ve olugmasi tedavinin daha

konformal bi¢imde, 6zgiin doz dagilimlarini yliksek dogrulukla verilmesini saglamistir.

Ancak, tedavi planlama ve tedavinin artan karmasiklilig1 nedeniyle ortamda olaylarin
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daha yiliksek bir olasilikla olusmasina sebep olabilir (Huang vd 2005, WHO 2008).
Tedavilerin dogrulugunu arttirmada getirilen teknolojiler dogru kullanilmadiginda yeni

bir hata kaynag1 gibi goziikebilir (Patton vd 2003).

Kalite giivence (Quality assurance, QA) programlar1 modern radyoterapi
uygulamalarmin ayrilmaz bir bilesenleridir (IAEA 2005, Saw vd 2008). Bunlar kazalar1
ve hatalarin olasiliklarin1 azaltmaktadir; ayrica, meydana gelen hatalarin erken tespit
edilme olasiligindaki artigla kazalar hastalar i¢in azaltilir. Ancak, yeni teknolojilerin
hizla uygulamaya konulmasindan dolayi, mevcut kalite giivence programlar1 tedavi
uygulamalarmin hatalarina kars1t yetersizligi veya etkin koruyuculugu olmadig:

konusunda genel bir endise vardir (Saw vd 2008).

Radyoterapi siirecinde hastaya 0zgii QA i¢in etkili fiziksel yontemler uluslar
aras1 yayinlara ve raporlara dayanilarak asagidaki gibi siralanabilmektedir (DOH 2007,
IAEA 2000b, RCR 2008, WHO 2008):

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

Bagimsiz monitor unit (MU) dogrulama

Tedavi 6ncesi doz dlgtimleri

Canli ortam (In vivo) dozimetrisi

YV V. V V VYV V

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

Kalite giivence (QA) uygulamasmin getirileri agagidaki gibi siralanabilir:

o Kalite giivenceligi (QA) tedavi planlamasi ve dozun verilmesinde hatalar
minumuma indirir. Bdylece remisyon oranlarmi artirrp komplikasyon ve
rekiirrens oranlarini azaltarak tedavi sonuclarini yiikseltir.

e Kalite gilivenceligi; tam dozimetri daha iiniform doz dagilim ve tedavi
verilmesini saglamak suretiyle gerek bir iilkedeki gerekse uluslararasi boyuttaki
radyoterapt merkezlerinde elde edilen sonuglarin anlamli bir sekilde

karsilagtirmasima olanak verir.
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e Yiksek derecedeki bir mikemmeliyet ve siireklilik saglanmasinda bir
radyoterapi ekipmaninin {istiin performansindan tamamen yararlanmak miimkiin

degildir. Ama bu kalite giivenceligi ile saglanabilir.

Radyoterapide tiimoriin lokalizasyonundan asil 1smlamanin yapilmasma kadar
degisik asamalarda hatalar ve belirsizlikler s6z konusudur. Bunlarin her biri birbirinden

fakli kalite glivencesi gerektirir.

2.7.1. Tedavi cihaz, tedavi planlama sistemi vs. cihaz ve sistemlerin kalite kontrolii

Radyoterapi birimlerinde tedavi cihazlarm kalite kontrolii biiylik O6nem
tagimaktadir. Teknolojinin bu cihazlarda katkisiyla yeni tiirlerin tiretilmesi ve gelismesi
ek yeni karmasik kalite kontrol asamalarini da beraberinde getirmektedir. Radyoterapide
kullanilan cihazlarda kalite kontrol iglemler ii¢ ana baslikta yapilmasi 6n goriilmektedir.

e Mekanik ve geometrik kalite kontrol
e Elektriksel kalite kontrol

e Dozimetrik kalite kontrol

2.7.2. Bilgi transferi dogrulamasi

Farkli medikal sistemlerinin birbirleri ile iletisim kurabilmesi i¢in bilgi transfer
teknolojisinde uluslararas1 bir standart getirilmistir ve bu sistem tipta sayisal
gortintiileme ve iletisim (DICOM) olarak adlandirilir (NEMA 2011). Sayisal medikal
goriintiileme ve iletisim (DICOM), sistemler arasi sayisal medikal goriintiilerin transfer
islemlerine olanak saglayan, hem iletisim protokollerini hem de dosya bigimlerini
kapsar. Bu standart ayn1 zamanda diger 6zel kullanimlar i¢cin genisletilmistir. Standardin
genisletilmesindeki ilklerden biri olan ve DICOM-RT olarak bilinen standart,
radyoterapi uygulamalarinda kullanilmistir (Law ve Liu 2009). DICOM-RT, c¢esitli
radyasyon onkolojisi sistemlerini entegre etmek i¢in yaklagimlar gelistiren, kullanicilara
ve pazarlamacilara yardimci olmayr amaglayan Radyasyon Onkoloji Saglhk
Kurulusunun (Healthcare Enterprise in Radiation Oncology, IHE-RO) ayrilmaz bir
parcasidir (Abdel-Wahab vd 2010). DICOM-RT yaygmn olarak kabul edilen bilgi
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teknolojileri standardidir ve radyoterapi siiresince farkli sistemler arasindaki iletisimde
biliylik rol oynar. DICOM-RT manuel veri girisine ¢ok fazla izin vermeyen bir
sistemdir. Manuel veri transferinin olmamasi veri biitiinliigiinii artirir (Clark vd 2010).
Ancak tedavi agsamalarinin bazi kisimlarinda bundan kaginmak zordur ve bu durum hata

riskinin artmasina neden olur (Cunningham vd 2010, Holmberg ve McClean 2002).

2.7.3. Bagimsiz monitor unit (MU) dogrulama

MU dogrulama, hastaya 6zgii QA isleminin merkezi bir pargasidir (Nyholm
2008, Sellakumar vd 2011). Ikincil bir bagimsiz MU kontrol sistemi rutin olarak
kullanilsaydi Betason Onkoloji Merkezi ve Jean Monnet Genel Hastanelerinde meydana
gelenler gibi bir¢ok radyoterapi kazalar1 6nlenebilirdi (Stern vd 2011).Bagimsiz olarak
girilen veriler, tedavini karakterize edilmesi, hasta anatomisinden gelen geometrik
veriler (0rnegin; kaynak cilt mesafesi, SSD, derinlik ve radyolojik yol uzunlugu) ve
hesaplama algoritmalarmin uygulamalarini kullanir. Paylagilan veri girisi kullanilmasi,

hem sistemleri etkileyen hata riskini artirir hem de hatalar tespit etmek zor olur.

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

2.7.4. Tedavi oncesi doz olciimleri

Tedavilerin dogrulugu i¢in doz hesabinda kullanilan parametrelerin hassas bir
sekilde Ol¢iilmesine ek olarak 1ginlanan alan ve verilen doz i¢in ¢esitli yontemlerle kalite
kontrol testlerinin yapilmasi gerekmektedir. YART planlama sonrasma 6zgii kalite

kontroliinde doz ve konum yaklagimi vardir.
YART’1n gelisinden bu yana, tedavi dncesi rutin olarak tedavi planinin hastaya

ozgi kalite kontrolii 6nerilmistir fakat doz 6l¢lim yontemi ve teknigi konusunda halen

gelismeler izlenmektedir (Nelms 2011).
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Tedavi planin kalite kontroli YART planinda uygulanan aciya bagl veya
uygulanan acidan bagimsiz yOntemlerle yapilabilmektedir. Her bir yontem igin
kullanilan ara¢ ve gerecgler farklilik gostermekle beraber temel amag¢ noktasal ve

diizlemsel dozimetriye dayanmaktadir.

2.7.4.1. Noktasal ve diizlemsel dozimetri

Nokta dozimetrisi alana iligkin yontem olarak adlandirabiliriz. Bu yontemlerden
birisinde agidan bagimsiz olarak tedavi alani ayri1 ayr1 ya da tiim alanlar gantry 0°’de
TPS’de dogrulama fantomuna aktarilir ve doz hesaplamasi yapilir. Tiim tedavi
parametreleri gantri agis1 disinda gergek planla aymidir. Sadece dogrulama sirasinda
plandaki tiim alanlar gantri agis1 0”°de iken 1sinlanarak dogrulama islemi yapilir. Bu
yontemde alanlar tiim olarak birlikte 1smlanabildigi gibi tek tek de 1sinlanabileceginden,
Olciilen ve hesaplanan doz dagilimi arasinda fark olursa farkin hangi alandan
kaynaklandigr ve nedeni kolayca bulunabilir. Doz O6l¢limiinde dozimetre 15 gelis
acisina dik yerlestirildiginden acgiya bagimli olan yontemindekine gore daha az
dozimetrik problemle karsilasilir. Olgiim setinin hazirlanmasi ve set-up daha kolay olup

daha az sure alir.

YART planlarinda doz akisin1 her bir agida gérebilmek i¢in iki boyutta bagil doz
bilgisine gerek duyulmaktadir. Nokta doz oOlglimiinde geometrik konum ve dozun
korelasyonu basittir. Bunun aksine diizlemsel dozimetride kullanilan iki boyutlu 6l¢iim
yapan dozimetrilere kullanilmaktadir. Bu arag¢ ve gerecler farklilik gostermekle beraber,
bunlarin degerlendirilmesi belirli bir bilgi ve deneyim gerektirmektedir. TPS’de olusan
planlamalar dogrulama fantomuna agidan bagimsiz ya da bagimli durumdaki degerleri
verebilmektedir. Diizlemsel radyasyon Ol¢limiinde radyografik veya radyokromik
filmler, elektronik goriintiileme cihazlar, iki boyutlu dizilisi olan iyon odalar1 veya yar1
iletken dedektorler kullanilmaktadir. Olgiilen ve tedavi planlama bilgisayariyla
hesaplanan iki boyutlu doz dagilimlar1 arasindaki uyumu belirleyip degerlendirebilecek
0zel dogrulama yazilim programlarma gereksinim vardir. Standart degerlendirme
programlar1 sogrulan ve bagil izodoz ve profilleri kapsamaktadir. Halbuki YART iki

boyutlu doz dagilimlarinin degerlendirilmesi i¢cin daha kapsamli yazilim programlari
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gerekmektedir. Baz1 arastirmacilar tarafindan bu durum arastirilmis ve 1998°de Low ve
arkadaslari, 2003’te ise yine Low ve Dempsy tarafindan ilk kez halen YART ta en sik
kullanilan dogrulama yazilim programi olan gamma faktér degerlendirme yontemini

(gamma indeks metodu) ileri stiriilmiistiir.

2.7.4.2. Gama faktor degerlendirmesi

Sekil 2.29°da gosterilen “Gamma indeks” metodunda, olgiilen deger referans,
hesaplanan dagilim ise dogrulugu kanitlanacak veri olarak almir. Doz farki (Dose
Difference; DD) ile elde edilen doz mesafe uyumu (Distance to Agreement; DTA)

parametreleri goz oniinde bulundurularak bir karsilastirma yapilir.
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Sekil 2.29. Gama faktorii

Sekil 2.29°da DD ADM ile DTA ise AdM ile gosterilmektedir. DD ve DTA
parametrelerinin degerleri klinikten klinige degismekle birlikte genelde & DM = %3 ve

A dM = 3 mm olarak almmaktadir.

Sekil 2.29°da gosterildigi gibi diyagram tek bir 6l¢iim noktasi rm i¢in yapilmis
olup tiim bu hesaplama tiim 6l¢iim noktalar1 i¢in karsilasgtirma isleminde tekrarlanir. x
ve y eksenleri hesaplanan dagilimin rc dl¢iilen doz degerine gore bagil olarak uzaysal
yerini verir. Ugiincii eksendeki (A) ise dlgiilen [Dm(rm)] ve hesaplanan [Dc(rc)] dozlari

arasindaki farki gostermektedir. DTA parametresi yarigapt & dM olan rc — rm
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diizleminde bir disk tarafindan gosterilmektedir. Eger ylizey dagilimi Dc(rc) disk ile
kesigirse DTA kabul limitleri i¢cinde kalir ve o noktada hesaplanan doz DTA testini
gecer. Dikey c¢izgi ise DD testini gostermekte olup uzunlugu 2ADM’dir. Eger
hesaplanan ylizey dagilimi ¢izgiyi gecerse Ol¢iilen doz noktasinda hesaplanan deger DD
testini gecmis olur. DTA ve DD kabul kriterlerini es zamanli hesaplayarak

incelendiginde kalite indeksiy (gamma) tanimlanir. Gamma indeksi’ne gore:

v(rm) <1 ise hesaplanan deger gecer

v(rm) > 1 ise hesaplanan deger gecemez (Low 1998).

2.7.5. Canh ortam dozimetrisi

Canli ortam dozimetresi, hastaya verilen sogurulan dozu izlemek i¢in kullanilan
en dolaysiz yontemdir. Diger QA yOntemlerinin aksine canli ortam dozimetrisi, tedavi
oncesi hastaya 0zgii parametrelerinden ziyade hastadaki sogrulan dozun kontrol
edilmesini saglar (AAPM 2005, Essers ve Mijneheer 1999). Tedavi sirasinda olusan
hatalar tedavi oncesi Ol¢timlerle tespit edilemezse de canli ortam dozimetri kullanilmas1
ile bu hatalar tespit edilebilinir. Canli ortam dozimetrisi eksternal radyoterapide 6nemli
tedavi hatalar1 vermesine karsi 6nemli bir koruma o6nlemidir (Calandrino vd 1997,
Cunningham vd 2010, Essers ve Mijnheer 1999, Fiorino vd 2000, Lanson vd 1999, Noel
vd 1995).

Canli ortam dozimetrisinde ¢esitli 6lciim yontemleri gelistirilmistir. Bu alanda
film, termoliiminesans (TLD), diyot dozimetreler, kimyasal dozimetriler, yar1 iletken
dedektorler ve iyon odalar1 gibi dozimetreler kullanilmaktadir. Canli ortam dozimetri
teknikleri en sik kullanilan dozimetreler TLD, diyot ve iyon odalaridir. Canli ortam
dozimetrisinde kullanilacak olan yontemin kolay ve giivenli olmasi1 gerekir. Bu nedenle
hangi calismada hangi yontemin kullanilabilir oldugunun bilinmesi ¢ok Onemlidir.
Secilecek dozimetri sisteminin doz yanitmin enerjiden, doz hizindan, dozdan ve
sicakliktan bagimsiz olmasi istenir. TLD’ler birgok faktorden bagimsiz olduklarindan

en uygun canli ortam dozimetri yontemi olarak kabul edilirler (ESTRO 2006).
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Farkli amaglara yonelik olarak, cilt veya giris, ¢ikis ve viicut bosluklarinda canh

ortam dozimetrisi yapilir.

2.7.5.1. Giris/ Cikis dozu

Giris Dozu Olgiimii: Verim kontrolii, hasta set-up dogrulugu ve tedavi siiresinin

denetimi amaciyla kullanilir.

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

inhomojenitenin sekli, biiyiikligli ve yogunlugunun doz hesaplamasina etkisi
denetlenebilir. Ayrica giris ve ¢ikis doz Olciimlerinden tiimér dozunu veya orta hat
dozunu hesaplama yontemleri vardir. Farkli yollarla orta hat doz hesapla yontemlerin
verilen dozun ¢ok dogru bicimde belirlenmesi gereken durumlarda deneysel ve verilen

orta hat dozlar1 karsilastirilmalidir.
2.7.5.2. Cilt dozu

Cilt dozu, cildin belirlenen herhangi bir noktasindaki yumusak dokuda sogrulan
dozdur. Yiiksek enerjili fotonlarla yapilan tedavi sirasinda, yiizeye gonderilen fotonlarin
enerjisi ne kadar yiiksekse, ilk dokuya giris sirasinda etkilesim olasiligi o kadar az

olacaktir. Bu sebeple “°Co enerjisinden (E rt1.25 MeV) yiiksek X-1s5m1 enerjilerine
[V

dogru gidildik¢e ylizey dozu azalmaktadir. Yiizey dozu, cilt yiizeyinde fotonlar
etkilesime girdikten sonra olusan elektronlarin enerjilerine baglh penetrasyon mesafeleri
boyunca yiizey ve yiizeyin hemen altinda biraktigi dozdur (ESTRO 2001, Podgorsak
2003, Klein 2003, Khan 2003 Hende 2005).

Cilt dozu olusumu; Megavoltaj foton isinlarinda ylizey dozu genel olarak
maksimum doz derinliginde olusan dozdan daha azdir. Radyasyon sogurmasi
cogunlukla compton etkilesimi ile olmaktadir. Bu etkilesme sonucunda, yliksek enerjili
foton demeti kinetik enerjinin bir kismmi ortamdaki elektrona vererek o elektronu
harekete gecirir ve doku i¢inde ileri dogru hareketli olan elektronlar yine doku

tarafindan sogurulurlar. Boylece birinci derecede fotonlarla dokuya gelen enerji ikincil
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elektronlarla dokuda dagitilmis olur. Yiizeyde olusan ikincil elektronlar yiizey dozunu

belirler (Khan 2003, Ravikumar 2000).

Cilt doz 6l¢iimiinde kullanilan aletler thermoluminescent (TL) detektorii veya

yar1 iletken detektor canli ortam dozimetri yontemi i¢in uygun bir materyaldir.

2.7.5.3. Bosluk dozu

Megavoltaj foton dozimetrisindeki hava bosluklarinin en 6nemli etkisi, bosluk
ylizeyinde elektronik dengedeki diislislerdir. Boslugun 6niinde veya arkasindaki doz,
beklenenden oldukga diisiik olabilir. Bu diisiis nedeniyle bosluk arkasinda bir build-up
meydana gelir. Dozdaki en belirgin azalma, biiylik bosluklar (derinlik 4cm) ve kiiciik
alan boyutlarinda (4x4cm?) boslugun hemen arkasindaki yiizeyde meydana gelir.
Ornegin; {ist solunum yollar1 arkasmdaki lezyonlarm %Co ile 1sinlamalarinda,
4x4cm?’den daha kiiciik alan boyutlar1 i¢in doz diisiisiiniin %10’dan daha kiiciik, yiiksek
enerjili radyasyonlarda ise doz diisiisliniin daha biiylik olacagr 6ngoriilmiistiir (Khan

2003).

Viicut bosluklarinin ve organ dozlarin 6l¢timii i¢in kullanilan in vivo dozimetri

yontemi en yaygin kullanilan tekniktir (Ornegin rektum ve mesane).

2.8. Canh Ortam Dozimetri Araclarn

2.8.1. Termoliiminesans dozimetri (TLD)
1. Radyoterapi uygulamalari
» Canli ortam dozimetrisinde (giris dozu, ¢ikis dozu, kavite i¢i sogrulan doz
Olciimleri, brakiterapi vs )

» Rando fantomda kritik organ dozunu belirlemede

» Tim viicut 1s1nlamasi esnasinda doz 6l¢iimlerinde

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

4. Kisisel radyasyon korunmasinda kullanilir.

2.8.2. Yan iletken dozimetri

Son yillarda yar1 iletken detektorlerin 6nemi ve kullanim alanlari1 daha da

artmistir.

Yar1 iletken detektorler;
e Niikleer tip
e X-1511 goriintiileme
e (evresel uyari
e Niikleer koruma
e Radyoterapi
o Canli ortam dozimetrisinde (giris dozu, ¢ikis dozu, kavite i¢i sogrulan doz
Olciimleri, brakiterapi vs)
o Rando fantomda kritik organ dozunu belirlemede
o Tim viicut 1s1lamasi esnasinda doz dl¢timlerinde

o Temel dozimetri verilerin elde edilmesinde kullanilir.

2.9. Hastada Canh Ortam ( in vivo) Dozimetri Kontrolleri

Canli ortam dozimetride kullanilacak olan yOntemin ve ara¢ gereclerinin
dogrulugunu kontrol etmek icin dnceden yapilmasi gereken bazi caligmalar vardir.
Kullanilacak olan dozimetri yontemini insan benzeri bir yap1 (Rando fantom) iizerinde
uygulanmasi tasarlanir. Kullanilacak yeni tedavi teknikler ve yeni dozimetre arag-
gereglerin uygulanabilirligi konusunda ©On caligmalar ve kontroller yapilmaktadir.
Kullanilan dozimetrelerin kalibrasyonu 1ilgili tedavi enerjisinde, organ veya yap1 i¢in
konum tespiti, beklenen doz araligi gibi 6n ¢alismayr gerektirir. Bu islemleri
saglandiktan sonra canli ortam dozimetrisi i¢in en uygun yontemin uygulanabilirligi
konusunda karar wverilir. Canli ortam dozimetrisini hastaya uygulamadan once
sorgulanan bir tedavi planin dogrulamasini se¢ilmis olan canli ortam teknigiyle Rando

fantomda kontroliiniin yapilmasi gerekmektedir. Bdylece canli ortam dozimetri
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teknigini tedavi dozu, risk altindaki organ dozlar1 vs. dozlar1 konusunda 6l¢tim

degerlerin sapmasini hasta tedavisi i¢in bir 6n hata oranini ortaya koyar.

3. MATERYAL VE YONTEM

3.1. Materyal

3.1.1. Bilgisayarh tomografi (BT)
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Bu calismada GE LightSpeed™ RT Bilgisayarli Tomografi cihazi kullanilmistir.
Tedavi planlamasi i¢in BT masas1 diiz ve karbon fiberden yapilmustir. Ugiincii nesil olan
radyoterapiye Ozel simiiliasyon iglemleri i¢in gantry genigliginin 80 cm olarak
tasarlanmigtir. Hastada hedef hacim koordinatlarini tanimlayabilmek i¢in koordinat

isaretleme lazer ile destekli bu tiir cihazlarda kullanilmaktadir.

3.1.2. Elekta marka synergy model lineer hizlandirici

Elekta marka Synergy lineer hizlandiric1 cihazi tedavi uygulamasi igin
kullanilmistir. YART tedavisinde 6 MV enerjisi ile tedavi plan1 hazirlanmistir. Ayrica
bu cihazda goriintii esliginde radyoterapi (Image Guided Radiotherapy; IGRT)
yapilabilmesi i¢in X-151n tiipii ile goriintii saglayan ek bir ekipman (XVI cihazi) lineer

hizlandiricinin gantrisine monte halde bulunmaktadir.

Sekil 3.1. Elekta marka Synergy lineer hizlandirici cihazi

4MV, 6 MV ve 18 MV degerinde ii¢ foton, 6, 8, 10, 12, 15 ve 18 MeV degerinde
alt1 farkli elektron enerjisi bulunan 40 ¢ift ¢ok yaprakli kolimatér (CYK) sistemine
sahip lineer hizlandiricidir. CYK sistemi sayesinde 6zellikle koruma bloklarina ihtiyag
duyulmadan tiimoriin sekline uygun geometrik alanlar olusturulabilmektedir. SSD= 100
cm mesafede agilabilen alan boyutlart minimum 0.5x0.5 cm, maksimum ise 40x40 cm

dir. izomerkez de yapraklarm izdiisiimiine bakildiginda bir yapragin genisligi 1 cm’dir.
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Cihaz kafasi i¢inde yer alan yaprak kolimatdrlerin kalinligi 75 mm, CYK’ler arasindaki
sizintly1 azaltma gorevi goren X diyaframlarmin kalinligi 30 mm, Y kolimatdrlerinin
kalinlig1 ise 78 mm’dir. Yapraklarin merkezi eksenden karsi tarafa gegme mesafesi 12,5
cm’dir. Yapraklarin hareketi, her bir yapraga ait birbirinden bagimsiz motorlar
tarafindan saglanir. Konformal radyoterapi i¢in planlanan bu cihaz ayni zamanda
yogunluk ayarli radyoterapi (YART) opsiyonuna da sahiptir. Elektronik portal
goriintiileme (EPG) sistemi ile port kontrolii elektronik ortamda yapilmaktadir. Cihaz
motorize kama filtreye (wedge) sahiptir. Karbon fiber masasi sayesinde tedavi tiim

acilar i¢in uygun hale gelmektedir.

3.1.3. ®Co tedavi iinitesi

TLD’lerin kalibrasyon ve gruplamasinda bilinen doz isinlamalari i¢in Theratron

marka, 1000E model *°Co cihaz1 kullanild:.

3.1.4. Elekta marka precise tedavi planlama sistemi

Precise tedavi planlama sistemi Elekta Synergy lineer hizlandirici cihazinin
radyasyon tedavi uygulama parametrelerine goére doz hesaplamasi yapabilmektedir.
Isletim sistemi Linux iizerinde kuruludur, bilgi transfer sistemi DICOM RT olup
IMPAC yazilimin1 kullanmaktadir. Tedavi planlama yazilim, kullanicinin sisteme
gorlintii tarayicilarindan hasta verisini girmeyi, bu veriyi kullanarak tedavi plani
olusturmay1 ve planin degerlendirilmesini saglar.

Precise planlama sistemi doz hesaplamalarinda fotonlar icin “Full Area
Integration” algoritmasini, elektronlar i¢in “Hogstrom’s Pencil Beam” algoritmasini,

YART ic¢in ise “aperture based inverse planning” algoritmasi kullanmaktadir.
3.1.5. IBA marka FC6S5P tipi iyon odasi ve dose 1 model elektrometre
Radyasyon tedavi uygulamasinda tedavi planinin kalite kontrol asamasinda

insan esdegeri kat1 fantom i¢indeki iyon odasi ile bir kabloyla birlestirilen “Dose 17

elektrometre doz, doz hiz1 ve yiik cinsinden degerlerini okuyabilen bir dozimetredir.
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Polarite voltaji 0-500 V olan dozimetreye sicaklik ve basing diizeltmeleri i¢in degerler

girilebilmektedir.

Iyon odalar1 radyoterapide radyasyon dozunun belirlenmesinde kullanilir.
Kullanim amaclarma uygun degisik hacimlere sahiptirler. Calismamizda kullanilan
Scanditronix Wellhofer marka iyon odasinin doz 6lgiimlerinde kullanilan efektif hacmi
0.65 cm’ ve i¢ yarigapt 3,1 mm’dir. Duvar materyali grafit olup, aliminyumdan

yapilmis olan elektrodun ¢cap1 1mm, uzunlugu 20,5 mm’dir.

Elektrometre ve iyon odasmin kalibrasyonu Tiirkiye Atom Enerji Kurumu

tarafindan yapilmistir. Iyon odasinin teknik dzellikleri Cizelge 3.1.’de verilmistir.

Cizelge 3.1. FC65P tipi iyon odas1 teknik 6zellikleri

Bosluk hacmi (cm’) 0,65
Bosluk uzunlugu (mm) 23
Bosluk ¢ap1 (mm) 6,2
Merkezi elektrot Alimiinyum

Sekil 3.2. DOSE 1 model elektrometre ve FC65P iyon odas1

3.1.6. Su esdegeri plaka ve rando fantom
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Calismada iki farkl tipte fantom kullanilmistir

e Farkli kalinliklarda plakalar halinde yapilmis su esdegeri kat1 fantomlar
TLD’lerin kalibrasyon ve gruplanmasinda ve tedavi planinin kalite
kontrol asamasinda su esdegeri kati fantom kullanilmistir. Yiiksek
enerjili foton ve elektron dozimetresinde standart referans materyal
sudur. Rutin kontrollerde ise pratik bir yontem olmamasindan dolay1
genellikle su yerine su esdegeri fantom materyali kullanilir. RW3 kat1 su
fantomu beyaz polystrenden, 30x30 cm boyutlarinda ve 1, 2, 5 ve 10 mm
kalinliklarinda plakalar seklindedir. Kullanilan iyon odalarma gore
uygun derinlikler icerir. Yogunlugu 1.045g/cm’, elektron yogunlugu
3.386 x10% e/em’ diir.

Sekil 3.3. RW3 kat1 su fantomu

e Rando fantom olarak da ifade edilen insan benzeri yapidwr. Akciger
yogunlugu 0,30 g/cc ve kemik yapis1 polimer yapida olup gercek kemige
benzemektedir. Fantom 2,5 cm kalinliginda 32 kesitten olugmaktadir.
Prostat tedavisinin YART teknigi ile uygulanmasi i¢cin Rando fantomun
pelvis bolgesi kullanildi. Bu bdlgenin BT goriintiileri 2,5 mm kesit
kalinlig1 ile alindi. Rando fantomun dis konturu ve pelvis kemik yapilar
konturu konturlama islemlerinde kullanildi. Goriintiiler diger islemlerin
devami i¢in konturlama birimine aktarildi. Rektum ve mesane i¢in canli
ortam dozimetri calismalarinda yar1 iletken ve TLD’ler ile doz

Olctimlerinde Rando fantomda kullanildi.

3.1.7. Parafin plakalar ve yapim
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Canli ortam doz oOlgiimlerinde rektum dozunu 6lgmesi planlanmisti. Rando
fantomda rektum kavitesi bulunmadigindan, Rando fantomun 3 alt kesitinde rektum
kavitesini olusturmak i¢in parafinden yeni kesitler yapilandirildi. Bunun igin her bir
kesit ince plastik stre¢ film ile sarildi ve al¢1 kullanarak kalip hazirland1 ve kurumaya
birakildi. Parafini kaliplara dokmeden oOnce eritildi. Sivi parafinin algiya niifuz
etmemesini ve disartya akmamasini dnlemek i¢in kalibin i¢ yilizeyi plastik stre¢ film ile
kaplandi. Kaliplar diiz bir zemin iizerinde yerlestirildi ve Rando fantomun diger
kesitlerine baglama kanallarin1 olusturmak i¢in ¢ubuklar kullanildi. Sivi paraf kaliplara
dokiildii. Parafin kaliplarin sertlesmesi igin birka¢ giin beklendi. Her bir kesit i¢in
rektum gecisi i¢in yerler isaretlendi ve parafinden olusmus bu ii¢ kesitte rektum

kavitesi, interakaviter rektum probun dig ¢apimin gegisine izin vermek icin olusturuldu.

a b

Sekil 3.4. Parafin plakanin (a) yapimi (b) Rando fantomda goriiniimii

3.1.8. Wellhofer marka matrixx model iki boyutlu doz kontrol sistemi

Bu c¢alismada iki boyutlu iyon odasi diizenegi olarak Scanditronix Wellhofer
marka Matrixx model cihaz kullanilmigtir. Matriks bigiminde yer alan iyon odalari
dizisidir. Iyon odalar1 G-T(X) ve A-B(Y)diizlemleri boyunca konumlanmustir. iyon
odalarinin doz oranma bagl olarak toplanan akim, elektrometre vasitastyla dlgiiliir ve

sayisallagtirilir. Cihazin kendi yazilimiyla toplanan bu veriler rolatif doz profillerine
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cevrilir. Cihazla 6l¢ctimde kararhlik icin 6n 1s1mnlama gereklidir. Matrixx cihazinin teknik

ozellikleri Cizelge 3.2.’de verilmistir.

Cizelge 3.2. Matrixx cihazmin teknik 6zellikleri

Sensor tipi Paralel plakali iyon odas1
Sensor sayist 1020
Dizilim 32cm x 32cm
Tek bir iyon odas1 ¢ap1 (mm) 4,5
Tek bir iyon odas1 bosluk hacmi cm’ 0,08
Hassasiyet nC/Gy 2,6
Ust tabaka materyalin kalinlig1 3,6mm
- eru,t,mx
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Sekil 3.5. Matrixx cihazi

3.1.9. Termoliiminesans dozimetre (TLD) sistemi

Calismada kullanilan TLD dozimetreler 4,5 mm c¢apmda olup 0,9 mm
kalinligindadir. Disk seklinde Lityum floriir (LiF: Mg, T1) termolimiinesant fosforlar
(MTS-N Poland) + % 3 sinirlar i¢inde hassaslia sahiptir.

TLD kristallerini grup seklinde 1smlamak veya saklamak icin 6zel olarak
tasarlanan 1gmnlama tepsisi kullanilir (Sekil 3.6a). Isinlanan TLD kristallerinin tiim

yerlestirme islemlerinde vakumlu cimbiz kullanilir (Sekil 3.3b).

TLD’lerin 1s1ma verilerini elde etmek i¢in RADOS RE-2000RT (RadRro Int.
GmbH Germany) otomatik okuyucu sistemi kullanildi. Sistem bir defada 20 adet kaset
ile 80 adet TLD’nin okumasini1 yapabilir (Sekil 3.6¢c). Okuyucu sistem TLD 1sitmasini
Nitrojen gaz1 ile yapar. TLD okuyucu, 5 bar N, akisi ile (1300-1700 sensor degeri) 300
°C ye kadar 1sitilarak 1sitma dncesi (pre heat) 2 saniye ile 1sitma sonrasi (post heat) 2

saniye olacak sekilde 15 saniye siireyle sayim degerlerini alir.
RADOS 2000 RT TLD okuma cihaz1 bilgisayar iizerine yiikkli RADOS TLD

Server yazilimi ile birlikte caligmaktadir. Cihazdan elde edilen veriler foton sayimi

olarak kayit edilir. Okuma sirasinda izlenen parlayis egrileri sistemde kayit edilir.
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(a) (1]

)

Sekil 3.6. (a) TLD firin tepsisi, TLD ve kaset, (b) TLD’lerin metal tepsiye
yerlestirilmesi, (c¢) RADOS 2000 TLD okuyucu, (d) PTW-TLDO

Termoliimiinesant dozimetre firini

TLD i¢in 6zel olarak {iretilmis, programlanabilir mikroislemci ile kontrol edilen
iki farkli 1sitma programina sahip PTW marka, TLDO model (PTW Freiburg GmbH )
firm kullanilmistir (Sekil 3.6d). 1. programda ismnlama oncesi kullanilan 400 °C ye
kadar 1sitma ve sogutma asamalari, 2. programda 1sinlama sonrasinda TLD’ler okuyucu
tarafindan okunmadan 6nce 100°C ye kadar 6n 1sitma asamalar1 mevcuttur (Sekil 3.6).

Sicaklik kontrollii sicak hava akimi iireten programlanmis bir 1sitma elemani
iceren firinda dahili fan sayesinde sicak havanin esit dagilmasi saglanir. TL malzeme

firina paslanmaz celik tepsiler ile konulur (Sekil 3.6a).

Birinci Program: Sifirlama (anneling)

1. Baslangic

. 400 °C ye kadar 1sitma 3
. 400 °C de 1 saat tutma

. 100 °C ye sogutma

. 100 °C de 2 saat tutma

. Oda sicakligina sogutma

~N N L B W

. Program sonu
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Ikinci Program: Okuma ncesi 1sitma (Pre read heating)
1. Baslangic

2. 100 °C ye 1s1tma 3
3. 100 °C de 10 dakika tutma

4. Oda sicakligina sogutma

5. Program sonu

Sekil 3.7. TLD firm 1sitma semalar1

TLD kristalleri 6zel kodlu firinlama tepsisine konularak firmlanir.

3.1.10. Diyot dozimetre sistemi

Canli ortam dozimetri c¢alismalarinda intrakaviter brakiterapi tedavileri igin
tasarlanan bosluk dozu dlglimlerinde rektum ve mesane problar1 kullanilmaktadir. Bu
calismada eksternal radiotherapi kosullarinda intrakaviter brakiterapi rektum ve mesane
problar1 kullanilmistir. Iba marka IDF-5 model rektum prob 5 adet diyottan
olusmaktadir. Diyotlarin teknik ozellikleri ¢izelge 3.3.’da verilmistir. Yar1 iletken
diyotlar rektum probunun ilk 10cm’lik mesafesinde ve ¢ap1 7 mm ve uzunlugu 260 mm
olan n tipi bir diyot dozimetredir. iba marka IDF-thin model mesane probu tek diyottan

olugsmakta ve ¢ap1 3 mm ve uzunlugu 450 mm olan n tipi bir diyot dozimetredir.

Sekil 3.8. Iba marka intrakaviter dozimetre seti (a) mesane ve (b) rektum probu

63



Diyotlarin doz-cevap davraniglar1 radyasyonun tipine, enerjisine ve doz hizina,

ortam sicakligina ve diod sekline baghdir.

Yar iletken propla birlikte elektrometre ve bilgisayar yazilimi bu dozimetre
sistemini olusturur. Elektrometre 12 kanalli olup ayni1 anda 12 diyottan ol¢iim
almabilmekte, ancak calismada 5 adet rektum diyotu ve 1 adet mesane diyotu olmak
iizere 6 kanal ile Ol¢iim alindi. Sistemin ‘ In Vidos’ yazilimi ile dl¢iimler alinip takip

edilebilmektedir.

3.2. Yontem

Akdeniz Universitesi Tip Fakiiltesi Radyasyon Onkolojisi AD’nda YART
teknigi kullanarak prostat kanseri tedavi planlamasi rutin olarak yapilmaktadir. Rando
fantom tizerinde dokuz alanli YART teknigi kullanarak tedavi plani olusturup, plan
kontrolii i¢in iyon odas1 ve iki boyutlu iyon odas1 kullanildi. Canli ortam dozimetrisini
hastalarda uygulanabilir kilmak i¢in dncelikle Rando fantomda uygun dozimetre se¢imi
ve risk organlar i¢in uygun konumlarm belirlenmesi ve planlanmasi gerekmektedir. Bu
calismada Rando fantomda risk organi sayilan rektum ve mesane dozimetrisi TLD ve

yar1 iletkenler ile ger¢eklestirildi.

3.2.1. insan benzeri yapimin (rando fantom) simiilasyonu

64



3.2.1.1. Rando fantomun rektum dozimetrisi icin yapilandirmasi

Rando fantomun alttan {i¢ kesitinin yerine daha oOnceden hazirlamis olan
parafinden yapilmis ayn1 sekle sahip kesitlerde rektum boslugu olusturuldu. Canli ortam
doz olgtimlerinde kullanilan yar1 iletken prob ve TLD’ler i¢in kullanilan pipet ¢ubugu

bu kanalda rektum doz 6l¢iimleri i¢in uygun hale getirildi (hasta anatomisine benzeyen

bir bigimi ald1).

Sekil 3.9. Rando fantomda besli yar1 iletken rektum probun yerlesimi

3.2.1.2. Bilgisayarh tomografi ¢cekimi

Tedavi planlama sistemi i¢cin gerekli olan Rando fantomun BT kesitleri GE

LightSpeed™

RT Bilgisayarli Tomografi cihazi kullanildi. Sekil 3.10°da goriildigi gibi
Rando fantom supine pozisyonunda olup, tarama bdlgesi 2,5 mm araliklarla

goriintiilendi.
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(2)
(b)

Sekil 3.10. Rando fantomun BT
cthazinda (a) supin poziyonu (b)
tarama bolgesi

3.2.2. Tomografi kesitlerin
konturlanmasi

BT de elde edilen Rando fantomun kesitsel goriintiileri konturlama bilgisayarina
gonderildi. Bu cihazda Rando fantomun cilt konturu ¢izildi. Rando fantomun
goriintiisiinde goriilemeyen yap1 ve organlarin (prostat, seminal vezikular, mesane,
rektum, lenf nodlar1 gibi) olusturabilmesi gerekir. Rando fantomun pelvis kemigini
referans alarak sliper pozisyon yontemi ile uygun hasta secildi. Fiizyon yontemi ile
hastanin yap1 ve organ konturlar1 Rando fantomun BT kesitlerine aktarildi. Yap1 ve

organ barindan Rando fantomun kesitsel goriintiileri TPS’e gonderildi.

3.2.3. Tedavi planlama sisteminde YART planinin olusturmasi

Su esdegeri kat1 fantomun BT’ de ¢ekilerek Precise tedavi planlama sistemine
aktarilan goriintiileri iizerinde prostat, seminal vezikular, mesane, rektum ve lenf nodlar1
gibi yap1 ve organ konturlarmin degerlendirilmesi ve PTV’ lerinin yaratilmasi
radyasyon onkologu tarafindan yapildi. YART tedavi planlarinda yaratilmis olan 45 Gy
dozun verilmesi istenen hacim (PTV45) ve 72 Gy dozun verilmesi istenen hacim
(PTV72) hedef hacim olarak tanimlandi. TPS’de PTV45 ve PTV72’ye yonelik dokuz
act ile (200, 240, 280, 320, 0, 40, 80, 120 ve 160 derece) lineer hizlandirici cihazinin
6MV foton enerjisi kullanarak YART tedavi plami yaratildi. Sekil 3.11 ve Sekil 3.12°de
200 derece gantry i¢in olusturulan segmentlerin sirasiyla PTV45 ve PTV 72 i¢in
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verilmektedir. PTV ve risk organlar1 dikkate alinarak uygun marjlar ile alt alanlar
(segmentler) olusturuldu. YART planinin 45 Gy verilen ilk asamasi i¢in fraksiyon sayisi
25, 27 Gy verilen ikinci asamasi i¢in fraksiyon sayisi 15 olarak sisteme girildi. TPS’e
tanimlanan hedef organlarin ve riskli organlarin doz sinirlamalar1 ve Oncelikleri
(priority) yazilarak YART optimizasyonu ¢alistirildi. TPS’in algoritmasi, verilen
ozellikler dogrultusunda en uygun tedavi planini olusturmaya c¢aligir ve sonucunda bir
doz-hacim dagilimi (DVH) gosterir. Belirtilen kriterleri uygun smirlar igerisinde
degistirerek DVH degerlendirmesi ile plan denemeleri yapildi. Doz-hacim kriterlerinin
dogru tanimlanmasi ile hedef hacim ve risk organlar1 agisindan istenilene en yakin plan

olusturuldu.

Sekil 3.11. PTV 45 i¢in Gantry 200°°de olusturulan segmentler

Sekil 3.12. PTV 72 i¢in Gantry 200°°de olusturulan segmentler
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DVH kontrolii ve her bir kesitte doz dagilimi1 hesaplanarak. Tedavi alanlar1 su
esdegeri kat1 fantomunun BT’de cekilip planlama sistemine aktarilan goriintiileri

iizerinde tedavi planlamasi yapildi.

3.2.4. Tedavi planimin kalite kontrolii

Rando fantomu ic¢in yapilan prostat YART planlar1 tek tek Precise tedavi
planlama sistemin “Dose QA” boliimiine aktarilmasi gerekmektedir. Noktasal ve iki

boyut doz incelemeleri i¢in alttaki tanimlanan diizeneklerin goriintiisti kullanildi.

Noktasal kalite kontrol doz 6lgiimii i¢in; kat1 su fantomda 10 cm derinlikte yer
almig iyon odasi1 diizenegi hazirlanmistir. BT cihazinda 120 kV’de, ¢cekim koordinatlari
iyon odasma denk gelecek sekilde 2,5 mm kesit kalinligi ile kesitsel goriintiilemesi
yapilmistir. Bu diizenleme noktasi ol¢timleri i¢in standart bir QA goriintii diizenegini

olusturmaktadir.

Noktasal doz degerlendirmesinde kullanilan iyon odasinin hacmindeki ortalama
doz degerine gerek duyuldugundan QA goriintiilerde iyon odasinin kesitleri konturlandi.
PTV45 icin yapilan plan QA fantomuna aktarma islemleri sirasiyla alanlarin agilar,
bunlarin izo merkezde yerlesmesi vs. yapildi. Plan aktarimi sifir gantry’de alanlarin
toplanmasi yontemi kullanildi. Doz tanimlanmasi i¢in izo merkez yani 10 cm konumu
icin 180 cGy olarak uygulandi. Doz hesaplama, doz dagilimi ve MU i¢in islemler
yapildi. Iyon odasmin hacmindeki ortalama doz degerini bulmak igin iyon odasi i¢in

DVH hesaplamasi yapildi. Bu islemler PTV72 i¢in tekrarlandi.

Diizlemsel kalite kontrol doz 6l¢iimii i¢in; BT cihazinda Scanditronix Wellhofer
marka Matrixx model cihazin iistiinde 9,7 cm kalinliginda kat1 su fantomu bulunan bir
diizenek hazirlanmistir. Matrixx cihazinda birbirinin pesi sira siralanmig iyon odalarinin
istiinde yaklagik 3 mm kalinliginda bir tabaka vardir, boylece 6l¢iim derinligi 10 cm
icin ayarlanmistir. Bu derinlikte matrixx cihazinin yan isaretli ile uyumlu olmustur. BT
cthazin lazer koordinatlar1 ve matrixx’deki koordinatlar uyumlu hale getirildi. BT

cekimler i¢cin referans diizlem belirlemesi i¢in yan koordinatlar ile yan lazerlerin
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kesistikleri yerlere kursun boncuklar konuldu. BT cihazinda 120 kV 6l¢iim kosulunda
2,5 mm kesit kalinliginda Matrixx cihazinin iyon odasi bdlgesi taranacak sekilde
kesitsel goriintli alinmistir. Bu diizenleme diizlemsel doz 6l¢timleri i¢in standart bir QA

goriintli diizenegini olusturmaktadir.

PTV45 i¢in yapilan plan matrixx kullanarak iki boyutlu QA fantomuna aktarma
islemleri sirasiyla alanlarm agilar, bunlarin izo merkezde yerlesmesi vs. yapildi. Plan
aktarimi sifir gantry’de alanlarin toplanmasi yontemi kullanildi. Doz tanimlanmasi igin
izo merkez yani 10cm konumu i¢in 180 cGy olarak uygulandi. Doz hesaplama, doz
dagilimi1 ve MU igin islemler yapildi. izo merkezde bagilsal doz haritasi elde edildi. Bu
bagil doz bilgisini tedavi planlamadan Omnipro I’MRT programina aktarildi. Bu
islemler PTV72 i¢in tekrarlandi.

TPS’in QA kisminda olusturulan PTV45 ve PTV72 QA plan diizenlemeleri
tedavi lineer hizlandirici cihazinda uygulamak iizere “IMPACT” ad1 altinda ydnetici bir

yazilima aktarild.

3.2.4.1. Nokta doz olciimleri

YART planlar1 TPS’den Impac sistemine aktarildiktan sonra linak cihazina kati
su fantomu yerlestirilmistir. YART plan1 i¢in hazirlanan “Dose QA” planda YART
planinin Impac sistemi iizerindeki bilgilerine gore gantri sifir derece agisinda her bir
alan (segment) kat1 fantom tiizerine 1smlanmistir. Ayni anda mutlak dozimetre i¢in iyon
odast ve elektrometre ile tiim ismlama boyunca Ol¢lim alinmistir. Elektrometreden

okunan toplam doz degeri kaydedilmistir.
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YART planlarinin nokta doz dl¢iimleri i¢cin TPS beklenen doz degeri ile dl¢giilen
doz degeri arasindaki % fark, PTV45 ile PTV72 i¢in sirastyla -1,72 ve -2,27 olarak

bulundu.

3.2.4.2. iki boyutlu doz kontrolii

Iki boyutlu iyon odasinin TPS’de kontrol testleri i¢in kullanilan “Dose QA”
kismimnda 6l¢iim diizenegi tanimlanmustir. Olgiim diizenegi, SSD= 90 cm’de tiim gantri
acilar1 0° olacak sekilde ayarlanmistir. Bu islemlerden sonra hasta plani degerlendirilip
Olciilen ve planlanan verilerinin karsilastirilabilmesi i¢in veriler hem Impac sistemine
hem de Omnipro I’MRT programima gonderilmistir. Impac sistemine gonderilen veriler
dogrultusunda linak cihazinda 6l¢iim diizenegi kurulmustur. Alan merkezi iki boyutlu
iyon odasmin merkezine yerlestirilmistir. ki boyutlu iyon odasmin efektif hacmi 0.3
cm’de oldugu i¢in tlizerine 9.7 cm kalinliginda su esdegeri kat1 fantom yerlestirilmis ve
isinlama bu diizenege gore yapilmistir. Alinan veriler ile tedavi planlamasiyla elde

edilen verilerin karsilastirilmasi gama indeksine gore yapilmistir.

YART planlarin gama karsilastirma kriteri %3 ve 3mm olarak alindi. Hem
PTV45 hemde PTV72 i¢in bu kabul kritere gore %100 kabul orani hesapland: (Sekil
3.13. ve Sekil 3.14.).
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Sekil 3.13. PTV 45 planinin gama degerlendirilmesi
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Sekil 3.14. PTV 72 planinin gama degerlendirilmesi

3.2.5. Termoliiminesans dozimetre (TLD) sistemi

3.2.5.1. Termoliiminesans dozimetrelerin (TLD) kalibrasyonu ve gruplanmasi

Ayni iiretimden olan 100 adet TLD kristali kullanildi. Bunlarin sicaklik ve
radyasyon acisindan ayni ge¢mise sahip olmalarma 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 dl¢iimlerinden 6nce sifirlama iglemleri 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 biciminde ortalamalar1 alindi. Bu islem dort kez tekrarlandi. Zemin seviyesi
“background count” olarak bu ortalama degerler sisteme veri girisinde “zero cnt” yerine
yazildi. Programda zemin seviyesi degeri tiim dort grup i¢in ayr1 ayr1 diizenlenen 1, 2, 3

ve 4 yerlesimine gére TL okuma degerinden eksilterek sayim sonucu elde edilir.
Kalibrasyon iglemler i¢in ayrilmis olan TLD’ler 20, 80, 150 ve 200cGy doz ile

10x10cm’ alan, 10cm derinlikte ve lineer hizlandiricmin 6 MV enerjisinde 1smlandu.

TLD sayimlar1 okuma islemleri yapildiktan sonra doz cevap egrisini elde etmek igin
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kullanildi. Lineer bi¢gimli egrinin denklemi bulundu ve deneylerde TLD sayimlarmi

doza c¢evirmek iizere kullanildi.

Calismada kullanilmas1 planlanan TLD’lerin gruplama islemleri lineer
hizlandirici cthazinin 6 MV enerjisinde yapildi. TLD’ler 1s1nlama tepsisinde su esdegeri
katr fantomda 5 cm derinligine konuldu. Ismlama alam 20x20 cm’® ve kaynak yiizey
mesafesi (SSD) 100 cm olacak sekilde ayarlandi. Bu kosulda TLD’lerin 92 ¢Gy dozu
almas1 i¢in 100MU 1smlandi. Okuma 6ncesi 1sitma islemleri (100 °C de bir saat) firm
kullanarak yapildi. RADOS 2000 TLD cihazinda okuma yapilarak sayimm degerleri
almip kaydedildi. Deneylerde kullanilan TLD c¢iftlerin TLD grubun ortalamasindan + %

3 standart sapmalar1 olanlar yeniden gruplandu.

3.2.5.2.Termoliiminesans dozimetre (TLD) yerlestirilmesi

Rando fantom ig¢inde TLD o6l¢iimleri i¢in olusturulmus bosluklar disk seklinde
TLD giftleri yerlestirildi. Olgiim noktalar1 BT kesitlerde konturlanan hedef hacimler
olmak tlizere PTV ve sag-sol pelvis lenf ve risk organi olmak iizere mesane konumlari
tespit edildi ve birer ¢ift TLD yerlestirildi. Ayrica rektum kanali i¢in tiipte yerlesen 5
cift TLD kullanildi ve bunlarin yerlesimi yari iletken probun diod yerlesimine gore

dizildi. Belirlenen noktalara takildiktan sonra i¢lerine TLD ler yerlestirildi.

Mesane

(b)

Sekil 3.15. Termoliiminesans dozimetrelerin (a) Rando fantomda yerlestirilmesi ve (b)
TLD yerlestirilmis rektum tiipii
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3.2.6. Yan iletken diyotlarin kalibrasyonu

Iyon odasi 6l¢iimii i¢in lineer hizlandiricinin 6 MV enerjisinde 10 cm derinlikte
SSD 100 cm ve 1sinlama siiresi 100 MU olacak sekilde 10x10, 20x20 ve 40x40 cm’
alanlarda okuma alindi. Alinan okumalar basing ve sicaklik faktoriinii hesaplayarak
(Cyp) ve uygun faktorler (pertiirbasyon P, su hava durdurma orani Sg pava Ve atom

enerjisi kurumunun iyon odasi i¢in kalibrasyon faktorii Np ) kullanilarak doza ¢evrildi.

Intrakaviter rektum yar1 iletken dedektdér barindiran probunun hassasiyet
kalibrasyonu i¢in ayni kalibrasyon diizeneginde kullanildi. Her bir 1simlama kosulu i¢in
dedektorlerin algiladigi sinyal degerini doz karsiligi olan degere yazilima girildi.

Yazilimda kalibrasyon faktorii olarak bir faktor tanimi hesaplanda.

Intrakaviter mesane probun hassasiyet kalibrasyonunda iyon odasi Scm de
konuldu. 6 MV enerjide SSD=100 cm ve 1s1nlama stiresi 100 MU olacak sekilde 20x20
ve 40x40 cm’ alanlarda okuma alindi. Alman okumalar basing ve sicakhik faktdriinii
hesaplayarak (Cyy) ve uygun faktorler (pertiirbasyon Py, su hava durdurma orani Sg, pava
ve atom enerjisi kurumunun iyon odasi i¢in kalibrasyon faktorii Np ) kullanilarak doza

cevrildi.

Intrakaviter mesane yar1 iletken dedektdrii igin ayni kalibrasyon diizeneginde
kullanildi. Her bir 1ginlama kosulu i¢in dedektor algiladig: sinyal degerini doz karsiligi
olan degere yazilima girildi. Yazilimda kalibrasyon faktorii olarak bir faktor tanimi

hesaplandi.
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Sekil 3.16. Intrakaviter rektum probunun kalibrasyon diizenegi.

3.2.7.Yan iletken diyotlarin rando fantomda yerlestirilmesi

Bu calismada Sekil 3.13°de goriildiigii gibi intrakaviter rektum probu daha
onceden yeri olusturulmus olan parafin plakalar arasina yerlestirildi. Intrakaviter
mesane probu ise fantom plakalar1 arasindan 29. plakanin tabanina TLD O6lglimlerinde

secilmis olan noktaya denk gelecek seklinde konuldu.

Sekil 3.17. Yar1 iletken dedektorlerin Rando fantoma yerlestirilmesi
3.2.8. Lineer hizlandiricida YART planinin uygulamasinin dlgiimleri

Rando fantom, tedavi masasi lizerine supin pozisyonunda yerlestirildi. BT’ de
Rando fantom iizerine isaretlenen lazerler ile tedavi cihazindaki lazerlerin {ist iiste
gelmesi saglandi. Daha sonra tedavi planlar1 sirasiyla her bir deney igin tek tek Impact
yazilimi araciligiyla lineer tedavi cihazinda isinlandi. TLD ve yar1 iletken kullanarak

yapilan 1smlamalar en az ii¢ kez tekrarlandu.

3.2.8.1. TLD
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PTV45 i¢in YART plant TPS’in uygun parametrelerini gdzeterek Rando fantom
TLD’ler ile birlikte lineer hizlandirict cihazinda ismnlandi. Ayni islem yeni TLD’ler
kullanarak PTV72 ic¢in tekrarlandi. TLD’lerin okuma islemleri gercgeklestirildi.
Isinlanmis TLD’lerin okuma islemleri yapildi. Okuyucusundan alinan sayimlar
kalibrasyon denklemini kullanarak doza ¢evirirdi. TPS’den elde edilen ayn1 konumlarin

doz degerleri alinip TLD sonuglari ile karsilastirildi.

3.2.8.2. Yan iletkenler

Yari iletken intrakaviter rektum ve mesane dedektorleri igin tedavi pozisyonunda
PTV45 YART planin tiim alanlarinin toplam doz dl¢timleri alindi. Ayni islem PTV72
YART plani i¢in toplam doz dlgiimleri i¢in tekrarlanarak doz degerleri alindi. TPS’den

elde edilen ayn1 konumlarin doz degerleri alinip diyot sonuglari ile karsilastirildi.

Sekil 3.18. Yari iletkenlerin doz 6l¢iim ekrani

3.2.9. Hata hesabi

YART planlar1 i¢in belirlenen noktalarda TLD ve yari1 iletken dozimetre
kullanilan canli ortam yontemiyle Olgiilen doz degerleri TPS’de hesaplanan ile

karsilastirmasi doz farki olarak yapildi.
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4.BULGULAR

4.1. Tedavi Planlama Sisteminden Hesaplanan Nokta Doz Sonuclar

TPS’de prostat YART i¢in yapilan PTV45 ve PTV72 planlarindan PTV45,
PTV72, mesane, rektum ve lenf noktalar1 i¢in hesaplanan doz degerleri sirasiyla Cizelge

4.1. ve Cizelge 4.2.” de verilmistir.

Cizelge 4.1. PTV 45 YART plani i¢in TPS’den doz degerleri
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PTV 45 YART PLANI
TPS1.nokta (cGy) | TPS2.nokta (cGy) TPS orr (cGy)
PTV45 178,92 182,12 180,52
Rektum 1 167
Rektum 2 174,48
Rektum 3 107,2
Rektum 4 12,8
Rektum 5 6,88
Mesane 169,02
Sag Lenf Nodu 178,02
Sol Lenf Nodu 176,98

PTV45 plani i¢in tanimlanan 180 c¢Gy’lik doz i¢in PTV 45 prostat bdlgesinde
nokta i¢cin hesaplanan doz 180,52 cGy’dir. Rektumda belirlenen bes nokta icin
hesaplanan dozlar; R1 i¢in 167 c¢Gy, R2 i¢in 174,48 cGy, R3 i¢in 107,2 cGy, R4 i¢cin
12,8 cGy ve RS icin 6,88 cGy’dir. Mesanede belirlenen noktadaki hesaplanan doz
169,02 cGy’dir. Sag lenf nodun hesaplanan 178,02 cGy’dir. Sol lenf nodun hesaplanan

176,98 cGy’dir.

Cizelge 4.2 . PTV 72 YART plani i¢in TPS’den doz degerleri

PTV 72 YART PLANI
TPS1.nokta (cGy) | TPS2.nokta (cGy) | TPS orr(cGy)
PTV 72 175,60 180,40 178
Rektum 1 166,00
Rektum 2 177,67
Rektum 3 56,67
Rektum 4 8,40
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Rektum 5 4,87
Mesane 98,20 117,40 107,8
Sag Lenf Nodu 163,53 164,93 164,23
Sol Lenf Nodu 155,40 152,40 153,9

PTV 72 YART plani i¢in prostat ve seminal vesikiilleri isinlamak ayni1 zamanda
diger kritik organlar1 koruma amacl alan kiigiiltiilmesine gidildi. PTV 72 plani i¢cin 180
cGy’lik doz 180 cGy’lik doz i¢in hedef hacimde belirlenen iki nokta i¢in hesaplanan
doz 180,52 cGy’dir. Rektumda belirlenen bes nokta i¢in hesaplanan dozlar; R1 i¢in 166
cGy, R2 i¢in 177,67 cGy, R3 i¢in 56,67 cGy, R4 icin 8,4 cGy ve RS icin 4,87 cGy’dir.
Mesanede belirlenen noktadaki hesaplanan doz 107,8 cGy’dir. Sag lenf nodun

hesaplanan dozu 164,23 cGy’dir. Sol lenf nodun hesaplanan dozu 153,9 cGy’dir.

4.2. Canh Ortam TLD ile Olgiilen Nokta Doz Sonugclar

TLD’ ler ile PTV 45 ve PTV 72 i¢in dl¢giilen doz degerleri Cizelge 4.3. ve
Cizelge 4.4.’de verilmistir.

Cizelge 4.3. PTV 45 i¢cin TLD degerleri

PTV 45 YART PLANI
TLDORT (CGy)
PTV 45 182,36
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Rektum 1 164,43
Rektum 2 151,83
Rektum 3 88,32
Rektum 4 11,17
Rektum 5 6,47
Mesane 173,69
Sag Lenf Nodu 183,06
Sol Lenf Nodu 174,13

PTV45 plani i¢in tanimlanan 180 c¢Gy’lik doz i¢in hedef hacimde belirlenen
TLD o6l¢iimleri i¢in Olgiilen doz 182,36 cGy’dir. Rektumda belirlenen bes nokta igin
Olciilen dozlar; R1 i¢in 164,43 cGy, R2 i¢in 151,83 cGy, R3 i¢in 88,32 cGy, R4 i¢in
11,17 ¢Gy ve RS i¢in 6,47 cGy’dir. Mesanede belirlenen noktadaki dlgiilen doz 173,69
cGy’dir. Sag lenf nodun 6lgiilen dozu 183,06 cGy’dir. Sol lenf nodun 6l¢iilen dozu
174,13 cGy’dir.

Cizelge 4.4. PTV 72 i¢cin TLD degerleri

PTV 72 YART PLANI
TLDorr (cGy)
PTV 72 185,29
Rektum 1 168,27
Rektum 2 161,97
Rektum 3 98,17
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Rektum 4 9,53

Rektum 5 4,43
Mesane 81,12
Sag Lenf Nodu 183,93
Sol Lenf Nodu 167,46

PTV 72 plam i¢in prostat ve seminal vesikiilleri 1sinlamak ayni1 zamanda diger
kritik organlar1 koruma amagli alan kiigiiltiilmesine gidildi. Tanimlanan 180 ¢Gy’lik doz
icin hedef hacimde belirlenen TLD o6lgiimleri icin Olglilen doz 185,29 cGy’dir.
Rektumda belirlenen bes nokta i¢in dlgiilen dozlar; R1 i¢in 168,27 ¢Gy, R2 i¢in 161,97
cGy, R3 i¢in 98,17 cGy, R4 i¢in 9,53 cGy ve RS i¢in 4,43 cGy’dir. Mesanede belirlenen
noktadaki 6lgiilen doz 81,12 cGy’dir. Sag lenf nodun 6lgililen dozu 183,93 cGy’dir. Sol
lenf nodun 6lgiilen dozu 167,4 cGy’dir.

4.3. Canh Ortam Diyot ile Ol¢iilen Nokta Doz Sonuclar

Diyotlar ile PTV 45 ve PTV 72 i¢in dl¢iilen doz degerleri Cizelge 4.5 ve Cizelge
4.6°de verilmistir.

Cizelge 4.5. PTV 45 i¢in diyot degerleri

PTV 45 YART PLANI
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DIYOT DIYOT DIYOT ogrr

1. Ol¢iim (cGy) 2. Ol¢iim (cGy) (cGy)

Rektum 1 170,7 170,5 170,6

Rektum 2 177,8 177,9 177,85

Rektum 3 1049 105,2 105,05
Rektum 4 12,7 12,6 12,65
Rektum 5 6.9 7 6,95

Mesane 163,5 163.4 163,45

PTV 45 plani i¢in tanimlanan 180 cGy’lik doz i¢in Slgiilen doz R1 i¢in 170,6
cGy, R2 i¢in 177,85 cGy, R3 i¢in 105,5 cGy, R4 icin 12,65 cGy ve RS i¢in 6,95
cGy’dir. Mesanede belirlenen noktadaki olciilen doz 173,69 c¢Gy’dir. Sag lenf nodun
Olciilen dozu 183,06 cGy’dir. Sol lenf nodun 6l¢iilen dozu 163,45 cGy’dir.

Cizelge 4.6. PTV 72 i¢cin diyot degerleri

PTV 72 YART PLANI
DIYOT DIYOT DIYOT ogrt
1. Olgiim(cGy) | 2. Olgiim(cGy) (cGy)
Rektum 1 164,70 164,40 164,55
Rektum 2 185,30 185,00 185,15
Rektum 3 44,40 44,50 44,45
Rektum 4 7,90 8,00 7,95
Rektum 5 4,20 4,20 4,2
Mesane 149,20 148.90 149,05

PTV 72 planm i¢in prostat ve seminal vesikiilleri 1sinlamak ayni zamanda diger
kritik organlar1 koruma amagl alan kii¢iiltiilmesine gidildi. Rektumda belirlenen bes
nokta i¢in Olgtlilen dozlar; R1 i¢in 164,55 cGy, R2 i¢in 185,15 cGy, R3 i¢cin 44,45 cGy,
R4 i¢in 7,95 ¢cGy ve RS i¢in 4,2 cGy’dir. Mesanede belirlenen noktadaki dlgiilen doz
149,052 cGy’dir.
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5. TARTISMA

TPS’ de hesaplanan ve TLD’ ler ile 6l¢iilen nokta dozlarin arasindaki doz
farklar1 hesaplandi. Cizelge 5.1. ve Cizelge 5.2.°de verilmistir. Geneline baktigimizda

hesaplanan ve dl¢iilen dozlar arasinda uyum oldugu goriilmektedir.

Cizelge 5.1. PTV45 icin TLD 6l¢iim sonuclari, TPS degerleri ve doz farklari

PTV 45 YART PLANI

82




TLD orr (cGy) TPS orr (cGy) FARK (cGy)
PTV 45 182,36 180,52 1,84
Rektum 1 164,43 167 2,57
Rektum 2 151,83 174,48 -22,65
Rektum 3 88,32 107,32 -19
Rektum 4 11,17 12,8 -1,63
Rektum 5 6,47 6,88 -0,41
Mesane 173,69 169,02 4,67
Sag Lenf Nodu 183,06 178,02 5,04
Sol Lenf Nodu 174,13 176,98 -2.85

PTV4S5 plani i¢in tanimlanan 180 cGy’lik doz i¢cin PTV 45 prostat bolgesinde
nokta i¢in hesaplanan doz 180,52 cGy iken dlgiilen 182,36 cGy idi. Aradaki doz farki
1,84 cGy dir.

Sag lenf nodunda hesaplanan doz 178,02 cGy iken oOl¢giilen 183,06 cGy idi.
Aradaki doz farki 5,04 cGy’dir. Sol lenf nodunda hesaplanan doz 176,98 cGy iken
Olgiilen 174,13 cGy 1di. Aradaki doz farki -2,85 cGy’dir.

Rektumda belirlenen bes nokta i¢cin hesaplanan dozlar; R1 i¢in 167 cGy iken
Olgiilen 164,43 cGy idi. Aradaki doz fark:i -2,57 cGy dir. R2 i¢in 174,48 cGy iken
Olciilen 151,83 cGy idi. Aradaki doz farki -22,65 cGy daha diisiik hesaplanmistir. R3
icin 107,32 c¢Gy iken Olgiilen 88,32 c¢Gy idi. Aradaki doz farki -19 ¢Gy daha diisiik
hesaplanmistir. R4 icin 12,8 cGy iken 6lgiilen 11,17 cGy idi. Aradaki doz farki -12,70
cGy olup daha diistik hesaplanmistir. R5 icin 6,88 c¢Gy iken Olcililen 6,47 cGy idi.
Aradaki doz farki -0,41 cGy olup kabul edilebilir sinirlar i¢indedir. Doz farklarinin daha
yiiksek veya daha diisik c¢ikmasi doz degisiminin yiliksek oldugu konulmalarda
TLD’lerin yer almasidir. Diger bir sebep olarak TLD’ler ¢ubuklara elle

yerlestirdigimizden ¢ubukta konumlandirilmasi yeterli dogrulukta degildir.

83




Mesanede hesaplanan doz 169,02 cGy iken 6lgiilen 173,69 cGy idi. Aradaki doz
fark1 4,67 cGy’dir.

PTV 72 YART plani i¢in prostat ve seminal vesikiilleri isinlamak ayn1 zamanda

diger kritik organlar1 koruma amagh alan kiigiiltiilmesine gidildi (Cizelge 5.2.).

Cizelge 5.2. PTV72 i¢cin TLD 6l¢iim sonuglari, TPS degerleri ve doz farklar1

PTV 72 YART PLANI
TLD ort (cGy) TPS ort (cGYy) FARK (cGy)
PTV 72 185,29 178 7,29
Rektum 1 168,27 166 2,27
Rektum 2 161,97 177,67 -15,7
Rektum 3 98,17 56,67 41,5
Rektum 4 9,53 8,4 1,13
Rektum 5 4,43 4,87 0,44
Mesane 81,12 107,8 -26,68
Sag Lenf Nodu 183,93 164,23 19,7
Sol Lenf Nodu 167,46 153.,9 13,56

PTV 72 planinda 180 c¢Gy’lik doz i¢cin PTV 72°de hesaplanan doz 178 cGy iken
Olciilen 185,29 cGy olup ve aradaki doz farki 7,29 cGy’dir.

Sag lenf nodun hesaplanan dozu 164,23 c¢Gy iken 6l¢giilen doz 183,93 cGy idi.
Aradaki doz farki 19,7 cGy daha diisiik hesaplanmistir. Sol lenf nodunda hesaplanan
153,9 c¢Gy iken olgiilen 167,46 c¢Gy idi. Aradaki doz farki 13,56 cGy daha diisiik
hesaplanmistir. Doz farklarinin daha yiiksek veya daha diisiik ¢ikmasmin sebebi

TLD’lerin doz degisiminin yliksek oldugu konulmalarda olmasindandir.
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Rektumda belirlenen bes nokta i¢in hesaplanan dozlar; R1 i¢in 166 cGy iken
Olciilen 168,27 cGy olup ve aradaki doz farki 2,27 ¢Gy’dir. R2 i¢in 177,67 c¢Gy iken
Olciilen 161,97 ¢Gy idi. Aradaki doz farki -15,7 ¢Gy olup daha diisiik hesaplanmastir.
R3 i¢in 56,67 cGy iken Olgiilen 98,17 cGy idi. Aradaki doz farki 41,5 cGy’dir ve daha
yiiksek hesaplanmistir. R4 i¢cin 8,4 cGy iken Olgiilen 9,53 cGy idi. Aradaki doz farki
1,13 cGy olup kabul edilebilir sinirlar igindedir. RS i¢in 4,87 cGy iken 6lciilen 4,43 cGy
olup ve aradaki doz farki -0,44 cGy’dir. Doz farklarmin daha yiiksek veya daha diisiik
cikmasina sebep olan etken, doz degisiminin yiiksek oldugu konulmalarda TLD’lerin
yer almasidir. Diger bir sebep olarak TLD’leri ¢ubuklara elle yerlestirilmesinden dolay1

cubuktaki konumlandirilmasi yeterli dogrulukta degildir.

Mesanede hesaplanan doz 107,8 c¢Gy iken 6lgiilen 81,12 c¢Gy idi. Aradaki doz
fark1 -26,68 cGy’dir ve daha diisiik hesaplanmistir. Doz farklarinin daha yiiksek veya
daha diisiik ¢cikmasina sebep olan etken, doz degisiminin yliksek oldugu konulmalarda

TLD’lerin yer almasidir.

TPS’ de hesaplanan ve intrakaviter yari iletken proplar ile 6l¢iilen nokta dozlarin
arasindaki doz farklar1 hesaplanarak Cizelge 5.3. ve Cizelge 5.4.°de verilmistir.
Geneline baktigimizda hesaplanan ve Olgiilen dozlar arasinda uyum oldugu

goriilmektedir.

Cizelge 5.3. PTV45 icin diyot 6l¢iim sonuglari, TPS degerleri ve doz farklari

PTV 45 YART PLANI

DIYOTorr (cGy) TPS (cGy) FARK (cGy)

Rektum 1 170,6 167 3,6
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Rektum 2 177,85 174,48 3,37
Rektum 3 105,05 107,32 2,27
Rektum 4 12,65 12,8 -0,15
Rektum 5 6,95 6,88 0,07

Mesane 163,45 168,38 -5,43

PTV45 plant i¢in tanimlanan 180 cGy’lik 180 cGy’lik doz i¢in rektumda
belirlenen bes nokta i¢in hesaplanan dozlar; R1 i¢cin 167 cGy iken Olgiilen 170,6 cGy
olup ve aradaki doz farki 3,6 cGy’dir. R2 i¢in 174,48 cGy iken 6l¢iilen 177,85 c¢Gy idi.
Aradaki doz farki 3,37 ¢Gy olup kabul edilebilir sinirlar i¢indedir. R3 i¢in 107,32 ¢cGy
iken Olciilen 105,5 ¢Gy ve aradaki doz farki -2,27 cGy olup kabul edilebilir sinirlar
icindedir. R4 i¢in 12,8 cGy iken 0Olgiilen 12,65 cGy olup ve aradaki doz farki -0,15 cGy
dir. RS i¢in 6,88 cGy iken dlgiilen 6,95 cGy idi. Aradaki doz farki 0,07 cGy’dir.

Mesanede hesaplanan doz 168,88 cGy iken Olgiilen 163,45 cGy idi. Aradaki doz
farki -5,43 cGy dir.

Cizelge 5.4. PTV72 i¢cin diyot 6l¢iim sonuglari, TPS degerleri ve doz farklari

PTV 72 YART PLANI
DIYOTorr (cGy) TPS (cGy) FARK (cGy)

Rektum 1 164,55 166 -1,45
Rektum 2 185,15 177,67 7,48
Rektum 3 44,45 56,67 -12,22
Rektum 4 7,95 8,4 -0,45
Rektum 5 4,2 4,87 -0,67

Mesane 149,05 130,27 18,78

PTV 72 plani i¢in tanimlanan 180 cGy’lik doz ve rektumda belirlenen bes nokta
icin hesaplanan dozlar; R1 i¢cin 166 cGy iken Sl¢iilen 164,55 cGy olup ve aradaki doz
farki -1,45 cGy’dir. R2 i¢in 177,67 cGy iken 0Ol¢iilen 185,15 c¢Gy olup ve aradaki doz
fark1 7,48 cGy’dir. R3 i¢in 56,67 cGy iken dl¢iilen 44,45 cGy olup ve aradaki doz farki
-12,22 ¢Gy’dir ve daha diisiik hesaplanmistir. R4 i¢in 8,4 cGy iken dl¢iilen 7,95 cGy
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olup ve aradaki doz farki -0,45 c¢Gy dir. RS i¢in 4,87 c¢Gy iken dlgiilen 4,2 cGy olup
aradaki doz farki -0,67 cGy’dir. Doz farklarimin daha yiiksek veya diisiik ¢ikmasinin
sebebi doz degisiminin yiiksek oldugu konulmalarda diyodun yer almasidir. Bu doz

farkina sebep olan bir etkendir.

Mesanede hesaplanan doz 130,27 cGy iken 6lgiilen 149,05 cGy olup ve aradaki
doz farki 18,78 cGy daha yiiksek hesaplanmistir. Doz degisiminin yiiksek oldugu

konulmalarda diyodun yer almasi doz farkina sebep olan bir etkendir.

Simdiye kadar, ger¢ek canli ortam rektum dozimetrisi eksternal radyoterapide
seyrek kullanilmistir. Hayne ve ark. 2001 yilindaki yayininda pelvik radyoterapisinde
dogrudan anarektum bdlgesinde diyot kullanarak doz Olglimiinii 9 hastada (prostat,
mesane, servis-uterus kanseri hastalarda) yapmislardir. Scanditronix marka fotona
duyarl n tipi 5 adet diyot iceren rektal prob dozimetri islemleri i¢in kullanilmistir. Prob
diyotlar 10 MV foton i¢in kalibre edilmistir. Termoliiminesans dozimetreler diyot
dozlarda dogrulamak icin baslangigta kullanilmistir. Olgiilen rektum dozu hedef dozu
olarak tanimlanmis olup elde edilen tiim doz sapmalar1 hedef hacminin % 7’si kadar 1di

(Hayne 2001).

Weber ve ark. 31 anal kanserli olgularin eksternal tedavisi sirasinda anal
esiginde bolus kullanmadan TLD ile doz 6l¢iimii yapmislardi. Anal dozlar1 beklenen

doza gore ortalama farki % 5,8 (SD,% 5.8) idi (Weber 2001).

Scarantino ve ark. 2005 yillinda pilot bir ¢alisma ile dokuda implant edilebilen
yeni bir yari iletken tiirinii (metal oksit) prostat kanserin eksternal radyoterapisinde
prostat dozunu dogrudan Olgmek icin etkin oldugunu gosterdiler. Prostat olgularin
%29’unda PTV i¢in tamimlana tedavi dozdan %8 sapma izlendigi goriilmiistiir

(Scarantino 2005).

Hansjoerg ve arkadaslar1 7 prostat kanseri olgusunda YART tedavisi sirasinda
iyon odas1 kullanarak canli ortam dozimetrisi yapmislardi. Calismalarin sonucunda
homojen doz bolgelerinde 6lciilen doz ile hesaplanan doz arasindaki farkinin ¢ok kiigiik

sapmalar tespit etmislerdi. Dozda keskin diisiis veya yiikselis oldugu yerlerde 6l¢iilen
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ile hesaplanan doz farklarinin ¢ok yiliksek ciktigini bulmuslardir. Bundan dolay1 iyon
odas1 probun doz gradiyentlere yakin konumlandirilmast doz farkliligin ortaya
cikmasimnda etkin oldugunu tespit etmisler. Hastanin set-up parametrelerindeki
milimetrik diizeyde kaymalar ve ayrica Prob ile ol¢lim sirasinda probun kaymasiyla
Ol¢lim noktasmin farkli doz bolgelerine kaymis olabilecegini sdylemislerdir. Tedavi
planlama sistemin hesapladigi doz degeri ile Olgililen dozlarin farklart %30 asmasi
goriilmiistiir. YART tedavilerin uygulama siiresinin 15 dakika civarinda olmasi ve bu
srrada mesane ve rektum dolusunda farklilik olusmasi ayrica rektumun peristalsis
hareketi, organ ve probun bu sirada hareket etmesine neden oldugunu agiklamistir

(Hansjoerg 2007).

Gloria ve arkadaslar1 29 prostat kanseri hastalari i¢in tedavi planlarimin doz
degerleri ile dl¢giilen doz degerlerini karsilastirdi. Hastalarda prostat kapsiiliin yakiinda
bir veya iki mosfet (metal-oxide-semiconductor field effect transistor) yari iletken
implant edildi. Bilgi transferi i¢in kablosuz sistem kullamildi. MOSFET’in konumu
BT’de elde edilip buna gore doz tanimi yapilmustrr. Iki hafta ara ile BT almarak
mosfet’in yer degigmesi incelenmistir. Hastalarda dlclilen dozun beklenen dozdan %5
kadar farkli oldugunu bulmusglar, bu fark fantom calismalarinda elde edilen Olgiim
sapmalarindan daha biiyiik oldugunu ve hastalarda radyoterapi sirasinda sistematik ve
olas1 hatalarinin bir gdstergesi olabilecegi yorumunu getirmiglerdi. Kullanilan implant
dozimetrelerin hem yeni goriintilleme esligindeki radyoterapi tedavilerinde doz
Ol¢timiinde hem de PTV’nin isaretlemesi i¢in yararli olacagmi belirtmislerdir (Gloria

2007).

MOSFET’le 2009 yilinda yapilan fantom ¢alismalar1 PTV’de dozimetre
dogrulugunu %2,7 ve goriintillemede lokalizasyon dogrulugunu 1 mm olarak prostat

kanseri eksternal radyoterapi i¢in Stephen ve arkadaslari tespit etmislerdir (Stephen

2009).
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2010 yilinda Hardcastle ve arkadaslar1 bir fantom ¢alismasinda rektal balonun
iizerinde dual MOSFET konumlandirirak hem doz 6lgmek hem de prostati hareketsiz
hale getirmek ve rektumu duvarini yiiksek dozlardan uzak tutmak iizere arastirma
yapmislardir. Bu caligmada farazi bir prostat icin yapilmis olan {i¢ boyutlu ve YART
tedavi planlarindan elde edilen rektum &n duvar dozu hesaplandi. Olgiilen doz iic
boyutlu ve YART tedavi planlarindan hesaplanan dozdan sirastyla %2,6 ila %3,2 daha
diisiik bulunmustur (Hardcastle 2010).

2010 yilinda Archambault ve ark. es zamanli doz Glgebilen bes plastik sintilator
dizisi (PSD'ler) kombinasyonu endorektal balona yerlestirerek fantomda eksternal
YART radyoterapide rektumda canli ortam doz 6l¢iimii i¢in kullanabilirligini i¢in ilk
arastirmalarmi yapmuglardir. Kalibrasyon kosullar1 altinda, PSD'ler iyon odasi ile %0.08
oraninda uyumlu oldugunu gostermislerdir. Verilen toplam doza karsin dogruluklar 2

cGy i¢in % 2,3 ve 200 cGy i¢in de %0,4 oraninda degismektedir (Archambault 2010).

Canli ortam dozimetrisinde prostat kanseri tedavisi i¢in risk organi olan
rektumun aldig1 dozlar, brakiterapide kullanilan intrakaviter rektum probu kullanilarak
Olclilmiistiir. Bu c¢alismada rektum doz Ol¢iimiine ek olarak mesana dozlar1 da
Olciilmiistiir. Mesanenin aldig1 dozlar1 tedavi planlama sisteminde hesaplanan dozlarla
karsilagtirabilmek icin brakiterapi yonteminde kullanilan intrakaviter mesane probu,
ekternal tedavide kullanildi ve doz dogrulamasmnin bu yontemle de yapilabilecegi

gorildii.

Canli ortam dozimetri risk altindaki bir organin es zamanl olarak dozun izleme
olanag1 vermekle birlikte prostat YART gibi gelismis uygulamlarda planlanan dozun
verilmesinde dogrudan dogrulamasini saglamasinda onemlidir. Yeni ¢alismalar bu
yontemin bir veya birkag fraksiyonda Olglilmesini ve kaydinin tutulmasini
ongormektedir. Tedavi planin iyilesmesine ve gelistirmesine olanak saglar. Ayrica, bu

tiir bir dozimetri sistemi beklenmeyen doz degerlerindeki kaymalari tespit ederek, hasta
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hareketleri veya pozisyon hatasindan kaynaklanan hatalar, uyarabilecek bir uyari

mekanizmasini da saglar.

6. SONUC

Radyoterapinin basarisi, onemli 6l¢iide tiimore hedeflenen dozun dogru bir
sekilde verilmesine baghdir. Hedef hacimde olusabilecek diisiik doz bdlgeleri timor
rekiirrensine  (niiks) neden olurken, yiiksek doz boélgeleri i¢inde tanimlanan
protokollerin tanimlamalar1 gozetilir. Hastanin yasam kalitesini etkileyecek risk

organlarin doz smirlar1 asilmast da ciddi yan etkilere yol agabilir. Bu nedenle tedavi
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planlamalarinin dozimetrik olarak kalite kontroliiniin yapilmasi biiyilkk 6nem

tasimaktadir.

Bu amag dogrultusunda Akdeniz Universitesi Radyasyon Onkolojisi Anabilim
Dali’nda kullanilmakta olan Precise tedavi planlama sisteminin prostat tedavisi igin
kalite kontrolii yapilmis; tedavi planlama sisteminden elde edilen doz dagilimlari, TLD
ve diyot sistemleri 6l¢iim sonuclariyla karsilastirilmistir. Bu calismada brakiterapi
uygulamalarinda dozimetri amaciyla kullanilan intrakaviter rektum ve mesane
proplarint eksternal tedavilerde de uygulanabilirligi gosterildi. Calismada canli ortam
dozimetrisinde kullanilan TLD ve yar1 iletken dozimetri yonteminin islemlerin zaman
alicihig1 ve dlgiilen doz degerlerinin dogrulugu agisindan irdelendi. One ¢ikan en dnemli
unsur yart iletkenlerin hizli cevap vermesi ve beklenen doz dogrulugun elde edilmesidir.
YART tedavisinde yar1 iletkenin tedavi swrasinda doz olgmesi ve TLD gibi ayni
dogrulukla doz 6l¢ebilmesi bu dozimetre i¢in bir istiinliiktiir. Bu sayede hastada risk
organ i¢in yapilan canli ortam dozimetrisinin 6zellikle YART tedavisinde en azindan

doz asim problemlerini erken izleyebilmek ve dnlemlerin alinabilmesini saglayacaktir.
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