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OZET

Bu ¢cahismada ESOGU Radyasyon Onkolojisi A.D.’nda bulunan Elekta marka
Precise model lineer hizlandiricr cihazimn 6 MV ve 18 MV x-151m1 enerjileri
kullanilarak, randofantom ile CMS marka XiO model 4.2.2 versiyon tedavi
planlama sistemi icerisinde bulunan o6lciim-tabanlhi ve model-tabanh
algoritmalarin  homojen olmayan viicut yapilar1 icin dogruluklar
karsilagtirilmistir. Randofantomun bilgisayarh tomografi (BT) goriintiileri elde
edilip, BT den gelen enine kesitlerde ii¢ boyutlu goriintii olusturulacak sekilde
konturlama yapilmistir. Homojen olmayan tedavi alanlari, sag akcigeri ve
mediasteni icine alacak sekilde 15x15 cm’ 6n —arka alanlardan ve kranium da
10x10 cm’ sag-sol yan alanlardan izosentrik olarak TPS’de hesaplatilan
siirelerden 1sinlanmistir. Film dozimetresi yapilarak her iki algoritmanin
homojen olmayan alanlarda dogruluklar1 degerlendirilmistir. Model-tabanh
algoritma akciger inhomojenitesi icin film dozimetresi ile +%2 icinde,
olciim-tabanh algoritma +%?35 icinde uyumludur. Kranium inhomojenitesi icin

her iki algoritma film dozimetresi sonuclari ile +%?2 icinde uyumludur.

Bilim Kodu : 202
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Sayfa Adedi : 91
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ABSTRACT

In this study, Elekta Precise model linear accelarator using 6 MV and 18 MV
x-ray beams was utilized in ESOGU Radiation Oncology department.
Measured-based and model-based algorithms verifications in CMS XiO model
4.2.2. version Treatment Planning System (TPS) were compared by using
randophantom for inhomogen body structure. Computirized Tomography (CT)
images of randophantom were taken and 3-D patient images were produced in
TPS.Inhomogeneity treatment fields, in the field of 15x15 cm” anterior-posterior
in both right lung, mediastinum and 10x10 cm’ right-left lateral in cranium
were irratiated bu using SAD (Source Axis Distance) technique with TPS’s
computation time. The both algorithms verifications for inhomogeneity
treatment fields were evaluated by using film dosimetry. In conclusion, model
based algorsthms for lung inhomogeneity in the limit of %2 and measured
based algorithms in the limit of %5 with film dosimetry. The both algorithms

for cranium inhomogeneity was within +%?2 with film dosimetry.
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Xvi

SIMGELER VE KISALTMALAR

Bu calismada bazi kisaltmalar, agiklamalart ile birlikte asagida sunulmustur.

Kisaltmalar Aciklama

AAPM American Association of Physicisists in Medicine
BEV Beam’s Eye View (Kusbakis1 Goriiniim)

BT Bilgisayarli Tomografi

%DD Yiizde Derin Doz

DRR Digitally Reconstructed Radiography

DVH Dose-Volume Histograme (Doz Hacim Histogram)
HU Hounsfield Unit

ICRU International Commission on Radiation Units
MLC Multi Leaf Collimator (Cok Yaprakli Kolimator)
MRG Manyetik Rezonans Goriintiileme

MU Monitor Unit

PET Positron Emission Tomography

SAR Scatter-Air Ratio (Sagilma Hava Orani)

SMR Scatter-Maximum Ratio(Sa¢ilma Maksimum Orani)
SAD Source to Axis Distance (Kaynak-Eksen Mesafesi)
SPECT Single Photon Emission Computed Tomography
SSD Source to Skin Distance (Kaynak-Cilt Mesafesi)
TAR Tissue-Air Ratio (Doku-Hava Orani)

TMR Tissue-Maximum Ratio (Doku-Maksimum Orant)
TPR Tissue-Phantom Ratio (Doku-Fantom Orani)

TPS Tedavi Planlama Sistemi

3-B Ug Boyutlu

3BKRT Ug Boyutlu Konformal Radyoterapi



1. GIRIS

Ug boyutlu (3-B) anatomik goriintii olusturmay1 ve doz hesaplamay1 destekleyen
radyasyonla tedavi planlama sistemleri (TPS), radyasyon onkolojisi kliniklerinde
yaygin olarak kullanilmaktadir. Tedavi planlama, hedef hacim ve etrafindaki normal
yapilarin yerlesimlerini belirlemek i¢in bilgisayarli tomografi (BT)’den veya
manyetik rezonans gorlintiileme (MRG)’den gelen verilerin kullanilmasini igeren

karmasik bir siirectir.

3-B konformal radyoterapinin amaci; tedavi edilmek istenen hacme en uygun dozu
verirken, etrafindaki normal dokularin minimum doz alacaklar1 bir doz dagilimi elde
etmektir. 3-B anatomik yapinin olusturulmasi icin, bilgisayarli tomografiden belli
araliklarla elde edilmis olan enine kesit goriintiilerin iizerinde; tiimor, hedef hacim,
tedavi alan1 komsulugundaki kritik organlar ve ilgilenilen yapilar her bir kesitte tek
tek cizilir. Bu kesitlerde her bir organ ve viicut yapist uygun doku yogunluklarina
(fiziksel ve elektron yogunlugu) gore konturlanarak iic boyutlu anatomik goriintii
elde edilir. Daha sonra tedavi teknigi kararlastirilir, hedef hacimde en iyi doz
dagilimin elde edecek sekilde 151n demetlerinin alan biiytikleri, yonelimleri, sayilari,
doz agirlik oranlar1 ve 1s1n diizenleyiciler (kama filtreler, kompansatorler, hareketli
cok yaprakli kolimatdrler, vb.) kararlastirilarak 1sin set-up’i yapilir. Olusturulan
hedef ve diger kritik organlar1 radyasyon kaynagindan bakiyormus gibi gdsteren
BEV (Beam’s Eye View - Kusbakist Goriiniim) 6zelligi, TPS’lerin ¢ok faydali
ozelliklerinden biridir. BEV 6zelliginin kullanimu ile alan sinirlar1 ve planlanan hedef
hacim istenilen izodoz dagilimi elde edilecek sekilde ayarlanabilir. Tedavi
planlamasinda, belirli bir hasta i¢in BEV, 3-B doz dagilimi, ayn1 diizlemde olmayan
(non-coplanar) demet Ozellikleri, yogunluk ayarlamasi ve doz hacim histogrami
(DVH — Dose Volume Histogram) gibi 3-B tedavi planlamalara 06zgii ayarlar
kullanilir. Tedavi planlama sistemindeki algoritmalar {izerinden; tedavi siireleri
hesaplatilir, en uygun planlama seg¢ilir ve bu planin dogrulugu, simiilator cihazinda
lokalizasyon agisindan ve tedavi cihazinda da dozimetrik agidan kontrol edildikten

sonra tedaviye baglanabilir (1).



Sonu¢ olarak radyasyonla tedavinin dogrulugunu etkileyen birden ¢ok sayida
parametre vardir. Hasta bilgilerinin dogru olarak girilmesine, BT goriintiilerinin
dogru bir sekilde konturlanarak uygun 3-B anatominin olusturulmasina, tedavi
edilmek istenen hacmin ve kritik organlarin tanimlanmasina, radyasyon demet
bilgilerinin dogruluguna, doz hesaplama algoritmalarinin uygunluguna, en uygun

planin segilmesine ve giivenli bir sekilde tekrarlanabilirligine baghdir.

Bu calismanin ikinci boliimiinde konu ile ilgili temel bilgiler sunulmustur. Ugiincii
boliimde yaptigimiz deneysel ¢alisma i¢in materyal ve metod bilgilerine, dordiincii
boliimde deney sonucundaki bulgularimiza yer verilmistir. Son bdliim ise deney

bulgular1 ve literatiire dayanarak vardigimiz sonuglar1 icermektedir.



2. KURAMSAL TEMELLER

2.1. Lineer Hizlandiricilar

Lineer hizlandiricilar, diinyada kullanilan radyoterapi cihazlar1 arasinda biiyiik bir
yer tutmaktadir. Megavoltaj tedavi iinitelerinden olan lineer hizlandiricilar elektron
hizlandiricist olup tipta tedavi amaci ile kullanilan enerjileri 3 MeV - 50 MeV
arasindadir. Ayrica Amerika ve Avrupa iilkelerinde kullanilan proton hizlandiricilar

var ise de burada sadece elektron hizlandiricilar iizerinde duracagiz.

2.1.1. Lineer hizlandiricilarin calisma prensibi

| Vakumiudur ve Elektron
hakir disklerden
vapilmistir

H. Tilpe
eblkiron saglar

lekiron Tabancas
Pulsin
akimin
__safilar

Modiilatér

DC Gite Kaynag [ eee—— | 3000 MHz emd
DC alam saglar | elde edilir

Sekil 2.1. Lineer hizlandiricinin ana kisimlar1 ve yardimei sistemleri

Tedavi Eafas
(Egilmis Demet)

Lineer hizlandiricilarin mekanik tasarimi ve c¢alisma prensibi Sekil 2.1°de
gosterilmistir. Gii¢ kaynagi, modiilatore DC akimi saglar. Modiilator, sebekeye
pulslu akim saglar. Bu akim modiilator i¢inde bulunan hidrojen thyratron lambalari

araciligi ile elde edilmektedir. Hizlandiricr tiipler genellikle bakirdan yapilmistir (1).



Radar dalgalarin1 elde etmekte kullanilan magnetronlar veya klystron gibi 6zel
tiplerden frekansi yaklasitk 3000 MHz olan elektromanyetik dalgalar (emd) elde
edilmektedir. Bu tiiplerden elde edilen dalgalar Sekil 2.1°de gdsterilen hizlandirici
tiiplin i¢ine gonderilmektedir. Elektron tabancasindan elde edilen elektronlar 50
keV’luk enerji ile (0,4 x 151k hizi) hizlandiricr tliplin i¢ine gonderilmektedir.
Elektronlar, enerji kazanmak ve hizlandirilmak i¢in emd’lerin iizerine
bindirilmektedir. Normal olarak elektromanyetik dalgalarin hizi, elektronlardan daha
fazla oldugu i¢in tiip i¢indeki dairesel diskler ile azaltilmaktadir. Disklerin boyutlar
ve aralarindaki uzaklik dalganin hizina gore belirlenmektedir. Elektronlara yiiksek
hiz, emd’nin tepe noktasina bindirilerek verilmektedir. Bu yolla elektronlar, birkag
MeV’lik enerji kazanmaktadirlar. Hizlandirma esnasinda elektronlart bir demet
halinde toplamak ve hedef iizerine ince bir demet halinde gondermek icin tiip
boyunca manyetik odaklayict alanlar elde edilmektedir. Hizlandirict tiiplin sonunda
elektronlar maksimum enerji kazanirlar. Enerjileri yaklasitk 5 MeV/metre’dir.
Daha kii¢iik boyutlu cihazlar yapmak ve daha yiiksek enerjili 1s1nlar elde etmek igin,
hizlandirilmis elektronlar 90°- 270° saptirict (bending) magnetler ile saptirilarak

hedef lizerine veya dogrudan dogruya tiipiin disina gdonderilmektedirler.

Elektron tabancasi ve dalga kilavuzu elektronlarin atomik ¢arpismalara girmemesi

icin vakumlanmustir.

Demeti saptirmak i¢in 3 adet miknatis kullanilir (slalom bending system). Birinci ve
ikinci miknatislar demeti 45°, ticiincii miknatis ise 112° saptirarak hedefe diismesini

saglar. Elektronlar 2 mm ¢apinda bir demet olusturacak sekilde odaklanirlar.

Sekil 2.2°de sematik olarak gosterilen dalga kilavuzu 2 metre uzunlugunda olup
icerisinde 76 odacik bulunmaktadir. Dalga kilavuzunun ilk yarisinda elektronlarin
ince bir demet halinde seyredip dagilmasi icin iki adet odaklayict miknatis bulunur.
Ayrica, demet parametrelerini (diizlik ve simetri) kontrol etmek ve agidaki kiiglik
hatalar1 diizeltmek amaciyla yonlendirici miknatislar kullanilmistir. Bu elektro

miknatislar dalga kilavuzu etrafina sarilmig bobinlerden olusmaktadir (2).
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Sekil 2.2. Lineer hizlandiricinin dalga kilavuzunun sematik gdsterimi

Hedeften ¢ikan x-1ginlarinin enerji dagilimi gdzyasi damlacigi seklinde olup, tedavi
alaninda diiz bir demet elde etmek i¢in 50 mm c¢apinda koni seklinde celik
diizlestirici filtrelerden gegirilirler. Hedef tungstenden yapilmistir ve su ile sogutulur.
Elektron tedavilerinde hedef kaldirilarak yerine nikel pencere otomatik olarak gelir.
Sekil 2.3°de foton ve Sekil 2.5’te elektron tedavileri i¢in tedavi kafasi goriiniimii

verilmistir.

Birinci kolimator tungstenden yapilmistir. Hareketli olup, iki pozisyona sahiptir.
Birinci pozisyonda herhangi bir filtre olmayip diisiik enerjili x-151n1 ve elektronlar
icin kullanilir. Ikinci pozisyonda diisiik atom numarali maddeden yapilmis
diizlestirici filtre ve demet sertlestirici filtre bulunur. Ikinci filtreler degisik
kalinliklarda (elektron enerjisine gore) aliiminyumdan yapilmis sagic1 yapraklardan
olusur. Filtre tasiyic1 donerek tedavi planlamasinda segilen enerjiye uygun x-1s1m1

veya elektron filtresini getirir (2).



1-Hedef

1
T — 2
i ——— 3 2-Dénebilen Birincil Kolimator
&— | SFE. 3-Demet Sertlestirici Filtre
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Sekil 2.3. Lineer hizlandiricida x-1s1m1 iiretimi durumunda tedavi kafasinin sematik
gosterimi

Diyafram (ikinci kolimatdr veya cene) birbirinden bagimsiz hareket edebilen dort
kolime edici, tungstenden yapilmis bloktan olugsmustur. Modern lineer
hizlandiricilarda standart kolimatorler, yerini ¢ok yaprakli kolimatorlere (Multilif
Kolimatérler-MLC) birakmaktadir. MLC’lerin standart kolimatorlere gore dnemli

derecede {istiinliikleri vardir. MLC’ler 1s1m1 her hastaya, alana ve tlimore gore

sekillendirerek gonderebilmektedir (3).

(a) (b)

Sekil 2.4. (a) MLC sisteminin alttan goriiniisii,
(b) MLC ile sekillendirilmis bir tedavi alan1



Elektron tedavilerinde tedavi kafasina, diyaframin alan boyutlarini otomatik olarak

ayarlayan aplikatorler takilir.

1-Vakumlu Pencere

T — 2-Birincil Sagici Yapraklar
- ;[ T - 3-Donebilen Birincil Kolimator
e — s 4--Elektron ve Diisiik enerjili X-Isin1

Kolimatori
] T, - 5-ikincil Diizlestirici Filtre
_ ) 6- Diisiik Yiizey Yogunluklu
=1 = Korunakli, Cift fyon Odasi
Vo 7-Mylar Pencere
8-X-Isin1 Diyaframlari

9-Elektron Konlari

Sekil 2.5. Lineer hizlandiricida elektron iiretimi durumunda tedavi kafasinin sematik
gosterimi

Iyon odalari, aralarinda hava boslugu bulunan, birbirlerinden iki aliiminyum plakayla

ayrilmis ii¢ ayr1 birimden olugmustur.

Lineer hizlandirici tedavi cihazlar1 baslica 2 tipte yapilmstir:

e Hareketli dalga hizlandiricilar (TW)
e Duran dalga hizlandiricilar (SW)

2.1.2. Hareketli ve duran dalga hizlandiricilar

Hareketli dalga ve duran dalga hizlandiricilar1 arasindaki fark hizlandiricr dalga
kilavuzunun tasarimindan kaynaklanmaktadir. Hareketli dalga yapisina sahip
hizlandiricilarda dalga kilavuzunun sonuna, dalganin geri donmesini engellemek igin
durdurma yiikii konulmustur. Duran dalga tipli hizlandiricilarda ise, iki taraftan
maksimum yansima saglanarak giden ve geri donen dalgalarin iist {iste binmesi

sonucu duran dalga olusturulur.



Her iki tip hizlandiricida da su bilesenler mevcuttur. Enjektor (Elektron tabancasi
veya kaynagi), mikro dalga iireteci ile beslenen birka¢ boliimden olusan dalga
kilavuzu, mikrodalga iireteci ile (diisiik enerjilerde mikrodalga giicii genellikle
magnetron kullanilarak, yiiksek enerjili hizlandiricilarda ise klystron kullanilarak
elde edilir) mikrodalga fiireticiye enerji saglayan modiilatorler, elektronu durdurup
x-1s11 Uretebilmek icin hedef, lineer hizlandiricilardaki baslica ekipmanlardir.
Ayrica hizlandiricilar esmerkezli tedavi yapabilen bir yapiya ve demet saptirma

sistemine sahiptir (2).

2.1.3. Dalga kilavuzu

Elektronlarin hizlandirilmalar1 igin yiiksek frekansli manyetik dalga odaciklar
kullanilir. Bu sekilde (-) ytiklii elektronlarin manyetik alandan etkilenerek hizlanmasi
sonucu, kinetik enerji kazanmalari miimkiin olur. Elektronlar1 hizlandirmak amaciyla
uygun elektriksel alan olusturmak i¢in tasarlanmis mikrodalga odaciklarinin dogrusal
dizimi ile meydana gelen dalga kilavuzu, hizlandiricinin en 6nemli pargasidir.
Genellikle bakirdan yapilan ve yiiksek vakum altinda bulunan dalga kilavuzu,
icerisinde yaklagik 3000 MHz frekansta mikro dalgalarin bulundugu, silindir
seklinde, ¢ap1 yaklasik 10 cm olan, % dalga boyu (2,5 cm) araliklarla yerlestirilmis
metalik disk veya diyaframdan olusan bir seri silindirik odaciktan ibarettir. Dalga
kilavuzunun ilk kismindaki (buncher) odaciklar diizgiin olmayip i¢ ¢aplar1 ve
acikliklart elektron demetini uygun bigimde hizlandirmak amaciyla farklh
tasarlanmaktadir. Bu boliimden sonra elektron hizi hemen hemen sabit ve 151k hizina

cok yakin oldugundan odaciklarin arasi esittir.

Odacikta olusan ytiksek frekansh elektromanyetik dalga, silindirin ortasindaki kanala
iletilir ve eksen boyunca piskiirtiilen (enjekte edilen) hareketli elektronlar elektrik
alan boyunca odaciktan odaciga silindir eksenindeki kanal boyunca dogrusal olarak
ilerleyerek gittikge hizlanir. Silindirin ¢ikisinda elektronlarin hizlari her odacikta
kazandiklar1 hizlarin toplamina esittir. Hizlandirma odalarina iletilen titresimlerin

hepsinin ayni frekansta olmasi otomatik frekans kontrol modiilii sayesinde saglanir.



Elektron, hizlandirictya 50 keV gibi bir ilk enerji ile girer ve mikro dalgalarin
elektromanyetik alani ile etkilesir. Elektronlar hizlandirilmak igin tipki su dalgasinda
sorf yapan biri gibi hizlandiricinin sintlizoidal elektrik alaninda elektromanyetik

dalganin tepe noktasina bindirilir.

Gantri doniigi
baglant1 yeri

Sirkiilator =
Mikrodalga valf

Vakum
pompasi

Mikro dalga\l .
kilavuzu -

Agirlik dengeleyici I Hareketli masa I

Sekil 2.6. Bir lineer hizlandiricinin sematik gosterimi

Zamana bagl olarak odaciklardaki elektriksel alan Sekil 2.2°de gosterildigi gibidir.
Hareketli dalga soldan saga dogru ilerlerken 0, T/4, T/2 zamanlarinda dalga
kilavuzundaki degisik konumlarda elektriksel alan E ile gosterilmistir. Elektron
demetinin hareketli dalga tepesinde taginmast Sekil 2.7°de sematik olarak verilmistir.
Yiksek enerjili hizlandiricilarda dalga kilavuzu uzun oldugundan daha kiiglik
boyutlu cihaz elde etmek i¢in hizlandirma odaciklarindan ¢ikan elektronlar (90° veya

270° gibi) uygun bir ac1 ile saptirilarak 1sinin ¢ikacagi kafa kismina yonlendirilir.
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Sekil 2.7. Dalga kilavuzunda elektriksel alan dagiliminin sematik gosterimi

2.1.4. Tedavi kafasi

10

Tedavi kafast kursun, tungsten veya bunlarin alasimindan yapilmis olup, su

boliimlerden olusur.

Hedef: X-151n1 iiretimi i¢in elektron demeti hedefe carptirilir. Hedef olarak kullanilan

agir metal genellikle yiiksek atom numarasi (Z=74) ve erime sicakligi (3370 °C)’na

sahip olan tungstendir. Hizlandirilmis elektronlarin bu hedefe carptirilmasi sonucu

enerjilerinin bir kismi x-1ginmna doniisiirken geri kalan enerji hedef tarafindan

sogurulur ve 1s1 enerjisine doniisiir. Bu nedenle hedefte yiiksek sicakliklara erisilir.

Is1 problemini halletmek i¢in anot dakikada 2800-10800 devir yapacak sekilde

dondiiriiliir (4).
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Hedefe ¢arptirilan hizli elektronlar iki farkli yontemle x-1g1n1 iiretirler. Bunlardan ilki
elektronlarin hedef atomun ¢ekirdegi ile etkilesmesidir. Bir elektron bir ¢ekirdegin
yakinindan gecerken ¢ekirdegin pozitif yiikii elektronun negatif yiikiine etki eder ve
kuvvetli cekim nedeniyle elektron ¢ekirdege dogru yonelerek yakinlasir. Azalmis bir
enerji ile ¢ekirdek yakinindan uzaklagir. Aralarindaki fark kadar enerjiye sahip bir
foton yayinlanir. Bu sekilde iiretilen radyasyona “genel radyasyon” veya “frenleme
radyasyonu” (Bremsstrahlung) denir. Ikinci tiir x-1s1n1 olusumu ise hedefe ¢arpan
hizli elektronlarin anot maddesinin (tungsten), yoriinge elektronlari ile etkilesmesi
sonucu olusan karakteristik x-1inlaridir. Bu radyasyona “karakteristik radyasyon”
denilir; ¢linkii agiga ¢ikan enerji maddenin karakteristigi ile ilgilidir. Gelen elektron
ne kadar hizli ise daha dis yoriingelerdeki elektronlardan birini sokebilir ve bir {ist
yoriingedeki elektron gelip bu boslugu dolduracagindan daha biiyiik enerjide bir
x-151n1 yayinlanir. Bu olayda yayinlanan karakteristik x-1gininin enerjisi daima iki

tabakanin baglanma enerjisi farkina esittir.

e Sacicr filtre ve birincil kolimatér: Isin demetinin ¢apini tayin etmek amaciyla,
demet ilk Once x-1s1mn1 hedefinin hemen altindaki birincil sabit kolimatdrler ile
kolime edilir. Elektron modunda, demeti dagitarak tedavi alani icerisinde diizgiin

bir elektron akis1 olusturmak amaciyla elektronlar sagici filtreye garptirilir.

e Diizlestirici filtre: X-iginlarin1 homojen hale getiren koni seklinde dizayn
edilmisleridir. Kursun, tungsten, uranyum, c¢elik, aliminyum veya bunlarin
bilesiminden yapilmistir. Alanda demet yogunlugunu diizgiin hale getirmek i¢in

kullanilir.

e ki ayr1 iyon odasi: Verilen dozun 6lgiilmesi, 151 demetinin siddeti ve dogrusal
olup olmadiginin kontrolii amacglidir. Kolime edilmis demet doz hizi, toplam doz

ve alan simetrisini 6lgmek i¢in kullanilir.

o Isik lokalizor sistemi: Isik kaynagi ve ayna yardimiyla tedavi alanini géstermek

i¢in kullanilir.
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e ikincil kolimatdr (¢eneler): Tedavi alani igin hareketli ¢enelerden yapilmislardir.
Kursun veya tungstenden yapilmis olup, dikdortgensel tedavi alanini belirler.

Elektronlar i¢in aplikatdrler kullanilir.
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2.2. X-Isinlarimin Madde ile Etkilesimi

Fotonlar madde i¢inden gecerken ya atomlarin cekirdekleri ile ya da yoriinge
elektronlar1 ile etkilesirler. Elektrik yiikleri olmadigindan etkilestikleri madde
icerisinde itilip ¢ekilmezler, ancak yollar tizerindeki pargaciklarla carpisma yaparlar.

X-1s1nlar1 baglica ii¢ etkilesmeyle enerjilerini kaybederler. Bunlar;

1) Atomun i¢ yoriinge (sik1 bagl) elektronlari ile etkileserek Fotoelektrik olay,

2) Atomun dis yoriinge (zayif bagli veya serbest) elektronlar1 ile etkileserek
Compton sagilmasi,

3) Atomun ¢ekirdegine yakin bir yerde bir pozitron ve bir elektron meydana getirme

yani, Cift olusumu’dur.

Bu ii¢ olayin olma olasilig1 x-isinlariin enerjileri ve etkilestikleri maddenin atom
numarasina bagli olarak degisir. Bu olaylar sonucunda foton ya sogurulur ya da
enerjisinin bir kismini maddede birakarak sacilir veya hi¢ enerji birakmadan yon

degistirir (1,4).

2.2.1. Fotoelektrik olay

Diisiik enerjili fotonlar i¢in en 6nemli enerji kaybi fotoelektrik olayla olur. Foton
etkilestigi maddenin siki bagli elektronlarinin birine enerjisinin tiimiinii vererek
sogurulur ve elektron serbest hale gecer. Bu yolla atomdan ayrilan foto elektronun
kinetik enerjisi sogurulan fotonun enerjisi ile baglanma enerjisinin arasindaki farka
esittir. Serbest hale gegen fotoelektron ortamda ilerlerken ikincil iyonizasyona,
uyarmaya ve frenleme 1sinimina sebep olur. Iyonlasmis atom iki olay ile enerjisini
serbest birakir. Bunlar karakteristik x-151n1 ve Auger elektronlar1 yaymimidir. Auger
elektronlar1 etkilesmenin oldugu yerde hemen sogurulur. Karakteristik x-1ginlar1 ise
gelen ilk fotonun yaptig1 gibi carpismalara sebep olarak ya ortamdan kacar ya da

sogurulur. Fotoelektrik olayin 6nemli 6zellikleri sunlardir:
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a) Gelen fotonun enerjisi arttik¢a bu olaym olma olasiligi azalir. Fotonun enerjisi
elektronun baglanma enerjisini biraz asarsa bu olaymm olma olasilig
maksimumdur. Enerjisi 0,5 MV ’a kadar olan fotonlar i¢in en yaygin goriilen

etkilesim budur.

b) Etkilestigi maddenin atom numaras1 biiylidiik¢e bu etkilesimin goriilme olasilig1
artar. Kursun icin fotoelektrik olay goriilme olasiligt 1 MV ’a kadar olan

fotonlarla vardir.

Karaxtensik x-isiniar

Auger
glektronlan

A v (Foton)

Fotoelektron

Sekil 2.8. Fotoelektrik olay
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2.2.2. Compton sac¢ilmasi

Diisiik atom numarali maddelerde, enerjileri 30 kV-20 MV arasinda olan fotonlar
icin Compton sagilmasi ¢ok oOnemli bir etkilesmedir. Gelen foton, etkilestigi
maddenin zayif bagli veya serbest elektronlariyla elastik carpisma yapmak suretiyle
etkilesir. Enerjisinin ve momentumunun bir kismini elektrona verir ve daha diisiik
enerjili yeni bir foton olarak baska bir dogrultuda yol alir. Béylece meydana gelen
elektrona Compton elektronu, olaya da Compton olayr denir. Compton elektronu
ikincil iyonizasyonlar meydana getirerek sogurulur. Enerjisi azalmis foton ise diger
Compton olaylari ile enerji kaybeder veya fotoelektrik olayla sogurulur.

Compton olaymin olma olasiligi, etkilestigi maddenin atomlarinin yoriinge
elektronlarinin sayis1 arttikca yiikselir. Radyasyonla tedavide yaygin olarak

kullanilan enerji aralig1 icin etkilesme olasilig1 en yiiksek olay Compton olayidir (1).

& Compton Elektronu

Serbest Elektron

Gelen Foton
LV, ?

S == - ——

4 v Sac¢ilan Foton

Sekil 2.9. Compton olay1
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2.2.3. Cift olusum olay1

Fotoelektrik ve Compton olayindan daha nadir goriilen bir foton etkilesmesidir.
Enerjisi 1,02 MV’den daha biiylik olan bir foton, cekirdegin elektrik alanina
girdiginde etkileserek bir elektron ile bir pozitron ¢ifti olusturur ve kaybolur. Cift
olusumunda meydana gelen elektron, serbest elektronlar gibi atomlarla etkilesir,
pozitron ise ortamdan bir serbest elektron yakalayarak 0,51 MV ’lik birbirine zit
yonde foton yayinlayarak (yok olma olay1) yok olur. Teorik olarak ¢ift olusum olma
olayinin olma olasiligt 1,02 MV ’dan diisiik enerjili fotonlar i¢in imkansizdir, fakat

pratikte 2 MV “den diisiik enerjili fotonlar i¢in bu olayin olma olasilig1 ¢ok diisiiktiir
().

Sekil 2.10. Cift olusum olay1
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2.3. Doz Dagilimlar: ve Sacilma Analizi

Lineer hizlandiricilarda foton demetleri, bir hedefe carptirilan elektronlar ile elde
edilir. Olusan frenleme x-1s1nlar1 spektrumu; elektron enerjisine, hedef malzemesine
ve hedef kalinligima baghdir. Ayrica demet diizlestirme filtresinin dizaynina,
kullanilan malzeme ve kalinhigmma da baghdir. Bu ve frenleme x-i1sinlar
spektrumunun sekli, foton enerjisinin; maksimum enerji, goriilmesi en olasi enerji ya
da ortalama enerji gibi elektron demetlerinde oldugu gibi tek bir parametreyle tatmin
edici bir sekilde karakterize edilmesini ¢ok gli¢lestirmektedir. Bu anlamda yiiksek
enerjili foton demetlerinin kalite tanimlamasi elektronlara gore daha karmasiktir.
Fotonlar i¢in isimizi kolaylastiran en Onemli parametre ise spektrumlarinin

derinlikle fark edilir bir sekilde degismemesidir (1).

Radyasyonla tedavi edilen hastalarda doz dagilimmi o6lgmemiz miimkiin
olmadigindan, doz dagilimlar1 dokuya esdeger fantomlardaki dlgtimlerden ¢ikarilir.
Bu temel bilgiler ger¢ek hastadaki doz dagilimlarini tahmin etmek icin bulunan doz
hesaplama sistemlerinin esasini teskil eder. Bu amagcla, uluslararasi protokoller ile

tanimli ¢esitli kavram ve biiyiikliikler vardir (6).

2.3.1. Maksimum (build-up) doz noktasi

Isinlanan dokuya enerji, radyasyon kaynagindan yayilan birincil demet ile taginir.
Ancak enerji birincil 1s1nlar tarafindan dokuda iiretilen ikincil elektronlar ile dokuda
tasiir. Doz dagilimi cogunlukla bu ikincil elektronlarin dokudaki erisme mesafesi ve
yoniine baghdir. Yiiksek enerjili foton demetlerinde sekonder elektronlarin erisme
mesafeleri daha uzundur. Ayrica dokuya gelen demet dogrultusundan daha kiiglik
acilarla saparlar. Bu sacilma enerjinin biiyiikliigiine bagl olarak compton etkisine
gore olur. Bu nedenle yiiksek enerjili fotonlar i¢in maksimum doz dokuda daha
derinlerde olusur. Maksimum doz ile yiizey arasindaki bdlgeye de maksimum doz

bolgesi denir.
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2.3.2. Derin doz dagilimlar:

Radyasyon demeti hastadan (veya bir fantomdan) gegerken dozu derinlikle degisir.
Bu degisim cesitli kosullara baglidir. Bunlar demet enerjisi, alan biiyiikligi,
kaynaktan uzaklik ve demet-kolimatdr sistemidir. Boylece hastadaki dozun

hesaplanmas1 bu parametrelerle ilgili 6zellikleri igerir.

Doz hesaplama sistemindeki temel adim, merkezi eksen boyunca derinlige bagl doz
degisimlerini hesaplamaktir. Bu amagla %DD (Yiizde Derin Doz-Percentage Depth
Dose), TAR (Doku Hava Orani-Tissue Air Ratio), TPR (Doku Fantom Orani-Tissue
Phantom Ratio ) TMR (Doku Maksimum Orani-Tissue Maximum Ratio), SAR
(Sacilma Hava Orani-Scatter Air Ratio) ve SMR (Sag¢ilma Maksimum Orani-Scatter
Maximum Ratio) gibi biiytikliikler tanimlanmigtir. Bu biiyiikliikler genellikle su
fantomlarinda kiiclik hacimli iyon odalar1 kullanilarak yapilan o&lgiimlerden
cikarilmaktadirlar. TLD, Diyot ve Film dozimetresi de Ol¢iim yontemi olarak

kullanilir (5).

Yiizde derin doz kavrami (%DD)

Doku (fantom) i¢inde, merkezi eksen tizerinde bir d derinligindeki sogurulan dozun,

yine merkezi eksen lizerinde d, referans derinligindeki sogurulan doza oranidir.

PDD=Dd / Dd,x 100 (do=d max ) alinir. [2.1]
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Sekil 2.11. %DD’un sematik agiklamasi

Bir¢ok parametre %DD’lar1 etkiler. Demet enerjisi, derinlik, alan biiytikliigii ve sekli

ve SSD (Kaynak Cilt Mesafesi-Source Skin Distance)’ye bagli olarak degisir.

TAR kavrami

Doku (fantom) icinde, belli bir d derinligindeki dozun, ayn1 noktada havada 6l¢iilen

doza oranidir.

TAR(d,rs)=Dd/ Dhava [2.2]
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Sekil 2.12. TAR’1n sematik gosterimi

TAR derinlige, alan genisligine ve demet enerjisine baghdir, ancak SSD’den

bagimsizdir.

TPR kavrami

TPR ozellikle yiiksek enerjili demetlerle hava dozu ol¢limleri gili¢ oldugu icin
TAR’1in yerine kullanilir. TPR, fantomda merkezi eksen {izerinde tanimlanir.
Fantomda herhangi bir d derinligindeki noktada olgiilen dozun, sabit bir referans
derinlikte (5-10 cm) tanimlanmis olan noktadaki doza olan oranidir.

TPR(d,I’d): Dd/ Dt() [23]

Burada t, referans derinligidir.
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TMR kavrami

TMR dokuda (fantomda), merkezi eksen iizerinde tamimlanmis herhangi bir d
derinligindeki noktada 6l¢iilen dozun, aymi kosullarda maksimum doz derinligi olan
dmax noktasinda olciilen doza oranidir.

TMR tanimi, TPR’nin d.‘a normalize edilmesi ile elde edilen 6zel bir durumudur.

Sekil 2.13. TPR ve TMR ‘nin sematik gdsterimi

SAR kavrami

Fantomda verilen bir d derinligindeki sacilan dozun, ayni noktada havadaki doza
oranidir. SAR’lar ortamda sagilan dozu hesaplamak amaci ile kullanilir. Fantomda
bir noktadaki sac¢ilmis doz, o noktadaki ( toplam doz-birincil doz )’a esit oldugundan
matematiksel olarak verilen alandaki TAR ve 0x0 alan arasindaki TAR farkina

esittir.
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SAR(d, rq) = TAR(, rg) - TAR(d,0) [2.5]

Burada TAR(d,0), sagilmis radyasyonun olmadigi demetin birincil bilesenini temsil

eder.

SMR kavrami

Ortamdaki sa¢ilmis dozun hesabini yapabilmek i¢in ortaya konmus bir biiytikliiktir.
Fantomda verilen bir noktadaki sagilmis dozun, d.x‘ta ayn1 noktadaki efektif birincil

doza oramidir. Effektif birincil doz [(bir derinlikteki doz) - (fantom sagilmasi)] dur.

2.3.3. izodoz dagilimlar

Radyasyon demetinin {i¢ boyutta meydana getirdigi derin doz dagilimini, merkezi
eksen derin doz dagilimi tek basmna karakterize edemez, bu yiizden izodoz
dagilimlarina gerek duyulur. Absorblanan dozun hacimsel veya diizlemsel
degisimlerini verebilmek icin dagilimlar, izodoz egrileri ile tamimlanir. izodoz
egrileri esit doz alan noktalarini birlestirilmesi ile elde edilir. Merkezi eksenden
yanlara uzakligin ve derinligin bir fonksiyonu olarak dozun degisimini gosterir.
Herhangi bir derinlik i¢in merkezi eksendeki doz, en yiiksek doza sahiptir ve alan

kenarlarina dogru azalmaktadir.

[zodoz dagilimlar1 genellikle tedavi cihazina, 151 kalitesine, alan boyutuna ve
SSD’ye bagli tanimlanir. Bunlarin diginda kullanilan alan sekillendirici bloklar,
demet diizenleyiciler, viicut konturundaki doku eksiklikleri ve 1sinlanan hacim

icerisindeki inhomojeniteler izodoz dagilimlarini etkileyen faktorlerdir.
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2.4. U¢ Boyutlu Tedavi Planlama Sistemleri

Dokuda sogurulan dozu bulmak icin c¢esitli hesaplama yontemleri vardir. Bu
yontemlerin hepsi de yukarida anlattigimiz biiyiikliikleri farkli sekillerde kullanarak
hasta i¢in, 1s1nlayacagimiz dokulardaki sogurulan dozlar1 hesaplamamizi saglar. Bu
hesaplamalar, hem birincil foton demetinden gelen, hem de doku igerisindeki ikincil
etkilesimlerden gelen katkiya dayandig: icin oldukca karmagiktir. TPS’ler ile hasta
icin uygun doz plan1 yapilirken sistemler kendi iglerindeki algoritmalar ile bu
karmasik hesab1 yaparlar. TPS’lerdeki doz hesaplama algoritmalar 6l¢iim tabanli ve
model tabanli yaklagimlar olarak siiflandirilirlar. Her iki yaklasimdaki algoritmanin
da hesap yapabilmesi icin kullanilacagi tedavi cihaz ile ilgili mekanik ve dozimetrik
temel parametrelerin oncelikle 6lciilmesi gereklidir. Bu ¢alismada her iki yaklasim
icin de Ornek algoritmalar ve bunlarin demet enerjisine ve tedavi edilen anatomik
yapiya bagli olarak degisimi incelenecektir. CMS Tedavi Planlama Sistemi igerisinde
Olclim tabanli yaklasima 6rnek olarak en ¢ok kullanilan Clarkson Algoritmasi ve
model tabanli yaklasima 6rnek olarakta Fast Fourier Transform (FFT) Convolution
algoritmasidir. Olgiim tabanli algoritmalar, doku yogunluklari agisindan homojen
olmayan anatomik yapilarda sacilan radyasyonun etkisini tam ve dogru olarak
hesaplayamazlar. Model tabanli algoritmalar, 6l¢iim tabanli olanlar ile mukayese
edildiklerinde homojen olmayan dokularin etkisi i¢in, sacilan radyasyon iizerinde
yogunluk oOlgekleme metodu ya da farkli yaklasgimlar kullanarak hesaplama

yapabilirler (8).

2.4.1. Doz hesaplama algoritmalar:

Clarkson algoritmasi; hasta icindeki doz dagilimini simiile etmek i¢in hasta verileri,
tedavi makinesi verileri ve set-up bilgilerini kullanir. Hasta bilgisi hastanin tedavi
edilmek istenen bolgesine ait bagil elektron yogunlugu bilgisini igermektedir. Bagil
elektron yogunluk degerleri, ilgili bolgenin CT verileri tedavi planlama bilgisayarina
girilmek sureti ile bulunabilecegi gibi, literatiirde de organlar i¢in tanimlanmis olan

bagil elektron yogunlugu degerleri kullanilabilir. Tedavi makinesine ait veriler, her
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bir enerji icin ayri1 ayri olmak iizere, kare alanlarin genis bir aralikta, farkl
derinliklerde merkezi eksende derin dozlarinin ve off-axis profillerinin elde
edilmesine ve bu verilerin TPS’ye girilmesine dayanir. Sisteme tanimlanan bu veriler
ile %DD, TAR, TPR ve TMR’ler belirlenir. Set-up bilgileri ise hastanin tedavi
masas1 lzerindeki yatis pozisyonuna gore demetin pozisyonunu ve eger

kullaniliyorsa demet diizenleyicilere ait bilgileri icermelidir (5).

3-B bir anatomik yap1 i¢in enine (transvers), boyuna (sagittal) ve yanlamasina
(coronal) diizlemler mevcuttur. Bu algoritma sadece enine diizlemdeki, merkezi
eksen kabul ettigi tek bir kesitte hastanin anatomisine ait verileri kullanir ve tiim
alan, merkezi kesitin ayni olan homojeniteye sahip kesitlerden olusuyormus gibi
kabul ederek hesabin1 yapar. Homojen bir yapi i¢in sagilma hesapladigini
varsaymaktadir. {lave olarak, hastanin dis konturu iizerindeki doku eksikliklerini de
hesaba katmaz. Hastadaki homojen olmayan yapilar (akciger ve kemik gibi), bolus,
demet diizenleyiciler olan wedge, kompansatér ve koruma bloklar1 i¢in merkezi

eksen tizerindeki birincil radyasyon bileseni i¢in degisimi hesaba katar.

merkezi
ehsen

Sekil 2.14. Clarkson algoritmasinin geometrik gosterimi
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Bu algoritmada doz, birincil ve sagilan dozlarin toplami seklinde, d derinliginde bir

diizlemdeki (x,y) noktasinda hesaplanir.

D(Xayad) = (D(XaY) [TAR(Oadeff) + SAR(Xaya deff)] [26]

Burada TAR, belli bir (x,y) noktasinda tanimlanan d.s derinliginde merkezi
eksendeki doku-hava oranidir. SAR, ise belli bir (x,y) noktasinda ve desr derinliginde
tanimlanan sacilmanin havaya oranidir. Clarkson algoritmasi, her bir 151n i¢in etkin
yol boyunca birincil ve sacilan dozlar1i hesaplayarak doku inhomojenitelerinin
etkisini hesaba katar. Dolayisiyla merkezi eksen disindaki sacilmalar {izerinde
diizeltme yapamadig1 icin, farkli elektron yogunluguna sahip anatomik yapilar1 ayni
alan icinde tedavi etmek istedigimizde  bizi ger¢ek sonuca gotlirmeyecegi

diistintilmektedir (9).

FFT Convolution algoritmasi, hasta icerisinde birincil ve sagilan radyasyonun
taginmasi, hastanin cilt konturu tizerindeki eksiklikler ve diizensizlikler, doz {izerine
homojen olmayan dokularin etkisi ve diizensiz bloklanmis alanlar ile MLC ile
sekillendirilmis tedavi alanlarinin hesabinda 6l¢iim tabanli algoritmalara benzemez.
Bu algoritma, olgiilen verilerin modifiye edilmesini saglamaktan daha ¢ok , hasta

icindeki dozu hesaplamakta temel fizik prensiplerini kullanirlar (5).
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Kaynak

Etkilesim
noktasi

Depolama
noktasi

Sekil 2.15. FFT Convolution algoritmasinin geometrik gosterimi

Convolution algoritmasi, Mackie T.R. tarafindan ortaya konmus ve ¢ok enerjili
spektrumlarda Papanikolau tarafindan gelistirilmistir (10). D(r) ile gosterilen r
noktasindaki sogurulan dozdur ve bir Convolution hiicre (kernel)’si ile birim kiitle
basina aktarilan toplam enerji (TERMA)’nin ifade edilmesidir. Bu hiicre birincil
foton etkilesiminin oldugu bolgede, birim hacim basina birakilan bagil enerjiyi

gosterir.

D(r)= | Jg dE. & r'. wp(r',E). d®(r',E)/dE. A(r- r',E) [2.7]

Burada pp; kiitle azaltma katsayisi, d®(r',E) / dE ; r' konumunda spektrumdaki

enerji akis1 ve A(r- 1',E); Convolution kernel’indeki enerji dagilimidir (5).

Papanikolau, dort boyutlu integrasyonu basitlestirmek i¢in uzaysal integrasyondan

enerji integrasyonunu ayirdi ve doz yaklasimini kullanarak,



27

D(r)= |, T(r"H(r- r")d* r' [2.8]

burada T(r') TERMA dagilimidir.

T(r")= Jg dE. wp(r',E). dd(r',E)/dE [2.9]

seklinde ifade edilir (5).

FFT Convolution algoritmasi, doz dagilimlar1 iizerine doku kayiplariin ve
heterojenitenin etkilerini hesaplar. FFT Convolution algoritmasinda, doz depolama

hiicreleri kartezyen koordinatlarda bulunurlar ve tiim uzay tlizerinde yerleri sabittir.

2.4.2. U¢ boyutlu konformal radyoterapi planlamasi

Konformal radyoterapi yeni bir tedavi metodu yaklasimi degildir. Koruma
bloklarinin yerlestirilmesi, alan boyutlarinin segilmesi, demetin yonlendirilmesi,
kama filtrelerin ve uygun 151n agirliklarinin kullanilmalart hedef hacme miimkiin
olan en yiiksek dozu wveritken saglikli dokunun istenmeyen radyasyondan
korunmasini saglar. Bu yaklasim prensipte radyoterapinin temelidir. Son 10-15 yil
stiresince teknolojideki ilerlemeler ii¢ boyutlu (3-B) konformal radyoterapinin

Onemini artirmaktadir (11).

3-B konformal radyoterapi, 3-B planlanan hedef hacme verilmesi miimkiin

olabilecek en yiiksek tedavi dozunu verebilmektir.

Bu teknolojik basarr;

1. BT (Bilgisayarli Tomografi), MRG (Manyetik Rezonans Goriintilleme) gibi
goriintiileme  sistemlerinin  kullanim1 ile hedef hacmin wuygun sekilde

tanimlanabilmesi,
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2. 3-B TPS’lerin klinikte kullanim ile, her hastanin tedavi edilecek hacmine uygun
alan sekli olusturabilmek ve giivenilir bir sekilde 3-B doz dagilimlarinin
hesaplanabilmesi,

3. Radyoterapi merkezlerinde modern tedavi cihazlarinin kullanilmasi ve
iyonlastirict  radyasyonun  sekillendirilmis demetler olarak giivenli ve
tekrarlanabilirliginin saglanarak verilebilmesi,

4. Bu cihazlarin yogun kalite glivenirligi programlarinin uygulanmasi ile

mumkindiir.

3-B tedavi planlamasinda planlama ve hastalarin tedaviye alinmasi asamalar1 asagida

belirtildigi gibidir;

1. 3-B’da hedef hacim ve risk altindaki organlarin lokalizasyonu
-Hastanin sabitlenmesi
-BT tarayici ve goriintiilemenin diger cesitleri
-Hedef ve diger organlarin ¢izilmesi
2. 3-B tedavi planlamasi
-BEV gorts agisi
-3-B doz hesaplamasi
-Doz-hacim histogramlari
-Ttimor kontrol olasiligl ve normal doku komplikasyon olasiliginin hesaplanmasi.
3. 3-B tedavi planinin verilmesi
-Tedavi pozisyonunun dogrulanmast i¢gin DRR (Digitally Reconstructed
Radiaograph - Dijital Olarak Olusturulmus Radyograf’)
-Tedavi parametrelerinin tedavi cihazina transferi
4. Plan belgeleri
-Demet parametreleri
-Izodoz dagilimlari

-Nicelige bagli doz ve hacim bilgisi
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Uc boyutluda hedef hacim ve risk altindaki organlarin lokalizasyonu

Hastanin sabitlenmesi

Hastay1 sabitlemek ve her tedavide pozisyonunun devamliligini saglamak i¢in her
hastaya 0Ozel olarak sabitleme yapilmalidir. (6rnegin; bas maskesi, viicut maskesi,

alpha cradle, vakumlu yataklar, vb).

BT tarayici ve goriintiilemenin diger cesitleri

Hasta BT odasinda tedavi masasmin istiine uyumlu, diizlestirilmis BT masasina
kendisi i¢in yapilmis olan sabitleme sistemi ile yatirilir. BT odasindaki lazerler
kullanilarak hasta ayarlamasi (set-up) yapilir. BT si alinacak bolge icin hazirlanmis
olan protokole gore BT kesitleri alinir. Spiral BT iinitelerinin hizli ve dogru BT
bilgisi i¢in 6nemli oldugu kabul edilir. Tedavi planlamasi i¢in BT bilgileri tedavi

planlamasina mevcut olan yontemlerden biri ile aktarilir (Dicom, Mod, scanner).

MRG, BT’den daha iyi yumusak doku ve normal doku goriintiisii verir. Tedavi
planlamasinda BT nin tercih edilmesinin nedeni, BT goriintlisiiniin x-1s1nlar1 ile
olusturulmasi, her bilgi setindeki hacim elemaninin (voxel) bir CT sayisina karsilik
gelmesidir. CT sayisi bagil azaltma katsayisidir. CT sayilart hava i¢in -1000 den,
kemik i¢in +1000 * e kadar ve su esdegeri 0 olacak sekilde bir araliktadir. CT sayilari
HU (Hounsfield Units-Hounsfield Birimi) seklinde adlandirilan bir bigimde

normalize edilirler (1).

K doku = Hsu
H=— x 1000 [2.10]

MUsu

Burada p, lineer azaltma katsayisidir. Boylece H, suyun azaltma katsayisinin

% 0,1°1ik bir degisimini gostermektedir.



30

Hedef ve diger organlarin ¢izilmesi

Basaril1 bir konformal tedaviyi gerceklestirmenin en énemli ve en zor adimi hedef

hacim ve risk altindaki organlarin yiizeylerinin ¢izilmesidir.

ICRU 62 raporunda, hedef ve diger organlarin simiilasyon, planlama ve tedavide

kullanilan kliniksel hacim tanimlamalar1 verilmistir (Sekil 2.16).

L Gortunen Tumor Hacmi

[ Klinik Hedef Hacim
| Planlanan Hedef Hacim

— Tedavi Hacmi

Isinlanan Hacim

. v

Sekil 2.16. Hedef ve diger organlarin simiilasyon, planlama ve tedavide kullanilan
kliniksel hacim tanimlamalari

GTV (Goriinen tiimdr hacmi), malign (habis, kotli huylu) biiylimenin tamaminin elle
muayenede teshis edilebilen, gozle veya goriintiileme yontemleri ile goriilebilen

tiimor biliytkligidiir.

SD (Subclinical Disease, mikroskobik hastalik), goriintiileme yontemleri ile

goriintiilenemeyen mikroskobik timor uzanimidir.

CTV (Klinik hedef hacim), goriintiileme yontemleri ile belirlenen tiimor ve

mikroskobik tiimdr uzanimi i¢in riskli bolgeleri i¢ine alan hacim olarak belirlenir.
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CTV=GTV +SD

IM ( Internal margin, i¢ emniyet pay1), organ hareketliligine kars1 verilen emniyet

payl

PTV (Planlanan hedef hacim), klinik hedef hacme ilave bir emniyet pay1 birakilarak
tanimlanir. CTV’ye emniyet payr birakilarak PTV’nin tanimlanmasinin nedeni ise,
tedavideki ayar (set-up) hatalarindan ve organ hareketliligine bagli belirsizliklerden

dolay1 CTV’nin tedavi siiresince tedavi alani igerisinde kalmasini saglamaktir.

TV (Tedavi hacmi), bir izodoz yiizeyi tarafindan tamamen sarilmis hacimdir ki, lokal

kiir temini i¢in 6nemlidir.

IV (Isinlanan hacim), normal doku tolerans1 géz Oniine alinarak 1sinlanan hacimdir

ki, tedavi hacminden daha biiytiktiir.

Tedavi alami igerisine giren risk altindaki organlar, tedavi alan1 boyunca her BT

kesitinde girilmelidir.

Riskli organlar, hedef hacim i¢inde yer alan, radyasyona son derece duyarli olan ve
tedavi planlamasimi etkileyen bobrek, karaciger, medulla spinalis, g6z lensi vb.

organlardir.

Konturlama islemi tedavi planlama sisteminin yazilimina gore ya elle ya da otomatik
olarak gerceklestirilir. Genellikle tiimor hacminin elle girilmesi tercih edilirken,
viicut konturu, akcigerler ve kemik yapilart otomatik olarak konturlanir. Otomatik
konturlama yapilan yapilar her BT kesitinde kontrol edilmeli ve gerektiginde

diizeltme yapilmalidir.
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Yeni teknolojide, gelistirilmis bilgisayar algoritmalarinin da otomatik ve yari
otomatik konturlama modlar1 mevcut olup bu sayede konturlama igin kaybedilen

zaman ortadan kaldirilmis olmaktadir.

PTV’nin sekli GTV ve CTV’nin boyut ve sekline baghidir. PTV’yi olustururken
birakilan emniyet paylari, pozisyon belirsizliklerinin asimetrik yapist goz Oniine
almarak tanimlanmalidir. Yani CTV etrafindaki PTV emniyet paylar1 diizgiin

olmayabilir.

PTV ve normal doku yapilarinin tedavi planlamasi i¢in tel cerceve veya kati yapilar

gibi bilgisayar ekraninda goriilmelidir. Yapilar arasinda farkli renkler kullanilmalidir.

BT cekilirken hasta cildine veya maske iizerine yerlestirilen radyoopak isaretleyiciler
planlamada koordinatlarin belirlenmesi i¢in gereklidir. BT, 3-B konformal
radyoterapi i¢in veri gOriintiisiiniin temel kaynagidir. Bununla beraber, MRG,
SPECT, PET’ten elde edilen bilgiler de BT bilgilerini tamamlayan bilgiler olarak

O6nem kazanmaya baslamistir.

U¢ boyutlu tedavi planlamas:

Konformal radyoterapide tedavi planlamasi 6nemlidir ve bu 3-B doz hesaplamasinin

yaninda, bunun dogrulanmasini da i¢ermelidir.

3-B tedavi planlamasi i¢in en 6nemli araglardan birisi tedavi planlama sistemindeki
BEV (Beam’s Eye View, Kusbakisi Goriiniim)’dir. Bu, hastanin anatomisinin
radyasyon kaynaginin bulundugu noktadan bakiyormus gibi gorliinmesini saglar.
Boylece BEV, demetin nokta kaynaktan ¢iktiktan sonra agilmasini goz oniine alarak,
hedef hacim ve risk altindaki organlara bloklarin ve kolimatdrlerin dogru

yerlestirilmesini saglar.



33

Tedavi planlama sisteminde konturu ¢izilen yapilar, BEV perspektifinden

goriilebilmelidir.

Tedavi alanlar1 yerlestirilirken planlama sisteminin ekraninda gantri, masa, kolimator
acilar, kolimator ¢ene pozisyonlar1 gibi parametreler izlenebilmelidir. Tedavi
planlama sisteminin ekraninda planin transvers, koronal, sagital goriintiileri ve 3-B
gorlntiisii gortilmelidir.

Enerji, kama filtre, 151n agirliklart secilerek plan yapilmali. Bundan sonra planin 3-B
doz dagilimi hesaplattirllmahidir. 3-B doz dagilimi1 degerlendirilmeli ve istenen
izodoz dagiliminin PTV’yi tam i¢ine alip almadig: kontrol edilmelidir. Daha sonra
transvers ve oblik planlarda da doz dagilimi1 kontrol edilmelidir. Eger izodoz dagilimi
PTV’yi tam olarak sariyorsa fraksiyon sayisi, verilmesi gerekli tedavi dozu ve izodoz

egrisi secilmelidir.

U¢ boyutlu tedavi plaminin verilmesi

Plan tamamlanip, degerlendirilip kabul edildikten sonra BT goriintiilerinden DRR
(Digitally Reconstructed Radiaograph) olusturulur. DRR, 3BKRT (3 Boyutlu
Konformal Radyoterapi)’nin uygulanabilmesi i¢in gerekli ve faydalidir. DRR, 3B
tedavi planinin set-up’inda bir referans goriintii gorevi goriir. Burada DRR ’nin gorevi
bir simiilasyon filminin benzeridir. DRR goriintiileri lazer kameralar kullanilarak
film tizerine ¢ikt1 alinip, hasta dosyasinda saklanabilir ve tedavi planinda kullanilan
alanlar, DRR’dan kontrol edilebilir. Eger yiiksek c¢oziiniirliikli DRR elde
edilemiyorsa dogrulama simiilasyonlar1 faydali olacaktir. Bunun icin hasta
simiilasyona alinir. Hasta simiilasyona alinmadan 6nce tedavi planlama sisteminde
kabul edilen plan bir ag araciligi ile simiilatore aktarilir. Konformal radyoterapi
uygulanan merkezlerde, tiim sistemlerin birbirine ag sistemi ile bagli olmasi
tedavideki basariyt arttirir ve hatalart minimuma indirir. Simiilatére aktarilan plana

gore hasta simiile edilir ve simiilasyon filmleri alinir.
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IIk tedaviden &nce hastanin tedavi {initesinde 3 boyutlu plan ile tanimlanan
parametrelere gore set-up’t yapilir. Port filmler ¢ekilir ve elde edilen port filmler
DRR veya simiilator filmleri ile karsilastirilir. Bunun yapilmasindaki amag, hastaya
dogru pozisyon verilip verilmediginin kontroliidiir. Port film ¢ekimi haftada en az bir

kere yapilmalidir.

Doz-hacim histogramlari (DVH)

DVH’lar planin degerlendirilmesinde o6nemli rol oynar. Tedavi planlama
sistemlerinde yapilan planlarin, differansiyel ve kiimiilatif doz-hacim histogramlari
elde edilir. Bu histogramlarda; bir plan icin GTV, PTV, risk altindaki organlarin

aldiklar1 doz degerlendirilebilir ve buna gore en uygun plan segilir.
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3. MATERYAL VE METOD

3.1. Materyal

3.1.1. Tedavi cihazi

Elekta marka, Precise MLC 80 model lineer hizlandirici cihazin 6 MV ve 18 MV

enerjili x-1511 demetleri kullanilmistir.

Eskisehir Osmangazi Universitesi Tip Fakiiltesi Radyasyon Onkolojisi Anabilim
Dali’nda bulunan lineer hizlandirici, esmerkezli tedavi yapabilen 6 ve 18 MV enerjili
x-1511 ve 6, 8, 10, 12, 15 ve 18 MeV enerjili alt1 ayr1 elektron demeti iiretebilen bir
sistemdir. Hizlandiric1 yapist Sekil 2.1°de gosterilmistir. izomerkezde 1 cm genislige

sahip 40 cift yapraktan olusan multilif kolimator sistemine sahiptir.

Resim 3.1. Elekta, Precise 80 MLC model lineer hizlandirici cihazinin goériiniimii
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3.1.2. Fantom

Randofantom

Bu calismada, tam bir insan modeli olan erkek tip bir randofantom kullanilmistir.
Randofantomda bag, boyun, thorax, abdominal bdlge ve pelvis bolgesi mevcuttur.
Bas bolgesinden itibaren 2,5 cm lik enine kesitler halinde toplam 35 kesitten
olugsmustur. Bu kesitlerin ¢alismalar esnasinda rahat taginmasi ve kaymalara karsi
sikistirilabilmesi agisindan bir platform iizerinde tutulmaktadir. Normal bir insanda
oldugu gibi tim i¢ organlari ve kemik yapilarina sahiptir ve bagil elektron

yogunluklari agisindan literatiir ile uyumludur.

Resim 3.2. Randofantom
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RW3 Kati1 fantom

Kat: fantomlar fiziksel yogunluklari bakimindan su esdegeri (1 gr/cm’) olup,
homojen bir yapiya sahiptirler. Bu ¢alismada dozimetrik olarak film kullandigimiz
icin oncelikle filmlerin referans kosullarda kararma-doz grafikleri ¢izildi. Referans
olarak kabul ettigimiz bu durum i¢in filmler her iki enerjide de kati fantomlarin
arasimma 15in aksina paralel olacak sekilde yerlestirildi ve 10 cm x 10 cm alanda

10 cm derinlikte izomerkezde 200 cGy doz okuyacagimiz sekilde her iki x-151m1

enerjisi i¢inde 1sinlandi.

Resim 3.3. Kat1 fantomlar ile referans kosullarin olusturulmasi

3.1.3. Dozimetre

Tedavi planlama sisteminde hesaplatilan verilerin ger¢ek dozlarla uyumunun
kargilastirilmast i¢in Kodak EDR-2 marka ready-pack filmler kullanilmistir. Bu
filmler daha sonra PTW-SensiX model sensitometre ve PTW-DensiX model

dansitometre kullanilarak degerlendirilmistir.
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Resim 3.4. Film dozimetre sistemi

3.1.4. Bilgisayarh tomografi (BT)

Randofantomun radyoloji boliimiinde bulunan, HU kalibrasyonu agisindan kontrolii
yapilan Toshiba marka BT cihazi ile 5 mm araliklarla enine kesitlerdeki goriintiileri
alimmistir. Bu goriintliler online olarak boliimiimiizdeki tedavi planlama sistemine

transfer edilmistir.
3.1.5. Tedavi planlama sistemi (TPS)
BT’den gelen goriintiiler CMS marka XiO model 3-B bilgisayarli tedavi planlama

sistemine aktarilarak burada uygun sekilde konturlama yapilmis ve tedavisi

planlanmistir.
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3.2. Metod

3.2.1. Randofantomun konturlanmasi

BT’ den gelen enine kesitlerin her biri, dnce dig goriiniimiinii {i¢ boyutlu olarak
olusturacak sekilde konturlandi. Daha sonra, bu kesitlerin igerisindeki yapilar bas
bolgesinde; kafatas1 (kranium) kemigi, sinuslar, orbita, optik sinir, lens, boyunda;
servikal vertebra kemikleri ve bunlarin i¢inden gecen medulla spinalis, trakea, gogiis
kisminda; thorakal vertebralar ve akcigerler, abdomino-pelvik bdlgede ise lomber

vertebralar, sakrum ve pelvis kemikleri konturlanmaistir.

Sekil 3.1. TPS’de randofantomun konturlanmis hali

3.2.2. Tedavi sahalarinin belirlenmesi

Bu ¢alismada farkli inhomojeniteye sahip alanlar i¢in doz hesaplama algoritmalarinin

dogruluklarini karsilastirdigimiz igin;
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Akciger 1sinlamasi

Randofantomun sag akcigerini ve mediasten bdlgesini igine alacak sekilde
15 cm x 15 cm’lik bir 151n sahast 6n ve arkadan iki alan agilarak izosentrik olarak
isinlanmigtir. Merkezi eksen randofantom iizerinde 14 No’lu kesit (TPS’ye gore
-108.75 numarali enine kesit)’tir. Alanlarin merkezinden uzaklastikca doz
dagiliminin nasil degistigini gézlemlemek icin iistte, 13 No’lu kesit (TPS, -106,25)
ve altta 15 No’lu kesit (TPS, -111,25) te ¢alismaya dahil edilmistir. Bu islem enerji
bagimliligi agisindan da degerlendirilmek istendigi i¢in 6 MV ve 18 MV

enerjisindeki her iki x-151n1 i¢in de ayr1 ayr1 yapilmistir.

Sekil 3.2. Akciger 1sinlamasinin merkezi eksende gosterimi



Patient ID: 2006

Name: RANDOFANTOM
Studyset ID: 1(image)
Description: RANDOFANTOM

Rescaled CTs: no Air: -1000 Water: 0

Plan ID:

Plan description: AKCIGER ISIN/CONV./6MV

Treatment Date: Dec 23 2005

Beam weighting mode: Absolute dose/MU

Gantry/Coll
Couct (deg)
er/Beam entry

m
(cGy) /No. fractions
Z (cm)

oth; skin (cm)
ective; skin (cm)

At depth

At effective
PSCF(0) /PSCF (ec)
Dose Output

SCD/SWD (cm)

Ref. Depth or Dmax(cm)
Tray Factor (composite)
Min oxr MU (copen/wdg)
Integer MU (open/wdg)

Beam Number
1

Beam Number
2

o

Elektalé6x

Asym

SAD/100.0

8g.8/88.8
Isocenter
7.5/7.5

7.5/7.5

15.00

0/-0

0

Iso
-6.64/-108.75/-0.91

Convolution
100.0/1
-6.64/-108.7/-0.91

Arb.point

11.2

6.6

TPRxPSCF/PSCF (0}

1.171

1.397

0.861/1.036

0.852 (cGy/MU)

100.0/100.0

10.0

1.000

101.05 (MU)

101

ARKA
Elektal6x
Dsym
SAD/100.0
89.7/89.8
Isocenter
7.5/7.5
7.5/7.5
15.00
180/-0

0

Iso
-6.64/-108.75/-0.91
Convolution
100.0/1
-6.64/-108.7/-0.91
Arb.point
10.2
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TPRxPSCF/PSCF (0)
1.214
1.416
0.861/1.036
0.852 (cGy /MU)
100.0/100.0
10.0
1.000
99.69 (MU)
100

(a)

Patient ID: 2006

Name: RANDOFANTOM
Studyset ID: 1(image)
Description: RANDOFANTOM

Rescaled CTs: no Air: -1000 Water: 0

Plan ID:

Plan description: AKCIGER ISIN/CONV./18MV

Treatment Date: Dec 23 2005

Beam weighting mode: Absolute dose/MU

Description
Machine ID
Collimator
Setup/Dist (cm)

SsSp/wWt fan SSD (cm)
Field defined at

width (cm, L/R if asym)

Length (cm, U/L if asym)

Coll. Eg. Square (cm)
Gantry/Coll angle (deg)
Couch (deg)
Isocenter/Beam entry

X, Y, Z(cm)

Calc algorithm
wWeight (cGy)/No. fractions
X, ¥, Z {(cm)
Defined at
Depth; skin (cm)
Effective; skin (cm)
TAR/TPR/PDD
At depth
At effective
PSCF (0} /PSCF (ec)
Dose Qutput

SCD/SWD (cm)

Ref. Depth or Dmax(cm)
Tray Factor (composite)
Min or MU (open/wdg)
Integer MU (open/wdg)

Beam Number

Beam Number

2
OonN ARKA
Elektals8x Elektal8x
Asym Asym
SAD/100.0 SAD/100.0
88.8/88.8 89.7/89.8
Isocenter Isocenter
7.5/7.5 T7.5/7.5
7.5/7.5 T.5/7.5
15.00 15.00
0/-0 180/-0
0 0
Iso Iso

-6.64/-108.75/-0.91
Convolution

99.7/1
-6.64/-108.7/-0.91
Arb.point
11.2
6.6
TPRxPSCF/PSCF (0)
1.187
1.352
0.829/1.017
0.982 (cGy/MU)
100.0/100.0
10.0
1.000
92.00 (MU)
92

-6.64/-108.75/-0.91
Convolution

99.6/1
-6.64/-108.7/-0.91
Arb.point
10.2
6.0
TPRxPSCF/PSCE(Q)
1.211
1.366
0.829/1.017
0.982 (cGy/MU)
100.0/100.0
10.0
1.000
91.00 (MU)
91

(b)

Sekil 3.3. Akciger 1s1nlamasi tedavi ozetleri (a) 6 MV (b) 18 MV

41



42

Her iki enerji i¢cin de ayr1 ayri; belirlenen BT kesitlerinde (-108,75, -106,25,
-111,25), her iki algoritma (Clarkson ve Convolution) i¢in doz dagilimlar
hesaplatilmis ve izomerkez (0. cm), 6. cm ve -3. cm de doz profilleri
mesafe (cm)-doz (cGy) olacak sekilde cizdirilmistir. Bu algoritmalarin hangisinin
gercekteki dozu daha dogru olarak hesapladigini kontrol etmek igin de
randofantomda ayn1 konuma kars1 gelecek sekilde enine kesitlerin arasina filmler,
diizgiin bir sekilde yerlestirilmis ve koordinatlar1 tespit edilmistir. TPS’de bir
algoritma referans kabul edilerek (Convolution Algoritmasi), bu siirelerde ve
planlanan alanlardan filmler ismlanmistir. Isinlanan filmler referans grafikler
araciligi ile kararmadan doza doniistiiriilmiis her iki algoritma i¢in de, hesaplanan ve

Olctilen degerler agisindan karsilagtirilmistir.

Resim 3.5. Akciger alanina yerlestirilmis filmler
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Kranium 1sinlamasi

Randofantomun kafa bolgesi 10 cm x 10 cm alan boyutlarinda sag yan (270%) ve sol
yan (90°) gantri acilari ile izosentrik olarak 1sinlanmustir. Bu tedavi sahasi i¢in
merkezi kesit 3 no’lu kesit (TPS’ye gore -108,75)’tir. Burada da bir iist 2 no’lu
(-78,75) kesit ve bir alt kesit 4 no’lu (-83,75 ) kesit ¢alismaya dahil edilmistir.
Kranium 1sinlamasinin secilme nedeni kranium kemiginin suya gore bagil elektron
yogunlugunun 1,5 civarinda olmasidir. Bu durum, elektron yogunluklarinin
farkliligim1  belirginlestirip, homojen olmayan yapilarin farkinin belirlenmesinde

ayirict olacagin diisiindiirmektedir.

Sekil 3.4. Kranium 1sinlamasinin merkezi eksende gdsterimi

Bu tedavi plami her iki x-151n1 enerjisinde de enerjiye bagimliligi ortaya koymak

agisindan tekrarlanmistir.



Patient ID: 2006

Name: RANDOFANTOM
Studyset 1D: 1(image)
Description: RANDOFANTOM

Rescaled CTs: no Air: -1000 Water: O

Plan ID:

Plan description: KRANIUM/CONV./6MV

Treatment Date: Dec 23 2005

Beam weighting mode: Absolute dose/MU

Description
Machine ID
Collimator
Setup/Dist (cm)

SsSD/wWt fan SSD  (cm)
Field defined at

Width (cm, L/R if aswvm)

Length (cm, U/L if asym)

Coll. Eg. Scuare (cm)
Gantry/Coll angle (deg)
Couch (deg)
Isocenter/Beam entry

X, ¥, Z({cm)

Calc algorithm
Weight (cGy) /No. fractions
x, Y, Z (cm)
Defined at
Depth; skin (cm)
Effective; skin {(cm)
TAR/TPR/PDD
At depth
At effective
PSCF (0) /PSCF (ec)
Dose Output

SCD/SWD (cm)

Ref. Depth or Dmax(cm)
Tray Factor (composite)
Min or MU (open/wdg)
Integer MU |(open/wdg)

Beam Number
1

Beam Number
2

SAG

Elektal6x

A SYTH

SAD/100.0
92.5/92.6
Isocenter
5.0/5.0

5.0/5.0

10.00

270/-0

e}

Iso
0.70/-81.25/-2.10

Convolution
100.0/71
-0.70/-81.25/-2.10

Arb.point

7.4

8.2

TPRxPSCF/PSCF (0}
1.276

1.221
0.861/1.000
0.806 (cGy/MU)
100.0/7100.0
10.0

1.000

117.99 (MU}

118

SOL:

Elektalbx

Asym

SAD/100 .0

92.1/92.1
Isocenter
5.0/5.0

5.0/5.0

10.00

90/-0

0

Iso
-0.70/-81.25/-2.10

Convolution
100.0/0
-0.70/-81.25/-2.10

Arb.point

7.9

8.3

TPRxPSCF/PSCF (0)
1.253

1.216
0.861/1.000
0.806 (cGy/MU)
100.0/100.0

10.0

1.000

118.49 (MU)

118

(a)

Patient ID: 2006

Name: RANDOFANTOM
Studyset ID: 1(image)
Description: RANDOFANTOM

Rescaled CTs: no Air: -1000 Water: 0O

Plan 1D:

Plan description: KRANIUM/CONVOL.ALG/18MYV

Treatment Date: Dec 23 2005

Beam weighting mode: Absolute dose/MU

Description
Machine ID
Collimator
Setup/Dist (cm)

SSD/Wt fan SSD (cm)
Field defined at

Width (cm, L/R if aswvm)

Length (cm, U/L if asym)

Coll. Eg. Sguare (cm)
Gantry/Ceoll angle (deg)
Couch (deg)
Isocenter/Beam entry

X, ¥, Zicm)

Calc algorithm
Weight (cGy) /No. fractions
X, ¥, Z (cm)
Defined at
Depth; skin {(cm)
Effective; skin (cm)
TAR/TPR/ PDD
At depth
At effective
PSCF (0} /PSCF (ec)
Dose Output

SCD/SWD (cm)

Ref. Depth or Dmax (cm)
Tray Factor (composite)}
Min or MU (open/wds)
Integer MU(open/wdg)

Becam Number

Beam Number

SAG
Elektal8x
Asym
SAD/100.0
92.5/92.6
Isocenter

Iso
~-0.70/-81.25/-2.10

Convolution
100.0/1

-0.70/-81.25/-2.10

Arb.point

7.4

8.2

TPRxPSCF/PSCF(0)
1.281

1.247

0.829/1.000

0.952 (cGy/MU)
100.0/,100.0

10.0

1.000

101.63 (M)

102

SOL
Elektal8x
Asym
SAD/100.0
92.1/92.1
Isocenter
5.0/5.0
5.0/5.0
10.00
20/-0

o

Iso
-0.70/-81.25/-2.10

Convolution
100.0/1
-0.70/-81.25/-2.10

Arb . point

7.9

8.3

TPRxPSCF/PSCF (0)
1.268

1.242

0.829/71.000

0.952 (cGy /MU)
100.0/100.0

10.0

1.000

102.00 (MU)

102

(b)

Sekil 3.5. Kranium 1s1nlamasi tedavi 6zetleri (a) 6 MV (b) 18 MV

44
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Her iki enerji i¢in de ayr1 ayri; belirlenen BT kesitlerinde (-78,75; -81,25; -83,75),
her iki algoritma (Clarkson ve Convolution) i¢cin doz dagilimlar1 hesaplatilmis ve
izomerkez (0. cm), 3. cm ve -3. cm de doz profilleri mesafe(cm)-doz (cGy) olacak
sekilde c¢izdirilmistir. Bu algoritmalarin hangisinin gercekteki dozu daha dogru
olarak hesapladigini kontrol etmek i¢in de randofantomda ayn1 konuma kars1 gelecek
sekilde enine kesitlerin arasina filmler, diizgiin bir sekilde yerlestirilmis ve
koordinatlar1 tespit edilmistir. TPS’de bir algoritma referans kabul edilerek
(Convolution Algoritmas1), bu siirelerde ve planlanan alanlardan filmler

1sinlanmustir.

Resim 3.6. Kranium alanina yerlestirilmis filmler
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4. ARASTIRMA BULGULARI

4.1. Film Dozimetresi icin Referans Kosullarin Olusturulmasi

Film dozimetresi icin, Oncelikle filmlerin kararma-doz grafiklerinin bulunmasi
gerekir. Bunun i¢in yeni temizlenmis ve soliisyonlar1 degistirilmis banyo
makinesinde uygun kosullarda filmler banyo edildi. Referans kosullarda 1sinlanmig
olan filmlerin (6 MV-18 MV) kararma degerleri, 0,5 cm araliklarla dansitometre ile
okunarak bulundu. Referans olarak kabul ettigimiz kosullar TPS’de olusturuldu ve
10cm x 10cm alanda 10 cm derinlikte izomerkezde 200 cGy doz okuyacagimiz
sekilde yaptigimiz planlama iizerinde kararmasina baktigimiz noktalara kars1 gelen
konumlarda doz okundu. Bu sekilde, her iki enerji i¢inde bir kararma-doz grafigi
elde edildi. Her iki algoritma i¢in de, ayr1 ayr1 hesaplatilan bu doz karsiliklarinin
+ %] i¢inde ayn1 oldugunu gordiik. Kati1 fantomlarin bagil elektron yogunlugu “1”
oldugu i¢in homojen alanlarda algoritmalarin uyum i¢inde oldugu goriildii. Referans
amacli ¢ekilen filmlere 6 MV-248 MU (Clarkson’a gore:248,16 MU, Convolution’a
gore 248,86 MU), 18 MV-211 MU (Clarkson’a gore:210,10 MU, Convolution’a
gore:210,6 MU) 1s1n verilmistir.



Cizelge 4.1. Referans grafiklerin Kararma-Doz (cGy) degerleri

6 MV 18 MV
Kararma Doz(cGy) Kararma Doz(cGy)

0,87 156,1 0,97 165

0,89 160,4 1 168,5
0,92 164,9 1,03 172,1
0,95 169,4 1,05 175,8
0,99 174,1 1,08 179,6
1,02 179 1,1 183.,4
1,05 184 1,13 187,4
1,09 189,2 1,16 191,5
1,14 194,5 1,2 195,7
1,17 200 1,23 200

1,21 205,5 1,26 204,3
1,24 211,1 1,31 208,7
1,27 216,8 1,33 213,1
1,32 222,6 1,36 217,6
1,35 2284 1,39 222,1
1,39 2344 1,41 226,7
1,41 240,5 1,45 231,6
1,46 246,5 1,47 237,1
1,5 2528 1,51 2425
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350

300

250

200

150

Doz (cGy)

100

50

0,8

6 MV Referans Grafigi

1,0 1,1 1,2 1,4 15
Kararma

—e— Kararma —#— Doz

Sekil 4.1. 6 MV Doz - Kararma grafigi

300

250

200

150

Doz (cGy)

100

50

18 MV Referans Grafigi

1,2 1,3
Kararma

‘ —&—Kararma —#— Doz

Sekil 4.2. 18 MV Doz - Kararma grafigi
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4.2. TPS’deki Algoritmalarin Hesapladigr Dozlar ile Film Dozlarinin

Karsilastirilmas:

4.2.1. Akciger 1s1nlamasi

6 MV enerjisi ile vapilan calisma

TPS -108,75 no’lu kesit

Sekil 4.3. 6 MV, (-108,75) no’lu kesit i¢in Convolution
algoritmasi’na gore hesaplatilan doz dagilimi

Izodoz
Degerleri
(%)

102
100

94
920
80

30

Sekil 4.4. 6 MV, (-108,75) no’lu kesit i¢in Clarkson algoritmasi’na gore

hesaplatilan doz dagilimi




0. cm (lzomerkez)

250

200 A

150 A

100 -

Doz (cGy)

50

|_Ba

-8 -6 -4 -2 0 2 4 6
Mesafe (cm)
‘—o—film —@— convolution clarkson ‘

50

Sekil 4.5. 6 MV i¢in (-108,75) no’lu kesit, izomerkez (0. cm) diizlemindeki,

algoritmalar ve film dozimetre sonuglarinin karsilagtirilmalari

Cizelge 4.2. 6 MV i¢in (-108,75) kesit, izomerkez (0. cm) diizlemindeki, algoritmalar
ve film dozimetre sonuglarinin niimerik degerleri

Doz (cGy) Mesafe (cm)

Film Convolution Clarkson

31,3 33 39,4 -8
177,4 151,5 154,3 -7
189,6 169,8 171,9 -6
194,6 179,5 180,3 -5
196,4 191,4 189,6 -4
198,2 195,3 190,1 -3
198,2 199,8 194 -2
200 201,2 194 -1
200 200,8 192,6 0
200 203,4 195,3 1
198,2 203,6 195,9 2
196,4 200,2 192,7 3
192,8 185,1 183 4
187,8 169,7 170,2 5
182,6 164,4 167,4 6
175,6 145,9 147,6 7
76,5 33 39,6 8
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150 -

100 -

Doz (cGy)

50

Mesafe (cm)

‘—o—film —— convolution clarkson ‘

Sekil 4.6. 6 MV i¢in (-108,75) no’lu kesit (6. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuglarinin karsilastirilmalari

Cizelge 4.3. 6 MV ig¢in (-108,75) kesit, (6. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuglarinin niimerik degerleri

Doz (cGy) Mesafe (cm)
Film Convolution Clarkson
31,3 38,9 41,3 -8
140,9 127,1 132,4 -7
192 177,5 179,3 -6
205 186,8 187,6 -5
210 194,1 193,3 -4
212 196,2 194,2 -3
212 200 197,3 -2
208,7 201,4 197,3 -1
205,2 201,2 196 0
207 203,6 199 1
205,2 2039 199,2 2
207 201,7 197,2 3
201,8 188,8 188,7 4
193 174,6 176,1 5
191,2 169,5 173,4 6
116,5 118,7 126,1 7
60,9 41,3 45,2 8




-3. cm

250

200 -
150 -
100 -

Doz (cGy)

50

-8 -6 -4 -2 0 2 4 6
Mesafe (cm)
‘—o—film —&— convolution clarkson ‘
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Sekil 4.7. 6 MV ig¢in (-108,75) no’lu kesit (-3. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve
film dozimetre sonuglarinin karsilastirilmalari

Cizelge 4.4. 6 MV i¢in (-108,75) kesit, (-3. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuglarinin niimerik degerleri

Doz (cGy) Mesafe (cm)

Film Convolution Clarkson

33 34 39,6 -8
160 146,3 149,2 -7
180,8 172,1 174,2 -6
187.,8 181,9 182,5 -5
196,5 191,4 190,4 -4
193,1 195 191,2 -3
193,1 199,2 195 -2
191,3 200,5 195 -1
189,6 200,4 193,5 0
191,3 202,8 196,4 1
193,1 202,9 196,7 2
187,8 199,7 194,1 3
182,6 186,3 185,8 4
180,8 171,9 172,2 5
175 166,7 170,3 6
161,7 136,7 141,8 7
29,6 34,6 40 8




53

TPS -106,25 no’lu kesit

Izodoz
Degerleri
(%)

102
100

Sekil 4.8. 6 MV, (-106,25) no’lu kesit i¢in Convolution

algoritmasina gore hesaplatilan doz dagilimi 94

90
80

30

Sekil 4.9. 6 MV, (-106,25) no’lu kesit i¢in Clarkson algoritmasina gore hesaplatilan
doz dagilimi



Doz (cGy)

0 2
Mesafe(cm)

‘—o—film —— convolution

clarkson ‘
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Sekil 4.10. 6 MV ig¢in (-106,25) kesit (0. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuglarinin karsilastirilmalari

Cizelge 4.5. 6 MV i¢in (-106,25) kesit (0. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuglarinin niimerik degerleri

Doz (cGy) Mesafe (cm)
Film Convolution Clarkson
29,6 22,7 26,8 -8
169 138,2 141,4 -7
187,5 171 173,8 -6
193,1 177,8 174,2 -5
198,2 187,8 180 -4
200 196,5 190 -3
203,6 197,1 193,3 -2
201,8 200,2 194,7 -1
200 200,4 192,6 0
203,6 203,6 196.4 1
200 202 197,1 2
201,8 201 1949 3
201,8 192,9 191,5 4
186,1 170,2 169,5 5
179,1 164,7 166 6
172,2 155,8 158,6 7
29,6 40 48,3 8
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TPS -11,25 no’lu kesit

[zodoz
Degerleri
(%)

102

Sekil 4.11. 6 MV, (-111,25) no’lu kesit i¢in Convolution 100
algoritmasina gore hesaplatilan doz dagilim

94
90
80

30

Sekil 4.12. 6 MV, (-111,25) no’lu kesit i¢in Clarkson algoritmasina gore hesaplatilan
doz dagilimi
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0. cm
250
200 -
@ 150 | 8
K2
S 100
o
50 ™ \E
0 T T T T T T 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1
-8 -6 -4 -2 0 2 4 6 8
Mesafe (cm)
‘—o—film —#— convolution clarkson

Sekil 4.13. 6 MV igin (-111,25) kesit (0. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuglarinin karsilastirilmalari

Cizelge 4.6. 6 MV ig¢in (-111,25) kesit (0. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuglarinin niimerik degerleri

Doz (cGy) Mesafe (cm)

Film Convolution Clarkson

33 422 51,7 -8
172,2 158,5 160,8 -7
191,3 174,9 177,1 -6
191,3 184,8 185,1 -5
194,8 191,8 189,6 -4
194,8 193,1 190,1 -3
196,6 194,6 193 2
194,8 196,2 193,9 -1

196 200 193,5 0
198,2 202,1 196,6 1
200,5 203 196,4 2

193 195,8 191,1 3
191,3 177,5 175,8 4
175,1 162,3 162,3 5
173,2 159,2 161,5 6
158,2 128,6 131 7
31,2 24,9 29 8
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Sekil 4.3’e ve Sekil 4.4’e bakildig1 zaman, iki algoritmanin ayn1 tedavi alanlari i¢in
farkli doz dagilimlar1 hesapladigr goriilmektedir. Convolution algoritmasi, akciger
icin Clarkson algoritmasina gore daha yiiksek doz dagilimlar1 gostermektedir. Bu
farkin daha iyi anlasilabilmesi i¢in TPS -108,75 no’lu kesitte demet merkezi
diizleminde (izomerkez-0. cm), bundan 6 cm iistte (6. cm) ve 3 cm asagida (-3. cm)
olacak sekilde ii¢ diizlemdeki doz degerlerine birer cm aralik ile bakildiginda
Cizelge 4.2, Cizelge 4.3 ve Cizelge 4.4’teki degerler okunmustur. Buna gore
Convolution algoritmasi ile yapilan planlamada okunan degerler, film dozimetresi
sonucu elde edilen ger¢ek degerler ile uyumludur. Clarkson ise akciger gibi diisiik
elektron yogunluguna sahip bir yapida dozdaki giriciligi yeterince algilayamamis ve
dozu, gercektekinden daha az gibi gostermektedir. Clarkson’a gore planlanmis bir
akciger radyoterapi sahasinda, tedavi etmek istedigimiz doz degerlerine
ulasmadigimizi diisiiniip doz normalizasyonlarin1 degistirmemize ve gergege gore
hastaya fazla doz vermemize neden olabilir. Bu calismadaki degerlere gore
izomerkezde 200 cGy almasini istedigimiz bir hasta i¢in, Clarkson algoritmasina
gore hesap yaptigimizda %3 fazla doz, Convolution algoritmasina gore ise, %0,7

eksik doz verebilecegimiz goriilmektedir.

Ayni kesitte alt ve tist diizlemlerdeki doz profilleri incelendiginde her iki
algoritmanin da dozdaki azalmanin gercek (film)ten daha hizli oldugunu
varsaydiklart goriilmektedir. Yine dikkat ¢ekici bir durum ise, doz profillerinin alan
kenarlarina gelen kisimlarinda her iki algoritma da gercektekine gore daha diisiik doz
degerleri gostermektedir. Ama iki algoritma arasinda kiyaslama yapildiginda, model
tabanli bir algoritma olan Convolution algoritmasi ile yapilan bir planlamada elde
edilen degerler, akciger gibi diisiik elektron yogunluguna sahip bir yapr igin gercekle
daha uyumludur. 6 MV enerjisinde akciger 1s1n sahasindaki doz dagilimini, merkezi
eksenin 2,5 cm tstiinde (TPS -106,25) ve 2,5 cm altinda (TPS -111,25) enine
kesitlerde de inceledik. Her iki kesitte de 151n merkezinin gectigi diizlemlerde (0. cm)
Convolution algoritmasi, akciger dokusunun doz giriciliginin artigindaki etkisini

Clarkson algoritmasina gore daha iyi hesaplamistir.



18 MV enerjisi ile yapilan calisma

TPS -108,75 no’lu kesit

Sekil 4.14. 18 MV, (-108,75) no’lu kesit i¢cin Convolution
algoritmasina gore hesaplatilan doz dagilimi

Izodoz
Degerleri
(%)

102
100

94
90
80

30

Sekil 4.15. 18 MV, (-108,75) no’lu kesit icin Clarkson algoritmasina

hesaplatilan doz dagilimi

58

gore
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0. cm (Izomerkez)

250

Doz (cGy)
- — N
o U O
o © O

(o)
o O
L

Mesafe (cm)

‘—o—film —— convolution clarkson ‘

Sekil 4.16. 18 MV ig¢in (-108,75) kesit izomerkez (0. cm) diizlemindeki, algoritmalar
ve film dozimetre sonuglarinin karsilastirilmalari

Cizelge 4.7. 18 MV i¢in (-108,75) kesit izomerkez (0. cm) diizlemindeki algoritmalar
ve film dozimetre sonuglarinin niimerik degerleri

Doz (cGy) Mesafe (cm)
Film Convolution Clarkson
33,9 33,65 442 -8
102,3 148,6 146,7 -7
181,6 177,3 179,3 -6
193,9 186,4 185,3 -5
200 195,5 193,2 -4
200 196,1 196,2 -3
201,5 199,5 196,3 2
200 200,4 196,1 -1
200 200,1 195,8 0
200 202,1 195,3 1
201,5 202,5 197,1 2
200 199,7 196,7 3
196,9 190,5 190,4 4
192,3 180,4 181,1 5
186 173,2 172,3 6
164,7 155,6 142,2 7
40 34,5 44,6 8
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6. cm
250
200 W —n
@ 150 -
i
g 100 -
50 4 X
0 T T T T
8 6 -4 -2 0 2 4 6 8

Mesafe (cm)

‘—o—film —#— convolution clarkson ‘

Sekil 4.17. 18 MV i¢in (-108,75) kesit (6. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuglarinin karsilastirilmalari

Cizelge 4.8. 18 MV icin (-108,75) kesit (6. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuglarinin niimerik degerleri

Doz(cGy) Mesafe(cm)

Film Convolution Clarkson

43,1 40,9 46,2 -8
123,1 126,4 129 -7
190,3 185,2 180,6 -6
206,2 195,2 192,1 -5
209,2 198,5 197,8 -4
209,2 201,6 197,7 -3
209,2 203,5 198,2 2
206,2 201,6 197,6 -1
206,2 201,7 196,7 0
203,1 203,3 198,7 1
204,6 203,6 199,3 2
204,6 202,2 199.4 3
200 196,8 194,3 4
190,8 187,2 185,5 5

190 178 179 6
113,8 122,3 126,8 7
55,4 42,3 45,5 8
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-3. cm

250

200 -
150 -
100 -

Doz (cGy)

(&)
o

8 6 -4 -2 0 2 4 6 8

Mesafe (cm)

‘—o—film —#— convolution clarkson ‘

Sekil 4.18. 18 MV i¢in (-108,75) kesit (-3. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuglarinin karsilastirilmalari

Cizelge 4.9. 18 MV icin (-108,75) kesit (-3. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuglarinin niimerik degerleri

Doz (cGy) Mesafe (cm)

Film Convolution Clarkson

32,3 31,9 43,9 -8
156,9 139,2 142,2 -7
187,7 180,3 180,4 -6
196,9 187,5 189,5 -5
200 195,1 195,7 -4
196,9 196,7 195,2 -3
195,4 199,1 196,7 2
198,5 200,1 196,4 -1
193,8 200,3 195,2 0
200 201,7 197,1 1
201,5 202 197,9 2
200 200,1 197,1 3
196,9 194,2 192.4 4
192,3 188,4 182,2 5
193,8 175,8 177,6 6
167,7 140,6 137,9 7
33,9 38,9 44 4 8
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TPS -106,25 no’lu kesit

Izodoz
Degerleri
(%)

102

100
Sekil 4.19. 18 MV, (-106,25) no’lu kesit i¢cin Convolution

algoritmasina gore hesaplatilan doz dagilimi
94
90
80

50
30

Sekil 4.20. 18 MV, (-106,25) no’lu kesit icin Clarkson algoritmasina gore
hesaplatilan doz dagilimi
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250

Doz (cGy)
- — N
o U O
S O O

(&)

o
L—
|

o

-8 -6 -4 -2 0 2 4 6 8

Mesafe (cm)

‘—o—film —— convolution clarkson ‘

Sekil 4.21. 18 MV ig¢in (-106,25) kesit (0. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuglarinin karsilastirilmalari

Cizelge 4.10. 18 MV i¢in (-106,25) kesit (0. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuclariin niimerik degerleri

Doz (cGy) Mesafe (cm)

Film Convolution Clarkson

36,9 23,2 35,6 -8
175,1 133,3 138,5 -7
193,3 177,4 172 -6

198 185,6 183,4 -5
203,2 191,2 188,6 -4
205,2 196,1 193,2 -3
208,4 197.4 195,1 2
206,1 199,6 197,6 -1
206,2 199.,9 196,1 0
206,2 202,9 198,4 1
208,3 203,6 199,3 2
207,7 201,5 198,3 3
203,2 195,5 195,2 4
196,9 180,1 179.,8 5
185,7 175,2 170 6
172,3 156,8 152 7
38,5 41,8 52,2 8
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TPS -111,25 no’lu kesit

Izodoz
Degerleri
(%)

Sekil 4.22. 18 MV, (-111,25) no’lu kesit i¢in Convolution 102
algoritmasina gore hesaplatilan doz dagilimi 100

94
90
80

50
30

Sekil 4.23. 18 MV, (-111,25) no’lu kesit icin Clarkson algoritmasina gore
hesaplatilan doz dagilimi
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150 -

100 -

Doz (cGy)

50 A

Mesafe (cm)

‘—o—film —#— convolution clarkson ‘

Sekil 4.24. 18 MV i¢in (-111.25) kesit (0. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuglarinin karsilastirilmalari

Cizelge 4.11. 18 MV i¢in (-111.25) kesit (0. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuclariin niimerik degerleri

Doz (cGy) Mesafe(cm)

Film Convolution Clarkson

32,3 433 57,3 -8
169,2 157,5 155,8 -7
187,7 185,7 183,8 -6
193,8 192,1 191,2 -5
196,9 195,5 195,1 -4
196,9 196 195,1 -3
201,5 200,2 197,1 -2
199,7 200,9 197,3 -1
200 200,7 196,6 0
201,5 202,5 198,6 1
201,2 202,4 199,1 2
197,3 197,2 196,3 3
189,2 187,6 185,1 4
181,5 176,2 174,4 5
184,6 168,1 170,1 6
152,3 128,2 127,7 7
33,8 25,5 32,9 8
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Sekil 4.14 ve Sekil 4.15 18 MV enerjisine gore yapilan akciger 1sinlamasi igin
merkezi eksendeki kesitte (TPS -108,75 )doz dagilimlarin1 gostermektedir. Burada da
Convolution algoritmas1 Clarkson algoritmasina oranla dozlar1 ger¢ege daha yakin
hesaplamaktadir. Fakat 6 MV i¢in yaptigimiz ¢alismadan bizi farkliliga gotiirdiigi
hususlar vardir. Diisiik enerji ile yaptigimiz ¢aligmada, Convolution algoritmasinin,
calismaya dahil edilen diizlemlerdeki doz profilleri iizerinde yer yer, ger¢ek dozdan
biraz daha fazla doz degerleri hesap ettigi noktalar gézlemlemistik. Burada ise her iki
algoritma da, genel olarak gercek doz degerlerinden daha diisiik doz degerleri
hesaplamistir. Convolution algoritmasi yaklasik olarak %] daha az doz degerleri

hesaplarken, Clarkson algoritmasinda bu oran %2-2,5 dolayindadir.

Enerji arttikga, iyonlagmanin azalmasi ve giriciligin artmasi beklenen bir durumdur.

Bu etki yaptigimiz ¢alismada goriilmektedir.

18 MV i¢in yapilan caligmada, alan kenarlarindaki doz diisiisiintin, 6 MV enerjideki
gibi belirgin olmadig: cizelgelerdeki niimerik degerlerden ve bunlara bagli olarak
cizilen grafiklerden goriilmektedir. Her iki algoritma da, doz profillerinin alan

kenarlarina gelen kisimlart i¢in gercek doza yakin bir doz azalmasi hesaplamigtir.
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4.2.2. Kranium 1sinlamasi

6 MV enerjisi ile yapilan calisma

TPS -81,25 no’lu kesit (Izomerkez)

Izodoz
Degerleri
(%)

108
106

102
Sekil 4.25. 6 MV, (-81,25) no’lu kesit i¢in Convolution 100

algoritmasina gore hesaplatilan doz dagilimi 08

94
90
80
70
50
30

Sekil 4.26. 6 MV, (-81,25) no’lu kesit i¢in Clarkson algoritmasina gore hesaplatilan
doz dagilimi



0. cm (Izomerkez)

250

200 A
150 A
100

Doz (cGy)

5 -6 -4 -2 0 2 4 6

Mesafe (cm)

‘—o—film —{— convolution clarkson ‘

7,5
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Sekil 4.27. 6 MV igin (-81,25) kesit izomerkez (0. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve
film dozimetre sonuglarinin karsilastirilmalari

Cizelge 4.12. 6 MV i¢in (-81,25) kesit izomerkez (0. cm) diizlemindeki, algoritmalar

ve film dozimetre sonuclarinin niimerik degerleri

Doz(cGy) Mesafe(cm)

Film Convolution Clarkson

129 85,3 78,9 -7,5
187,1 159,9 163,1 -7
216,1 205,2 206,7 -6
204,8 204,5 208,3 -5
204,8 202,2 206,6 -4
200 201 204.,9 -3
201,6 200,2 204,3 2
200 199,8 203,1 -1
199 199,6 202,9 0
200,7 199.,8 203,5 1
200 200,4 204,1 2
198.,4 201,2 205,1 3
201,6 202,4 206,5 4
201,6 203,9 208,5 5
216,1 206,9 209,9 6
167,7 191,1 191,8 7
122,6 164,6 147,5 7,5
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210

205 —

200 -

195

190

Doz (cGy)

185

180

175
75 7 6 5 4 3 2 1 0 1 2 3 4 5 6 775
Mesafe (cm)

‘—o—film —il— convolution clarkson ‘

Sekil 4.28. 6 MV igin (-81,25) kesit (3. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuglarinin karsilastirilmalari

Cizelge 4.13. 6 MV i¢in (-81,25) kesit (3. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuglarinin niimerik degerleri

Doz (cGy) Mesafe (cm)

Film Convolution Clarkson

200 197,3 203,8 -7,5
200 196,8 203,4 -7
198,5 194,8 200,4 -6
191,4 192,3 197,4 -5
190,3 190,2 195,1 -4
187,1 188,5 193,3 -3
187,1 187,4 191,5 2
185,5 186,7 191,2 -1
185,5 186,5 190,8 0
185,5 186,7 191,2 1
187,1 187,4 191,8 2
188,7 188,6 193,2 3
190,3 190,3 195,2 4
195,2 193,4 197,3 5
198,4 196,6 202,1 6
198,7 198 203,5 7
197,5 200 205,3 7,5




-3.cm
250
200 -
)
O 150 -
CJ
Yy 100
[a]
50
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Sekil 4.29. 6 MV i¢in (-81,25) kesit (-3. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuglarinin karsilastirilmalari

Cizelge 4.14. 6 MV i¢in (-81,25) kesit (-3. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuglarinin niimerik degerleri

Doz (cGy) Mesafe (cm)

Film Convolution Clarkson

122,6 1184 116,2 -6,3
156,5 154,1 152,9 -6
206,5 204,6 210,1 -5
2274 212 215 -4
209,7 207,3 212,5 -3
208,1 205,9 2114 -2
206,5 205,3 211 -1
203,2 204,5 210,1 0
203,2 205,1 210,6 1
203,2 203 210,8 2
203,2 204,4 212,2 3
2194 210,4 213,6 4
196,8 203.,4 214 5
125,8 172,8 177,4 6
112,9 118,3 120,2 6,3




71

TPS -78,75 no’lu kesit

Izodoz
Degerleri
(%)

108
106

102
Sekil 4.30. 6 MV, (-78,75) no’lu kesit i¢in Convolution 100

algoritmasina gore hesaplatilan doz dagilimi 98

94
90
80
70
50
30

Sekil 4.31. 6 MV, (-78,75) no’lu kesit i¢in Clarkson algoritmasina gore hesaplatilan
doz dagilimi
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N 100
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50
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‘—o—film —— convolution clarkson ‘

Sekil 4.32. 6 MV igin (-78,75) kesit (0. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuglarinin karsilastirilmalari

Cizelge 4.15. 6 MV i¢in (-78,75) kesit (0. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuglarinin niimerik degerleri

Doz (cGy) Mesafe (cm)

Film Convolution Clarkson

160,1 150,2 130,9 -71,5
193,5 183,3 176,7 -7
216,1 207,5 210,5 -6
204,8 205,1 210 -5
203,2 202,9 207,8 -4
201,6 201,5 206,3 -3
200 200,5 205,5 2
197.8 199.,9 204,5 -1
195,5 199,6 204 0
195,5 199,7 204,3 1
197,8 200,4 205,1 2
197,8 201,2 206,5 3
199,5 202,5 207,8 4
202,1 204,2 209,9 5
213.9 207,3 212 6
174,2 193,6 195,2 7
132,5 161,4 155,7 7,5
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TPS -83,75 no’lu kesit

Izodoz
Degerleri
(%)

108
106

Sekil 4.33. 6 MV, (-83,75) no’lu kesit i¢in Convolution

algoritmasina gore hesaplatilan doz dagilimi 102
100

98

94
90
80
70
S0
30

Sekil 4.34. 6 MV, (-83,75) no’lu kesit i¢in Clarkson algoritmasina gore hesaplatilan
doz dagilimi
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Sekil 4.35. 6 MV igin (-83,75) kesit (0. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuglarinin karsilastirilmalari

Cizelge 4.16. 6 MV icin (-83,75) kesit (0. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuglarinin niimerik degerleri

Doz (cGy) Mesafe (cm)

Film Convolution Clarkson
185,8 165,1 151,1 -7
190,3 192,2 191,6 -6
201,6 205,2 212,1 -5
208,1 207,9 210 -4
196,8 203,8 208,5 -3
193,5 199,2 207,6 2
193,5 199,2 206,2 -1
192,1 195,5 206,6 0

192 196,8 206,6 1
195,2 201,7 207 2
201,6 203,5 208,3 3
201,6 204.,9 209,6 4
199,2 207 211,5 5
195,5 206,7 209,6 6

187 165,6 153,3 7
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Sekil 4.25 ve Sekil 4.26 6MV enerjisine gore planlanan, kranium bdlgesi icin
Convolution ve Clarkson algoritmalarina gore hesaplatilan doz dagilimlarini
gostermektedir. Kranium, yumusak dokuya gore olduk¢a yogun bir mineral yapiya
sahiptir ve TPS’nin hesapladig1 bagil elektron yogunlugu degeri ortalama olarak
‘1,5tir.  Izodoz dagilimlart makroskopik olarak incelendiginde Clarkson
algoritmasina gore hesaplatilan dagilimda dozun daha yiiksek ¢iktig1 goriilmektedir.
Bu farka izomerkez diizlemde, niimerik olarak bakarsak Cizelge 4.12°ye gore
(0.cm) noktasinda, Clarkson algoritmast 203 cGy, Convolution algoritmasi 199,6
cGy ve film 199 cGy doz okumustur. Diizlem iizerindeki noktalarin geneline
bakildiginda, Convolution %] i¢inde uyum gosterirken, Clarkson algoritmasi %2-3

arasinda dozu daha abartili hesaplamistir.

Yine merkezi kesitte (-81,25), 3. cm diizlemindeki doz degerleri Sekil 4.28 ve
Cizelge 4.13’te incelendiginde algoritmalarin arasindaki farklilik belirginlesmektedir
(-81,25) nolu kesit iizerinde 3. cm diizleminin konumuna baktigimizda, burada
1sinlanan dokunun azaldigi ve kemikli yapinin yumusak dokuya oraninin arttigi
goriilmektedir. Clarkson algoritmasinin bu tip anatomik degisiklikleri ¢ok kolay
algilayamamasi ve yeni duruma uygun bir modelleme yapmamasi nedeni ile, o
diizlemdeki dozu model tabanli bir algoritmaya ve dogal olarak gercek (film) doz
dagilimina gore belirgin sekilde fazla hesaplamasina yol agmistir. Bu diizlemdeki
doz degerleri Clarkson algoritmasi i¢in ortalama olarak %35 civarinda fazla olarak

hesaplanmustir.

Merkezi eksen disindaki (-78,75) ve (-83,75) nolu kesitler i¢in de ¢izelgeler ve
sekiller incelendiginde goriilmektedir ki, Clarkson algoritmas: alan merkezinden
kenarlara dogru gidildik¢e dozdaki azalmay1 da merkezi ekseni referans kabul ederek
hesaplayacagindan tiim planlama {izerinde bakilan noktalarin genelinde dozu

Convolution algoritmasina gore ve film degerlerine gore daha yiiksek hesaplamistir.
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18 MV enerjisi ile yapilan calisma

TPS -81,25 no 'lu kesit (Izosenter)

Izodoz
Degerleri
(%)

108
106

Sekil 4.36. 18 MV, (-81,25) no’lu kesit i¢in Convolution

algoritmasina gore hesaplatilan doz dagilimi 102

100
98

94
920
80
70
50
30

Sekil 4.37. 18 MV, (-81,25) no’lu kesit i¢in Clarkson algoritmasina gore hesaplatilan
doz dagilimi
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0. cm (Izomerkez)

250

200 A

150

100 -

Doz (cGy)

50

75 -6 -4 2 0 2 4 6 75
Mesafe (cm)
‘—o—film —#— convolution clarkson ‘

Sekil 4.38. 18 MV i¢in(-81,25) kesit izomerkez (0. cm) diizlemindeki, algoritmalar
ve film dozimetre sonuglarinin karsilastirilmalari

Cizelge 4.17. 18 MV i¢in(-81,25) kesit izomerkez (0. cm) diizlemindeki, algoritmalar
ve film dozimetre sonuclarinin niimerik degerleri

Doz (cGy) Mesafe (cm)

Film Convolution Clarkson

95 87,6 90,5 -7,5
147.,8 126,7 1252 -7
193,9 183,2 179,3 -6
206,2 199,5 200,3 -5
203,1 200,6 203,3 -4
200 201,2 203,7 -3
200 200,9 203,1 2
201,5 200,5 202,9 -1
200 200,4 202,6 0
201,5 200,6 202.9 1
201,5 200,9 203,1 2
201,5 202 203,6 3
203,1 201,6 203,7 4
203,1 198,2 202,9 5
198,5 187,2 192,9 6

140 154,6 154,1 7

126 126,5 114,6 7,5
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Doz (cGy)
= N
(0] o
o o

Mesafe (cm)

‘—o—film —#— convolution clarkson ‘

Sekil 4.39. 18 MV i¢in(-81,25) kesit (3. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuglarinin karsilastirilmalari

Cizelge 4.18. 18 MV i¢in(-81,25) kesit (3. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuglarinin niimerik degerleri

Doz (cGy) Mesafe (cm)
Film Convolution Clarkson
183,1 173,3 172,2 -1,5
198,6 188,1 190,2 -7
200,4 192,8 196,1 -6
200 194,9 196,1 -5
194,3 193,8 195,2 -4
192,7 192,9 193,9 -3
193,8 192 193,2 2
192,3 191,5 192,8 -1
192,3 191,3 192,8 0
192 191,5 192,8 1
193 192 193,3 2
1954 192.,8 194,4 3
196,9 194,2 195,2 4
200,4 196 196,6 5
198,5 194,4 196,8 6
189,2 190,1 193,7 7
180 178,1 180,7 7,5




79

-3. cm

250
200 —a__

150 -

100 | ™

Doz (cGy)

(o)
o

Mesafe (cm)

‘—o—film —#— convolution clarkson ‘

Sekil 4.40. 18 MV ig¢in(-81,25) kesit (-3. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuglarinin karsilastirilmalari

Cizelge 4.19. 18 MV i¢in(-81,25) kesit (-3. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuglarinin niimerik degerleri

Doz (cGy) Mesafe (cm)

Film Convolution Clarkson

102 104,1 99,3 -6,3
123,8 126,8 120,6 -6
176,9 175,4 176,5 -5
2154 195,6 198,7 -4
203,5 202,4 205,1 -3
204,3 204,4 205,6 2
204,3 204 205,6 -1
200 203,7 205,3 0
197,5 203,8 205,4 1
198,5 204,5 205,7 2
198,5 203,3 205,6 3
213,5 198,1 203,7 4
175,4 183,3 185,9 5
135,2 141,7 137,8 6
104,6 104,1 116,5 6,3
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TPS -78,75 no’lu kesit

Izodoz
Degerleri
(%)

108
106

Sekil 4.41. 18 MV, (-78,75) no’lu kesit i¢in Convolution 102
algoritmasina gore hesaplatilan doz dagilimi 100

98

94
920
80
70
50
30

Sekil 4.42. 18 MV, (-78,75) no’lu kesit i¢in Clarkson algoritmasina gore hesaplatilan
doz dagilimi
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250
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150 -
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‘—o—film —#— convolution clarkson ‘

Sekil 4.43. 18 MV i¢in (-78,75) kesit (0. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuglarinin karsilastirilmalari

Cizelge 4.20. 18 MV ig¢in (-78,75) kesit (0. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuglarinin niimerik degerleri

Doz (cGy) Mesafe (cm)

Film Convolution Clarkson

96,9 115,6 104,6 -1,5
164,6 145,6 136,9 -7
200 183,5 183,7 -6
204,6 197,1 199.4 -5
203,1 201,3 202,5 -4
203,1 201,9 202,7 -3
203,1 200,9 202,3 2
201,5 200,4 202 -1
200 200,2 201,7 0
201,5 200,5 202,1 1
201,5 200,4 202,3 2
200 200,8 202.9 3
201,5 201,7 202.9 4
201,5 199,5 201 5
203,1 187,9 192,6 6
150,8 155,6 154,8 7
89,2 124.,6 1174 7,5
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TPS -83,75 no’lu kesit

Izodoz
Degerleri
(%)

108

106
Sekil 4.44. 18 MV, (-83,75) no’lu kesit i¢in Convolution

algoritmasina gore hesaplatilan doz dagilimi 102
100

94
90
80
70
50
30

Sekil 4.45. 18 MV, (-83,75) no’lu kesit i¢in Convolution algoritmasina gore
hesaplatilan doz dagilimi
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100 -
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‘—o—film —— convolution clarkson ‘

Sekil 4.46. 18 MV icin (-83,75) kesit (0. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuglarinin karsilastirilmalari

Cizelge 4.21. 18 MV ig¢in (-83,75) kesit (0. cm) diizlemindeki, algoritmalar ve film
dozimetre sonuglarinin niimerik degerleri

Doz (cGy) Mesafe (cm)
Film Convolution Clarkson
152,3 130 123,6 -7
180 156,6 151,6 -6
201,5 187,6 192,3 -5
216,9 198,5 202,3 -4
200 202,2 203,7 -3
198,5 202,9 203,9 2
200 202,1 203,5 -1
199,2 202 203,3 0
200 202,1 203,5 1
200 202,4 203,7 2
203,5 203,2 203,9 3
2154 201,7 203,9 4
203,1 195,7 200,4 5
189,2 178,8 179,4 6
144,5 130 119 7
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Sekil 4.36 ve Sekil 4.37 18 MV enerjisine gore planlanan kranium anatomik alani
icin, Convolution ve Clarkson algoritmalarina gdre hesaplatilan doz dagilimlarini
gostermektedir. Bir 6nceki ¢alisma olan 6 MV enerjisinde kranium isinlamasi ile
ayni tedavi alani set-up’i kullanilmistir. Burada da Clarkson algoritmasina gore
hesaplatilan Sekil 4.37°deki izodoz dagilimi, Sekil 4.36’daki izodoz dagilimina gore

daha fazla doz degerleri gostermektedir.

Fakat, enerji arttikca iyonlasmanin azalip giriciligin artmasi prensibine bagli olarak
iki algoritma ve film degerleri arasindaki farkliligin belirgin sekilde azaldig
goriilmektedir. Merkezi eksen (-81,25) i¢in izomerkez (0. cm), (3. cm) ve (-3. cm)
diizlemlerine ait grafikleri ve ¢izelgeleri inceledigimizde algoritmalar ve niimerik

degerler arasindaki fark + %2 i¢indedir.

Merkezi eksen haricindeki (-78,75) ve (-83,75) nolu kesitlerin doz dagilimlarini ve
(0. cm) diizlemindeki grafikleri inceledigimizde bu fark Clarkson-film arasinda %3-4

arasinda, Convolution-film arasinda %1-2 arasindadir.
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5. SONUC

Radyoterapide basari, biiylik 6l¢iide tedavi planlarinin dogru bir sekilde yapilmasi ve
hastaya uygulanabilmesine baglidir. Bu nedenle tedavi planlama sistemlerine, cihaza
ait parametrelerin dogru bir sekilde Olgiilerek verilerin girilmesi ve uygun klinik
durumlar i¢in algoritmalarin dogru bir sekilde se¢ilip kullanilmasi 6nemlidir.
Radyoterapide kullanilan makineye ait bilgiler homojen fantomlarda o6zellikle
ICRU 24 ve TAIE 227 raporlarin 1srarlt tavsiyesi ile suda yapilmaktadir. Uygun
fantom olarak suyun se¢ilmesinin iki nedeni vardir. Bu nedenlerden birincisi, suyun
yogunlugunun tiim diinya iilkelerinde ayni olmasi, bu durum makineye ait elde
edilen bilgilerin karsilagtirilabilmesi imkanmi saglamaktadir. Ikincisi, &l¢iim
aletlerinin (iyon odasi, diyot v.s.) su i¢inde rahat hareket ettirilip istenilen

koordinatlarda 6l¢iim yapilabilmesidir.

Insan viicudunu meydana getiren organlarin yogunluklarmin birbirinden farkli
olmast zaman zaman hasta dozimetresinde problem olabilmektedir. Hasta
dozimetresinde, tedavi sahasinin i¢ine giren organlar, 6zellikle akciger, kemik gibi
yogunluklar1 normal yumusak dokudan ve kas dokusundan oldukg¢a farkli olan

organlarin dikkate alinmas1 gerekmektedir.

Cesitli aragtirmacilar, tarafindan sunulan makalelerde tedavi planlama sistemlerinde
kullanilan goriintiilerin alindig1 goriintiileme sistemlerinin kalibrasyonlarin da
onemli oldugu ifade edilmektedir. Goriintiileme sistemlerinin dogru yogunluk ve
boyutta goriintiiler vermesi ve bunlarin tedavi planlama sistemlerinde dogru olarak

algilanmas1 ¢ok 6nemlidir (17).

Bu caligmada tedavi planlama sistemimiz icerisindeki, dl¢iim tabanli ve model
tabanli birer algoritmanin homojen olmayan yapilar i¢in foton doz dagilimlari
tizerindeki etkisini incelendi. Bunun igin lineer hizlandirici tedavi cihazinin 6 MV ve

18 MV x-151n1 enerjisi kullanildi. Randofantomun akciger bolgesi ve kranium bolgesi
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ayr1 ayr tedavi edilecek sekilde, Convolution algoritmasina gore hesaplanan tedavi
stireleri (MU) kullanilarak 1sinlandi. Sonuglar ise film dansimotre ile okunan

degerler, TPS’den elde edilen degerler ile karsilastirilmak suretiyle degerlendirildi.

Homojen olmayan bir yapida, absorbe dozu etkileyen ii¢ mekanizma vardir. ilki,
birincil radyasyonun azalmasinin derecesi, bu durum homojen olmayan ortamin
elektron yogunlugu ve efektif atom numarasmna baghdir. Ikincisi, sacilmis
radyasyonda olan degisiklikler, bu durum yalnizca inhomojen yapiy1 degil bu yapinin
arkasindaki normal dokuyu da etkiler. Inhomojenite hesaplarinda bu etki ¢ogu zaman
ihmal edilir ¢iinkii bunu kesin dogrulukla hesaplayacak yontem yoktur. Ugiinciisii,
ikincil elektronlarin dagilimindaki degisiklikler nedeni ile inhomojen yapinin

sinirindaki elektronik dengedeki kayiplardir.

Akciger 1smlamast i¢in, 6 MV x-151m1 enerjisine gore TPS’de Convolution
algoritmast ile izomerkezde 200 cGy doz elde etmek igin On:101 MU, Arka:100 MU
tedavi siiresi hesaplanmigtir. Ayni1 demet set-up’t ile Clarkson algoritmasini
kullanarak hesap yaptirdigimizda 6n ve arka alanlardan bu siireler verildiginde
191 ¢Gy doz degeri hesaplanmustir. Izomerkezde Clarkson algoritmasi dozu %5 daha

az bulmustur.

Akciger 1simmlamasi i¢in, 18 MV x-151m1 enerjisine goére TPS’de Convolution
algoritmast ile izomerkezde 200 cGy doz elde etmek icin On:92 MU, Arka:91 MU
tedavi siliresi hesaplanmistir. Ayni1 demet set-up’i ile Clarkson algoritmasin
kullanarak hesap yaptirdigimizda 6n ve arka alanlardan bu siireler verildiginde
193,7 cGy doz degeri hesaplanmustir. izomerkezde Clarkson algoritmasi dozu %3,3

daha az bulmustur.

Bu sonuglara bakildiginda, Clarkson algoritmasinin homojen olmayan alanlarda doz
hesaplarken, sadece birincil dozu gz Oniinde bulundurdugundan sagilan dozlari

hesaba katmadigint ve aymi noktadaki dozu Convolution algoritmasina gore
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hesaplanan dozdan daha az buldugunu goriiriiz. Oysaki bir ortamda birincil
radyasyon bilesenine ilave olarak o noktaya sacilmis radyasyon dozunun da katkisi

olmaktadir.

Kranium 1sinlamast i¢in, 6 MV x-1is1m1 enerjisine gore TPS’de Convolution
algoritmas ile izomerkezde 200 cGy doz elde etmek i¢in On:118 MU, Arka:118 MU
tedavi siliresi hesaplanmistir. Ayni1 demet set-up’it ile Clarkson algoritmasini
kullanarak hesap yaptirdigimizda 6n ve arka alanlardan bu siireler verildiginde
203,1 cGy doz degeri hesaplanmustir. izomerkezde Clarkson algoritmasi dozu %1,5

daha abartil1 bulmustur.

Kranium 1sinlamasi i¢in, 18 MV x-151mm1 enerjisine gére TPS’de Convolution
algoritmasi ile izomerkezde 200 cGy doz elde etmek i¢in On:102 MU, Arka:102 MU
tedavi siiresi hesaplanmistir. Ayni1 demet set-up’t ile Clarkson algoritmasini
kullanarak hesap yaptirdigimizda 6n ve arka alanlardan bu siireler verildiginde
202,6 cGy doz degeri hesaplanmistir. izomerkezde Clarkson algoritmasi dozu %]1,1

daha abartil1 bulmustur.

Kranium’un suya gore bagil elektron yogunlugu “1,5” tir ve kemik yapinin atom
numarasi yumusak dokuya gore oldukca biiyiiktiir. Birincil radyasyonun azalma
derecesi, yogunlugu fazla olan kemik yapida daha fazladir. Yani birim kiitle basina
birakilan kinetik enerji miktar1 fazla ve atom numarasinin biiylik olmasina baglh
olarak fotoelektrik olayin goriilme ihtimali artmistir. Compton sagilma olasiliginin
azalmasina bagl olarak sagilmalardan gelecek katki azaldigi i¢in her iki algoritma
arasinda, izomerkezdeki doz degerleri acisindan anlamli bir fark goériilmememistir.
Sekil 4.27 ve Cizelge 4.12 incelendiginde film dozimetresi sonuglar1 ile
algoritmalarin  kemik yapmin i¢inde kalan noktalardaki doz degerleri
karsilastirildiginda, film dozimetresinden okudugumuz doz degerleri TPS’den
hesaplattiklarimiza goére olduk¢a anlamli bir farka sahiptir. Bunun nedeni kemigin

yiiksek yogunlugundan dolay1 enerjinin bir kismini lokal olarak biriktirmesidir (13).



88

3-B konformal radyoterapi planlamasi yapiliyorsa, homojen olmayan viicut yapilar
i¢in Ol¢lim tabanli bir algoritma yerine model tabanli bir algoritmay1 kullanmak hem
literatiire gdre hem de yaptigimiz dozimetrik ¢alisma sonucuna gore dogru olur. iki
algoritma arasindaki farklilik, suya gore bagil elektron yogunlugu “0,26 - 0,30”
araliginda olan akciger dokusu i¢in daha belirgindir ve dl¢iim tabanli algoritmalar
daha yaniltici olmaktadir. Suya gore bagil elektron yogunlugu “1,5” olan kranium
icinse bu farklilik literatiire gore de, yaptigimiz dozimetrik degerlendirmelere gére de
daha az anlamlidir. Her iki anatomik bolge i¢in de enerji bagimliligina baktigimizda,
algoritmalar ve film sonuglari arasindaki farklilik azalmaktadir. Enerji arttik¢a gelen
fotonun birim kiitlede yaptigt iyonlasma sayis1 azalmakta ve giriciligi

artmaktadir (16).
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