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Brakiterapi, kapsiillenmis kiiciik radyoaktif kaynaklarin, hedef hacim iizerine veya
yakinina yerlestirilmesiyle, viicudun ¢esitli yerlerinde kanserlerin 1iyilestirici
tedavisinde kullanilan énemli bir yontemdir. Bu yontemde hedef hacim tarafindan
absorbe edilen doz, implantasyon kaynaklarindan uzaklastik¢a diismektedir. Yiiksek
dozlar kisa siireli olarak lokalize hedef bolgeye verilmekte ve bu da g¢evredeki
normal dokularin korunmasini saglamaktadir. Brakiterapi, diisik doz orani (LDR)
veya yiksek doz oram1 (HDR) teknikleri kullanilarak uygulanabilmektedir.

Brakiterapi kaynaginin kalibrasyonu, uluslararast Onerilen miktarlarin birinde
belirtilen kaynak giiciiniin degerlendirilmesidir (referans hava kerma orani veya hava
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ABSTRACT

MSec.
RADIATION THERAPY: BRACHYTHERAPY

Mardeya EMAYOF
Kastamonu University
Institute of Science
Department of Physics

Supervisor: Asst. Prof. Dr. Asli KURNAZ

Abstract: Brachytherapy is an important modality in the curative management of
cancers in a numerous sites of the body, which based on a precise placement of small
radioactive encapsulated sources within or closed to the target volume. The absorbed
dose fall-off with increasing distance from the implantation sources. High doses
deliver safety to localized target region over short time, while sparing the
surrounding normal tissues. Brachytherapy can be provided using low dose rate
(LDR) or high dose rate (HDR) techniques.

Calibration of brachytherapy source is the evaluation of the source strength where
expressed in one of the internationally recommended quantities: either reference air
kerma rate or air kerma strength.

AAPM TG 43 had been suggested to calculate the dose around brachytherapy
sources; to increase the accuracy of dose calculation it is required to use of a
computational tool known as Monte Carlo method, which is samples from known
possibility distributions to determine the typical behavior of a system.

Key Words: Brachytherapy, radioactive source, calibration, dose calculation,
implantation, high dose rate, low dose rate.

Year 2017, pages 62
Science Code: 202
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1. GIRIS

Kanser, kiiresel capta hastalik ve 6liim oraninin temel sebebidir, WHO’ya goére 2012
yilinda kanserle ilgili yaklasik 14 milyon yeni vaka ve 8,2 milyon olim
gerceklesmistir (Lindsey, Freddie, Rebecca, Jacques ve Joannie, 2015). Tim
hastalarin yaklasik %50’si tedavi siireglerinin bir pargasi olarak yalniz veya
kemoterapi, immiinoterapi veya ameliyat gibi baska tedavi yontemleriyle birlikte
olmak tizere radyasyon dozu almaktadir (Delaney, Jacob, Featherstone ve Barton,

2005).

Radyasyon (151n) tedavisi (radyoterapi), kanserli hiicrelerin oldiiriilmesi ve bu
hiicrelerin daha fazla dagilmasi ve yayilmasinin énlenmesi yoluyla iyi ve kotii huylu
kanserli hiicrelerin temizlenmesi i¢in kullanilan tibbi iyonlastiric1 yiiksek dozda
radyasyon uygulamasidir. Iyonlastirici radyasyon, insan viicudu tarafindan emilen
yiiksek enerji ile birlikte, gozlenen klinik etkiye yol agan zincirleme biyolojik
reaksiyonlara neden olur. Kanser tedavisinde radyasyonun etkisinin hemen degil
zaman igerisinde gerceklestigi (belki tedavi sonrasinda aylar siirebilir) ve
radyasyonun, serbest radikaller ve reaktif oksijen tiirleri (reoksijenasyon) olusumu
yoluyla hiicrelerin DNA’simma dogrudan veya dolayli olarak zarar verdigi

unutulmamalidir (Gunderson, Perez, Brady ve Halperin, 2007).

Radyasyon tedavisinin asil amact hastaligi kontrol altinda tutmak ve yan etkilerini
azaltmaktir, 1y1 bir klinik sonug i¢in normal doku tarafindan maruz kalinan 1s1mnlama
minimize edilirken, dozun timér kiitlesinde ve tiimor yayilimini ¢evreleyen seviyede

yogunlagmast saglanmalidir (Sadeghi, Pooneh ve Claudio, 2011).

Kansere yonelik uygulanan bircok radyasyon tedavisinde, yiiksek enerjili X-
1sinlarin1 hastanin tiimériine, viicut disina yerlestirilen bir cihaz (dogrusal hizlandirici
gibi) vasitasiyla ulastirma (teleterapi) yoOntemlerinden biri olan harici 151n
radyoterapisi kullanilmasina ragmen, ¢ok sayida hasta da, brakiterapi olarak
adlandirilan, radyoterapi yonteminin bir baska yaygin sekli kullanilarak tedavi

edilmektedir.



Brakiterapi, harici 151 radyoterapisine gore g¢ok farkliliklar gostermektedir. Bu
farkliliklar; kullanilan teknikler, hedef hacim, doz dagilimi, radyasyon dozlarinin
biyolojik etkisi, doz oranlar1 ve tedavi siiresidir. Her iki radyoterapi sekli de,
hastaligin 6zelliklerine gore birtakim avantaj ve dezavantajlara sahiptir. Cok sayida
klinik vakada, brakiterapi en yaygin olarak kullanilan tedavi yontemidir (Regueiro,

2002).

Dahili radyasyon veya kapali kaynak radyoterapi (kimi zaman kiiriterapi veya
endokiiri terapi seklinde bahsedilir) olarak adlandirilan brakiterapi, kanserin kiigiik
ve kapsiillii radyoniiklit kaynaklardan alinan radyasyonla tedavisi (kisa mesafe
tedavi) i¢in kullanilan terimdir. Yunanca ‘Brachy’ kelimesinden tiireyen Brakiterapi
ifadesi kisa ve yakin mesafe anlamina gelirken, yine Yunanca ‘terapi’ kelimesi,
tedavi hedefine yakin olacak sekilde yerlestirilmis radyasyon kaynaklarin1 kullanan

‘tibbi tedavi’ anlamina gelmektedir (Regueiro, 2002).

Brakiterapi, birkag cesit radyoaktif kaynak kullanan 6zel bir radyasyon tedavi
seklidir. Bu kaynaklar genellikle kapstillenmistir; karin bosluguna, tedavi edilecek
bolgeye yakin veya bu bolge icerisine, tiimor igerisine veya kanserli doku iizerine

dikkatlice yerlestirilerek kullanilirlar.

Brakiterapi; en onemlileri beyin, kafa, boyun, {iterin serviks, endometriyum, gogiis
ve prostat olan cesitli hastalik bolgelerindeki kanserin tedavi yontemi iizerinde
onemli bir rol oynar. Son zamanlarda, damar hastaliklarinin tedavisi sonrasinda
restenozun azaltilmasi i¢in brakiterapi kullanimi giderek yayginlagmaktadir. Klasik
harici 151n tedavisine nazaran brakiterapinin fiziksel avantajlari, dozun tiimor
voliimiine st lokalizasyonundan kaynaklanmaktadir. Diger yandan, bir implant
etrafindaki doz gradyanlar1 ve implant icerisindeki doz heterojenligi, harici 151n
terapisine oranla ¢ok daha yiiksektir. Diislik dozda brakiterapide harici 15in pargali
radyoterapinin aksine radyasyon, uzun bir siire igerisinde slirekli olarak yayilir

(Peschel, Chen, Roberts ve Nath, 1999).



1.1. Tarihce

Radyasyon tedavisi alami, Wiirzburg Universitesi Fizik Enstitiisii profesér ve
direktorii Alman fizik¢i Wilhelm Rontgen’in 1985 yilinin Kasim ayinda X-1gin1 adli
katot 1s1m1 tiipiinden ¢ikan tanimsiz isinlar kesfetmesiyle baslamistir (Roentgen,
1959). 1896’da Antoine-Henri Becquerel, belirli elementlerin maddeye ait atom alt1
parcaciklara spontane bir sekilde 1sinlar veya 1s1 yaydigimi kesfetmistir; sonralari
radyoaktivite olarak bilinecek bu 0Ozellik, atomik bozunmanin neden oldugu
radyasyon olgusunu ifade etmektedir (Becquerel ve Crowther, 1948). Becquerel’in
calismasini temel alan Pierre ve Marie Curie, uranyum cevherinde kiiclik miktarlarda
Polonyum-210 ve Radyum-226 radyoaktif elementlerinin bulundugunu kesfetmistir.
Polonyum ve Uranyumun aksine Radyum, dogada serbest olarak bulunmaz (Mould,
2007). Deneyleri esnasinda, radyumun hastalikli hiicreleri o6ldiirdiiglinii fark
etmislerdir (Lyon, 1896). Yirminci yiizyiln basinda, ozellikle 1903 yilinda,
radyoaktiviteyi kesfetmelerinden dolayr Henri Becquerel, Pierre ve Marie Curie
Nobel Fizik odiiliine layik goriilmiistiir (Thariat, Hannoun-Levi, Sun, Vuong ve
Gérard, 2013). 1934 wyilinda ise, Irene ve Frederic Joliot-Curie’ye yapay
radyoaktivite kesiflerinden o6tiirii Nobel 6diilii verilmistir (Mould, 2007). Platinyum

tiiplere veya ignelere konulan **°

Ra’nin X 1smlarima benzer biyolojik 06zellikler
tagidign goriilmiistiir. Bunun yam sira “*°Ra, brakiterapi tedavilerinde kullanilan ilk
radyontiklittir. Rapor edilen ilk radyum kanser tedavisi 1903 yilina aittir. O zamanlar
X 1sm1 tiipleri ucuz iken, radyum ise yeryliziinde bulunan en pahali madendi.
Brakiradyumun yaygi olarak kullanimi, element daha bol bulunana dek
gerceklesmeyecekti (Lubenau ve Mould, 2009). Radyum, ¢ok uzun bir yar1 émiir
avantajina sahiptir (1620 yil), ancak bu elementin dezavantaji, alfa yayinlayici

bozunma {irlinii olan radon gazini tiretmesidir.

226 222

Ra’nin bozunma iirlinii olan “““Rn’nin yar1 dmrii 3,83 gilin’diir. Gaz halinde
cikarilmis ve altin bir kapsiille kaplanmis, daha sonra kalici implantlar igin
kullanilmistir (Baltas, Sakelliou ve Zamboglou, 2007). 1950’li yillarin baglarina

kadar, hem **°Ra hem de ***Rn yeni gelistirilen izotoplarla degistirilmis ve



brakiterapi, iyi bilinen ve gelismis bir yontem halini almistir (Williamson, 2006). En
yaygin brakiterapi kaynaklar1 foton yaymaktadir.

50 kV X 111 kullanan X 1s1n1 brakiterapisi (XRB; daha 6nce bilinen adiyla kontakt
X 1sinlar1), 1970’1 yillarda deri kanseri ve erisilebilir tiimorlerin tedavisi amaciyla

yaygin olarak kullanilmistir (Caccialaza, Piccinno, Beretta ve Gnecchi, 1999).

Prostat hastaliginin radyumla tedavisi, ilk olarak 1909 yilinin Ekim ayinda Paris’te
rapor edilmistir (Aronowitz, Grimar ve Robison, 2011). Urolojist Octave Pasteau ve
radyum terapisti Paul-Marie Degrais de 1909°da prostat kanserini intrakaviter

radyum ile tedavi etmeye baglamistir (Pasteau ve Degrais, 1913).

1913°te Londra’da diizenlenen Uluslararast Tip Kongresinde Ingiliz iirolog Young
102 mg’lik radyumu alarak idrar sistemi (rektum, iiretra, mesane) vasitasiyla ve
bunun yani sira harici radyum plakalarini kullanmak suretiyle kendi tedavi yontemini
gelistirmistir. Bu uygulamayla retrit, sistit ve proktit’ten kacinilmistir (Young ve
Davis, 1926). Tipik tedavi siirecinde 3,000 ila 4,000 mg/h radyum terapisi
uygulanmistir. 1915 ile 1927 yillar1 arasinda 400 hasta radyum terapisi ile tedavi
edilmistir (Young ve Waters, 1927), ve Young, liroloji iizerine yazdigi kitapta,
radikal prostatektomiye oranla radyum terapisine daha fazla sayfa ayirmistir (Young
ve Davis, 1926).

1965 yilinda radyoaktif iyot ('*

I) klinik kalict implantasyon uygulamasiyla
tanistirllmistir (Hilaris, Whitmore ve Batata, 1977). 60 giinliik kisa bir yar1 6mre
sahip '®I ve 32 keV’lik diisik enerji radyasyonu ile kalict brakiterapinin
uygulanmasit miimkiin olmustur. 1970’lerde ve 1980’lerin baglarinda, 121 jceren
retropubik implantlar da dahil olmak iizere tipta bir¢ok gelisme meydana gelmistir

(Whitomore, 1980).

Son otuz yilda, ¢ok sayida nedenden dolay: brakiterapi prosediirii {izerine artan bir
ilgi s6z konusudur. insan yapimi radyoizotoplarm kesfi, giiniimiizde radyasyona
maruz kalma tehlikesini azaltan uzaktan postsarj teknikleri gibi brakiterapi
tekniklerinde kullanilan ¢ok c¢esitli klinik enstriimantasyon ile birlikte genis
yelpazede farkli yar1 Omiir ve radyasyon tiirline sahip bir c¢ok radyoniiklitin

kullanilmasina imkan sunmaktadir. En yeni goriintiileme teknikleri (CT (bilgisayarl



tomografi) taramasi, manyetik rezonans goriintiileme, ultrason) ve bilgisayarli tedavi

planlamasi, olumlu klinik sonuglarin elde edilmesine yardimei olmustur.

Brakiterapinin teleterapiye kisayla avantajlari; tiimorlii doku iizerindeki radyasyon
lokalizasyonu kabiliyeti, radyasyonun tiimor g¢evresindeki saglikli dokulara zarar
vermesini minimize etmesi ve tiimdrii ¢evreleyen saglikli dokular iizerinde hizli doz
azaltimi yapabilmesidir (Ataeinia, Raisali ve Sadeghi, 2009). Buradaki dezavantaj,
brakiterapinin yalnizca tiimoriin iyi bir sekilde lokalize edildigi ve nispeten kiigiik
oldugu vakalarda kullanilabilmesidir. Tipik bir radyoterapi departmaninda, tim
hastalarin yaklasik olarak %10-20’si brakiterapi ile tedavi edilir (Suntharalingam,
Podgorsak ve Tolli, 2005). Brakiterapinin ameliyata kiyasla avantajlari; tedavinin
basit olusu, cevredeki normal dokulara minimum diizeyde zarar vermesi ve tedavi

sonrasinda hastada goriilecek yan etkilerin az olmasidir.

Brakiterapi, saglikli doku araciliiyla harici radyasyon kaynagini tastyan harici 1s1n
radyoterapisinin aksine radyoaktif dozu dogrudan tiimdr icerisine veya tiimore yakin

bir bolgeye ulastirir (disaridan igeriye).

Manuel postsarj stiresinin ardindan; yiiksek dozda goriintii rehberliginde brakiterapi
ile uzaktan postsarj, giiniimiizde yaygin olarak kullanilan bir uygulamadir.
Bilgisayarla uzaktan kontrollii postsarj cihazlari, hedefe yliksek hassasiyette doz
ulastirmak i¢in, kiigiik radyoaktif kaynagi, ©Ozel olarak tasarlanmis aplikatorler
icerisinde sinirl bir radyoaktif alana yerlestirir. Bu, uygun hale getirilmis radyasyon
dozunun hedef bolgeye eksiksiz bir bigimde ulastirilmasini saglarken, “konfomal
radyoterapi” olarak anilan ¢evredeki saglikli doku ve organlar lizerindeki istenmeyen
maruziyeti minimize etmektedir. Ustelik brakiterapi fiziginin en iyi yami, saglikli
dokular tizerindeki maruziyetin minimize edilmesine yardimci olmasidir. Brakiterapi,
dozun bir radyasyon kaynaginin etrafinda, mesafenin karesiyle azaldigini ifade eden
‘ters kare kanununa’ dayanmaktadir. Boylelikle, tedavi edilen tiimoriin ¢evresindeki
dokular, diger radyasyon yontemlerinden beklenilenden c¢ok daha diisiik bir doz

almaktadirlar.



Radyasyonun igeriden digartya yayiliminin vazgecilmez unsuru, ya monoterapi ya da
EBRT (Harici Isin Radyoterapisi) ile kombinasyon halinde, brakiterapi ile verilen
dozun istenilen sekilde ayarlanmasina olanak saglamasidir. Brakiterapinin temel
Ozellikleri, hastalar ve saglik hizmetlerine yonelik olarak dikkat ¢ekici kazancglara
donistiirilmektedir. Brakiterapi, daha kisa tedavi siireleriyle sonuglanabilirken,
hastalardaki yan etkileri minimize etmekte ve gilinliik yasantiya daha hizli bir dontis

yapilmasina olanak saglamaktadir (Briers, 2010).

Brakiterapide en yaygin olarak kullanilan iyonlastirici radyasyon fotonlardir (X-
1sinlar1 ve gama 1s1n1) ancak birka¢ 6zel durumda beta parcaciklart veya notronlar
kullanilmaktadir. Brakiterapi foton yayici kaynaklari, ¢esitli sekillerde bulunur
(igneler, tilipler, ¢ekirdekler, teller, topaklar), ancak bunlar, kagisi 6nlemenin yani sira
genel itibariyle kaynaklardan yayilan ve istenmeyen a ve [ radyasyonlarina karsi

koruma saglamasi amaciyla yalitilmaktadirlar.

1.2.  Brakiterapinin Siniflandiriimasi

Brakiterapi, kaynak yerlesimine, radyasyonun yogunluguna ve implantasyonun

stiresine bagli oldugu i¢in, bu faktorlerin her biri i¢in ayr1 ayr1 siniflandirilabilir.
1.2.1. Kaynak Yerlestirme

e Yiizey kaliplari: Tiimorle temas halinde olan ancak tiimor icin ylizeysel kalan
kaynaga kalip terapisi denir. Yani bir deri veya mukozal yiizeye tekdiize doz

dagilimi saglamak i¢in tasarlanmig radyoaktif kaynaklari i¢eren aplikatordiir.

e Interstisyel brakiterapi: cerrahi olarak kiigiik radyoaktif kaynaklarmn, tedavi

amaciyla dogrudan dokuya yerlestirilmesidir.

e Intrakaviter brakiterapi: radyoaktif kaynaklar1 iceren aplikatdrlerin hedef

dokuya yakin olacak sekilde karin bosluguna yerlestirilmesidir.

e Transliiminal brakiterapi: yiizeyin ve dokuya yakin olan bdlgenin tedavi

edilmesi adina viicut liimenine tek bir gubuk kaynagin katilmasindan olusur.



e intravaskiiler brakiterapi: tek kaynak, kii¢iik veya biiyiik arterlere yerlestirilir
(Mayles, Nahum ve Rosenwald, 2007).

1.2.2. implantasyon Siiresi

e Gegici/Cikarilabilir implantlar: '*’Cs, '?Ir gibi radyoaktif kaynaklar, kisa bir
sure igerisinde tiimorlii dokuya yerlestirilir ve Onerilen doza ulagilmasinin
ardindan kaynaklar ¢ikartilir. Unutulmamalidir ki; intrakaviter tedaviler
daima gegcici ve kisa stirelidir.

e Kalict implantlar: Pd'®, Au'® gibi radyoniiklitlerin tamamen bozununcaya
kadar siiresiz olarak viicuda yerlestirilmesidir. Brakiterapinin interstisyel

formu genellikle siireklidir.

1.2.3. Doz Orani

e Diisiik doz oranli brakiterapi (LDR-BT): 0,4-2 Gy/s’ye kadar yayma oranina
sahip radyasyon kaynaklarini kullanir. Bu brakiterapi tiirii; agiz boslugu,
prostat, sarkom ve orofarenks kanserinin tedavisi i¢in kullanilir.

e Orta doz oranli brakiterapi (MDR-BT): 2 Gy/s ve 12 Gy/s arasinda degisen
radyasyon doz oranina sahiptir.

e Yiksek doz oranli brakiterapi (HDR-BT): 12 Gy/s’yi asar ve serviks,

akcigerler, yemek borusu ve prostat timorlerinde kullanilir.

1.2.4. Kaynak Yiikleme Modelleri

e Sicak yiikleme: radyoaktif madde iceren ignelerin/tiiplerin dogrudan timor
igerisine yerlestirilmesi.
e Postsarj: ilk olarak, radyoaktif olmayan tiipler tiimdr igerisine yerlestirilir

I: "I telleri, forseps ve portatif aletler aracihigiyla aplikatore islenir.

Manue
Bilgisayarli uzaktan kontrollii postsarj: pndmatik veya motorlu kaynak tagima

sisteminden olusur.



Brakiterapi tedavisi igin 6zel bir prosediiriin ve doz dagilim hesab1 i¢in bir modelin
kullanimiyla, sonuglarin karsilagtirilmasi basit hale gelmistir. Kanser tedavisi i¢in iyi
yapilandirilmis dozimetrik sistemin kullanimi, bu gibi mukayeseler i¢in ortak bir
nokta saglamaktadir. Ancak, modelin kendi basma kullanilmasi, sonuglarin
dogrulanmasi i¢in yeterli degildir; doz hesabinin dogru yapilabilmesi i¢in kaynagin
giiciiniin belirlenmesi hususunda giivenilir bir yontem kullanilmasi gereklidir. Bu da,
ulusal veya uluslararas1 standart laboratuvarlarca izlenebilir bir kalibrasyon ile
brakiterapi kaynaklariin kalibre edilmesi gerektigi anlamina gelir (Suntharalingam

vd., 2005).

Brakiterapi, radyoterapi ekip calisanlar1 ve diger hastane personeli i¢in yiiksek
radyasyon maruziyeti tasiyan bir takim dezavantajlara da sahiptir. Doz dagilimi
homojen degildir ve komplikasyon riski, implantin homojensizlik derecesine paralel

olarak artig gosterir. Bunlar, postsarj sistemleriyle azaltilabilir.

HDR brakiterapisinin yetersiz fraksiyonasyon ile verilmesi halinde onemli bir gec
radyasyon hasar1 olugsma riski mevcuttur. Bu durum yalnizca iyi lokalize olan timdr
icin gegerlidir, yani implantin tiim timor kiitlesini kenarlartyla birlikte kusatmasi
gerekir, fakat anatomik daralmalardan dolay1 bazi1 pozisyonlarda bu amaca ulasilmasi

zor olabilmektedir.

Brakiterapi ¢ok emek gerektiren cerrahi bir prosediirdiir ve dolayisiyla cerrahi
travmay1 icermektedir. Ustelik o6zel bir egitim gerektirmekte ve radyasyon

onkologunun cerrahi becerilerine bel baglamaktadir (Regueiro, 2002).

Bu calismanin amaci, fiziki yonlerden ve klinik uygulamalar agisindan brakiterapinin
kanser tedavisinde kullanimini incelemektir. Bu baglamda, ilgili literatiir kapsamli

bir sekilde incelenmistir.



2. KAYNAK BELIRTIiMi VE KAYNAK KALIiBRASYONU

2.1.

Brakiterapi Kaynaklarinin Karakterizasyonu

Bir¢ok fiziksel ve dozimetrik 6zelliklere sahip ve brakiterapi tedavisinde kullanilmak

lizere sec¢ilmis foton yayici radyontklitlerin, en gerekli fiziksel ve dozimetrik

ozellikleri asagida verilmistir:

Bu niiklitlerce iiretilen foton enerjileri ve foton 1sininin insan dokusu ve
koruyucu malzemeler arasindan niifuz etme (penetrasyon) yetenegi;
Yar1-Omiir siiresi;

Kaynaga 6zgii aktivite;

Kaynak giicii;

Titanyum ve kursun gibi zirh materyallerde yar1 deger katmani (HVL);

Kaynagin uzaklig1 ile dozun ters kare orantis1 (URL-1).

Brakiterapi kaynaklar1 genellikle yalitilmistir (kapstillenmis) ¢iinkii radyoaktif madde

koruyucu bir kapsiil icerisinde tamamiyle kapsiillenmis sekilde bulunmaktadir.

Radyoaktif iyot-125 ('*°I) gibi kiigiik bir brakiterapi gekirdegi, titanyum igerisinde

kapsiillenmistir. Kapsiil, ¢esitli amaglara hizmet etmektedir. Bu kapsiil,

radyoaktif kaynagin sizint1 yapmasini veya kagisini 6nlemek icin,

radyoaktif maddenin muhafaza edilmesi i¢in,

Kaynak rijitliginin arttirilmasi igin

Foton yayan kaynaklari i¢in; kaynak bozunmasi yoluyla iiretilen alfa ve beta

radyasyonun emilmesi i¢in tasarlanmistir.

Bir brakiterapi kaynagindan uygun radyasyon yayimmi genel itibariyle sunlardan

meydana gelir:

En 6nemli unsur gama 1sinlaridir,

Elektron yakalanmasi esnasinda veya kaynakta meydana gelen i¢ doniisiim
yoluyla rasgele sacilan karakteristik X 1sinlari;

Kaynagin i¢inde bulundugu koruyucuda olusan karakteristik X 1smlar ve

foton 1s1nlamasi.



2.1.1.

Emisyon Tipine gore Radyoizotop Tiirleri

22 222 137~ 192y, 1 1257 1
vy yayicilar: 6Ra, Rn,60C0, 3 Cs, ? Ir, 98Au, 5I, 0pg.
2 1 4 1 144

B yayicilar: 3 P,9OSr,90Y, 06Ru, 9Va, 66Ho, Pr.

Notron yayict: PICt.

Radyum-226 ( 220R, ):

[k ve en yaygin olarak uygulanan brakiterapi kaynagidir.
¥V ile baglayan ve *“Pb kararli izotopuyla sona eren uranyum serisinin
altinci iiyesidir.

226

Bozunma sistemi: *33Ra —» 222

22Rn + 3He

Dogal olarak meydana gelir.

Yar1 0mrii t, =1620 yildir.

Zararli radyoaktif gaz Radon’a ¢ok yavas bir sekilde parcalanir.

Enerjisi 0,184 MeV — 2,45 MeV (ort. 0,83 MeV) arasinda degisen en az 78 y
15101 Ra ve bozunma firiinlerinden gelmektedir.

Bazi yiiksek enerjili B 1sinlart (maks. 3,26 MeV) yayar.

Intrakaviter, interstisyel ve kalip uygulamalar igin yaygm olarak kullanilir.

Etkisiz dolgu maddesi ile karigtirilir ve kalin altin folyo hiicresine ytiklenir.

Sezyum-137 (77 Cs):

Niikleer Reaktorlerde tiretilmis bir fisyon trtiniidiir.
233U +n - 235U > 13ICs + 35Rb + 4n + 191Mev
t,: 30 yil

Nispeten daha ucuz ve ekstraksiyonu basittir.
Bozunma semast: 32Cs ——137Ba + e +vy

vy 15101 enerjisi = 0,662 MeV

Tiip, igne ve pellet halinde bulunur.

Jinekolojik kanserlerde Ra’nin yerine kullanilir.
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Iridyum-192 (nglr):

e Niikleer reaktorlerde iiretilir.

5 (n,y) F3r

e t,=73,8 giin

e P emisyonu ve elektron yakalama yoluyla bozunma iiriinleri '**Pt ve
205 dir.

e Bozunma semast: 122[r — 122Pt+ _Se+vy

e Enerjileri 0,136 ila 0,613 MeV arasinda degisen 11 y 111 yayar.

e Etkin y 1sinlarinin enerjisi yaklasik 0,380 MeV dir.

e [} parcaciklarinin maksimum enerjisi 0,670 MeV dir.

e Naylon iplik veya platinyum kapli tel seklinde bulunur.

Altin-198 (' Au):

17 Au, bir nétronu absorbe etmesiyle niikleer reaktorde iiretilir.

o 55Au(n,y)'75Au

e Enerji 0,412 MeV (mono-enerjik y-151n1)

198

198 0
79 goHg + _je

Au —
e t,- 64,7 saat (2,7 giin)

e Kalic1 implantlar i¢in uygundur (kisa yar1 Omiir)

e Kalici implantlarda radon ¢ekirdeklerinin yerine geger.

e Intraperitoneal tiimérlere bagh olarak asitlerin t/t’si icin koloidal bigimde de

hazirlanir.

Ivot-125 ('*1):

e Niikleer reaktorlerde tiretilir.
¢ e (L)' EXe+ ge o E
e Kalic1 ve sokiilebilir implantlarda kullanilir.

® ty- 59,6 gilindiir.
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e (Gama 1511 foton enerjisi= 0,274 MeV ve 0,355 MeV
e Bozunma semasi = elektron yakalama

o '8+ Je- '8Te

e Rnve Au’ya gore avantajhidir.

e Daha uzun yar1 Omiirliidiir.

¢ Diisiik foton enerjisinde dolay1 daha az zirhlama gerektirir.

Paladyum-103 ( 193 pg ):

e Kararli paladyumun bir ndtronu absorbe ederek uyarilmasiyla niikleer
reaktorlerde ve hizlandiricilarda tiretilir.

o '55Pd(n,Y)'53Pd ; "Rh(p,n)""Pd

e Bozunma semasi = elektron yakalama ('*

halleri)

Ru’nun ilk ve ikinci uyarilmig

o BrPd+ e 'BRh+v

e Foton enerjisi = 21 keV

e Kursundaki HVL = 0,008 mm

e '®I'nin yerine geger (kisa yar1 dmiir =17 giin)

e (Cckirdekler halinde bulunur.

e Kalic1 prostat implantlarinda kullanilir.

Kobalt-60 (*°Co):

e Kararli °°Co izotopunun nétron aktivasyonuyla iiretilir.

o 35Co(n,¥)$5Co

e Bozunma semast: $95Co ™ SONi+ _Je+y;

e Yar1 Omiir siiresi = 5,26 yil.

e Her bir pargalanma 1,3 ve 1,17 MeV enerjili 2 gama 151n1 tiretir.
e Kursundaki HVL = 10 mm

e Okiiler melanomlarin ve retinablastomlarin oftalmik plakalarinda kullanilir.
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Stronsiyum-90 ( % Sr) ve Itriyum-90 ( QOY):

o °Sr fisyon tiriiniidiir, p 1511 emisyonu ile *°Y’ye bozunur.

39S > WY + B - 97Zr + B

St daima radyoaktif bozunma iiriinii olan **Yttrium ile bir arada bulunur.

e Yari omiir =28 yi1l

Maksimum [ 1511 enerjisi =0,54 MeV

Kornea iilserlerinde, piterjiyumda, korneal vaskiilerizasyon ve neoplazmlarda

kullanilir.

ftriyum, kétii huylu efiizyonlarda uygulanan koloidal hazirliklarda kullanilir.

Gogiis kanserinin hormonal kontrolii i¢in hipofiz bezindeki itriyum topaklari

kullanilir.

Itriyum, ckaraiger malignitelerinde SIR’da (secili dahili radyasyon) kullanilir.

Sr (miihiirlenmemis), kemik yapimmin t/t’sinde kullamilir.

Fosfor-32 ( 2p ):

Miihiirlenmemis radyoizotop

Siilfiirin nétronlarla bombardimaniyla niikleer reaktorde tiretilir.
1eS(n, p) 8P
Saf B-yayic1 32P — _Je + 32§

Maksimum B enerjisi =1,71 MeV

t,-14,7 giin

32p kapli stentler — arteriyel restenozun t/t’sinde kullanilir.

Kaliforniyum-252 (252Cf):

e Notron yayici (radyobiyolojik iistiinliik)

e *U’nun ¢oklu notron yakalanmasi yoluyla iiretilir.
o 2CFNHCS

e Bozunma semast: alfa yayimu

o 232Cf - %BCm+ a (% 97)
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o 232Cf - Fisyontirinleri +y +n (% 3)

e Yiklii pargaciklar, gama 1sinlar1 ve notronlar iiretir.
o t,-263yl

e Notron enerjisi= 2,3 MeV

e (Cekirdek ve tiip halinde bulunur.

e Caserviksinde LDR ICA’sinda kullanilir.

Ruthenyum-106 ( %Ry ):

e Fizyon yan iirlintidiir.

e Bozunma semasi: f yayini

e Maksimum enerji: 0,039 MeV, ort. enerji: 0,009 MeV
o 195Ry —>10%RA 4 B

e ,-368 giin

106

v e . 106
. Ru, bozunma triin

Rh ile radyoaktif denge halindedir.

e Yiizeysel oftalmik lezyonlarda kullanilir.

Vanadyum-49 ( 49V):

e *Tiile (p,n) reaksiyonu yoluyla iretilir.

o 23V - .fe+3Ti

e Pozitron ve gama 1511 yayinlar.

e Pozitronlarin ortalama enerjisi yaklasik 0,511 MeV iken, gama 1sininin
ortalama enerjisi 0,696 MeV dir.

e (=16 gin

e Intrakoroner uygulamalar i¢in kullanilan stent’tir.

Holmiyum-166 (166H0):

e '“Hoile (n,y ) reaksiyonu yoluyla iiretilir.
o §3Ho(n,y)'¢5Ho

e Bozunma semasi:  yayimi
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o Ho - 1%Ho + B - 8SEr kararli
e Maksimum [ enerjisi= 1,9 MeV (ort. 0,63 MeV)
o t,=27 saat

e Intravaskiiler brakiterapi i¢in diisiiniilmiistiir (URL-1).
2.2. Foton Yayici Brakiterapi Kaynaklarinin Spesifikasyonu
2.2.1. Aktivite

Daha o6nce, brakiterapi kaynaginin giicli aktivitenin ifadesinde kesin goriinmekteydi
(aktivite, belirli bir zamanda cekirdegin pargalanma (**°Ra ¢ekirdegi) sayisidir. Curie
(Ci)’nin aktivite birimi olarak asil anlami; 1 Ci, 1 gram **°Ra (3,7 x 10'° s7')’min
aktivitesine esittir. Giiniimiizde 1 gram **°Ra’nin aktivitesi 3,655 x 10" s veya

0,988 Ci seklinde kullanilmaktadir.
2.2.2. Belirlenen bir Uzakhiktaki Maruziyet Hizi

Verilen bir kaynaktan aliman mesafede olusan maruziyet hizi (X) da, kaynagin

giicliniin belirlenmesinde kullanilmistir (IAEA, 2002).

Kaynaktan d uzaklikta havadaki bir P noktasindaki X maruziyet hizi, brakiterapideki

bir parametredir ve agagidaki sekilde ifade edilir:

. AT
Xp = d—;‘ 2.1)

Burada 4, kaynagin aktivitesi (Ci), I'x gama sabitidir (R'rnz-Cf1 -hﬁl).

Gilinlimiizde, verilen kaynaktan d uzakliginda havadaki bir P noktasindaki kerma

oran1 Kg(d) asagidaki gibi kullamilmaktadr.

Ry = Zepp 2k 22)
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Burada A,pp, kaynagin goriiniir aktivitesi, I'akr, asagidaki esitlikle I'x ile ilgili kerma
orani sabitidir.

_ T'x0,876x10"2Gy/R _ uGy/Bq
' akr = 3,7x1010 Bq/ci 2368 GBq/Bq I (2.3)

Burada I'x’in birimi, RmCith!ve I"axr’nin birimi, uGy.m2.GBq'l.h'1’dir.
2.2.3. Goriiniir Aktivite

Gerekli olan bir brakiterapi kaynagi igin goriinen aktivite A,pp, kaynagin dikey ekseni
boyunca, bir referans uzakliginda (genellikle 1 m), havada ayn1 hava kerma oranini
verecek ayni radyoniiklitin filtresiz noktasal bir kaynaginin aktivitesi seklinde
tanimlanir. Goriiniir Aktivitenin SI birimi Becquerel (Bq)’dir (1 Bq =1 s '), onceki
birimi ise Curie (Ci) (1 Ci = 3,7 x 10'% " = 3,7 x 10'°Bq)’dir. Gériiniir aktivite kimi

zaman esdeger aktivite olarak adlandirilir.

8pq, 791,21, Blcs, 'Cs ve ®°Co gibi foton yayan brakiterapi kaynaklari,
giiniimiizde ya referans hava kerma oraninin ifadesi (RAKR; sembolii: K,.) veya hava
kerma giicii (sembolii: Sk) ifadeleriyle standardize edilmektedir. Radyumun esdeger
kiitlesi ve goriiniir aktivitenin diger miktarlar1 Becquerel ve Curie birimleri agisindan

artik gecersiz olarak kabul edilmektedir (Venselaar, 2004).
2.2.4. Referans Hava Kerma Oram

Referans hava kerma oran1 (RAKR), 1 m referans uzakliginda havadaki kerma oran
olarak tanimlanir (havanin sagilmasi ve dagilmasi ic¢in diizeltme). 2004 yilinda,
Uluslararas1 Radyasyon Birimleri Komisyonu raporu 72 (ICRU, 2004), brakiterapide
kullanilan diisiik enerjili foton kaynaklarmma yonelik olarak biraz revize edilmis
referans hava kerma orani tanimini sunmustur. Diisiik enerjili veya kirletici fotonlar,
Oornegin, brakiterapi kaynaklarinin ¢elik veya titanyum enkapsiilasyonuna ait
yiizeysel levhalarda iiretilen karakteristik X 1511, 1 mm’den biiyiik mesafelerde suda
veya dokudaki doz oranina dnemsiz Ol¢iide katki saglar. ICRU, yalnizca §’dan daha

biiyiik enerjili fotonlarin RAKR taniminda ele alinmasi1 gerektigini onermistir. Enerji
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kesiminin degeri, &, tipik olarak ortalama foton enerjisi < 50 keV olan diisiik enerjili
kaynaklar icin (‘*Pd ve ') 5 keV, ortalama foton enerjisi > 50 keV olan yiiksek
enerjili kaynaklar igin (‘*’Ir ve ®°Co) 10 keV’dir ve ayrica uygulamaya da baglidir
(ICRU, 2004; Perez vd., 2012). RAKR su sekilde ifade edilebilir:

K = Ka(dxdf—ef)z (2.4)

Burada Kg, RAKR (SI birimi: Gy s™), Ks(d), §'dan biiyiik enerji fotonlardan dolay:
d uzakliginda Olgiilen hava kerma orani, d,.f ise 1m’lik referans uzaklhigidir. Tipik
yiiksek doz oranli brakiterapi kaynaklari icin, RAKRyi 1m uzaklikta mGy h™' olarak
veya diisiik doz oranli kaynaklar igin Im’de pGyh' seklinde gostermek daha
uygundur. Kaynagin, noktasal kaynak olarak ele alinabilmesi i¢in 6l¢iim mesafesinin

onemli 6l¢iide biiylik olmasi gerekir.
2.2.5. Hava Kerma Kuvveti

Hava kerma kuvveti K(d), bos uzayda dikey eksen ve d? uzakligi boyunca kaynagin
merkezinden alinan 6l¢lim mesafesindeki hava kerma oraninin iiriinii olarak bilinir.
Hava kerma kuvveti i¢in tavsiye edilen birim: 1 U= uGym™ h"' = ¢Gycm® h™".
2004’te, TG-43 raporunun giincellenmis hali olan TG-43U1 (Rivard vd., 2004)
yayinlanirken, bu raporda hava kerma kuvvetinin diizeltilmis tanimina yer

verilmistir.

Sk = Ks(d)d? (2.5)
Burada hava kerma oraninin I'((g (d)iriint olan hava kerma kuvveti (Sk), vakumda d
mesafesinde ve §’den daha biiylik enerji fotonlardan dolayi, dl¢iim mesafesi d’nin

karesi ile carpilir. Kaynagin noktasal bir kaynak olarak ele alinabilmesi i¢in d

uzakliginin yeterince biiylik olmasi gerekir.
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RAKR ve hava kerma kuvveti boyutsal olarak birbirinden farklidir. Bunlar, referans

uzakliga ( d,r) ters kare kanunuyla baglhdirlar (Kg = Sk / 4 ). Kr ve Sk
ref

birimlerinin katlarinin ve askatlarinin kararli olmasi ve ayni enerji kesimi olan 6 nin
secilmesi sartiyla Kg ve Sg’nin niimerik degerleri, ulasilabilir dozimetrik dogruluk
cercevesinde birbiriyle benzerdir (Sadeghi vd., 2011). 1 U= uGym™ h' =0,138
mgRa.q (Khan, 2003).

2.2.6. Suda Absorbe Edilen Doz Oranm

Brakiterapi foton kaynaklarinin dozimetrisi i¢in temel miktar, suda absorbe edilen
doz oramidir ki bu hesaplanan RAKR veya hava kerma kuvvetine gore
belirlenebilirken, ayrica absorbe edilen doz standardi ile de dogrudan
Olciilebilmektedir. Sudaki referans noktasi (o, 6¢), rp=1 cm ve 0p=90° ile kaynagin
merkezinden 1 cm uzakta bulunan kaynagin dikey ekseni iizerinde olacak sekilde
belirtilmistir (Rivard vd., 2004). 16 Referans noktasinda sudaki doz oran1 D (r, 6o),
TG-43 formalizmindeki dozimetri parametrelerinin tanimlanmasi igin gerekli tek

mutlak doz oranidir.

Referans noktasinda (ro, 6o), bir brakiterapi kaynaginin etrafindaki rastgele bir

noktada sudaki doz oran1 D(r, 8) igin genel denklem su sekilde degisir.

D (15,6,) = Kp A (2.6)
RAKR miktari i¢inse,

D (ry,8,) = SgA (2.7)
seklinde degisiklige ugrar.
Hava kerma kuvveti miktar1 i¢in; doz orani sabiti A, Kr veya Sx’yi sudaki doz

orantyla degistirir. D (1, 8,) biriminin her iki ifade de ayn1 oldugunun hatirlatiimasi

onemlidir (Gy 57! veya bu birimin kati). Ancak, Kg ve Sx’nin farkli birimlerinden
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dolayi, (2.6) nolu denklemde, A boyutsuz sabitken, (2.7) nolu denklemde ise, A’nin
birimi genellikle cGyh™ U™ olarak verilir ki bu cm™ye indirgenir. A’ nin niimerik

degeri (2.6) ve (2.7) nolu denklemlerde 6zdestir.

2.2.7. Doz orani sabiti, A

Doz orani sabiti, A, D (rg, 0) referans noktasinda sudaki doz orani olarak tanimlanir;
asagidaki denklemde goriilecegi iizere enine eksen iizerinde (6 =90°) rp=1 cm

uzakliginda tam olarak birim bagina hava kerma kuvveti Sk,

_ D(ro.60)
Sk

A (2.8)

Doz orani sabiti hem radyoniiklit hem de kaynagin modeline baglidir ve hem kaynak
tasariminin radyoaktif dagilimi hem de enkapsiilasyon tarafindan ve ayrica Sx’y1

tanimlamak i¢in kullanilan yaklagim ile engellenmektedir.

2.3. Kaynak Kalibrasyonu

Kaynak kalibrasyonu; uluslararasi olarak onerilen miktarlardan birinde ifade edilen
kaynak kuvvetinin degerlendirilmesi anlamina gelir: referans hava kerma oranmi veya

hava kerma kuvveti.

Her ikisi de, kaynagin yakinindaki radyasyon alaninin temsili bir miktarinin
Olclilmesine baghdir. Bu durum pratikte, 6zel geometri ve ortamdaki iyonlagmanin
Olciilmesi anlamina gelir. 1 m referans uzakligindaki hava kerma oran1 veya hava
kerma oraninin {iriinii ve 6l¢iim mesafesinin karesi, degerlendirmeye alinir. Yapilan
degerlendirme; Olgiilen iyonizasyona, detektdr hacmi igerisindeki yiike veya akima

dayanir. Bu da, dozimetri protokolii olarak adlandirilir (Baltas vd., 2007).
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2.3.1. Hava Kerma Oram Standartlari

Brakiterapi kaynagi kalibrasyonu icin siki dogruluk gereksinimleri istenmesinin
sonucunda, bir¢ok ulusal metroloji enstitiisii gectigimiz yirmi yil icerisinde ¢esitli
brakiterapi kaynaklarmma 6zel temel standartlar gelistirmislerdir. Genel itibariyle,
hava kerma orani tahmin standartlari, nispeten biiylik sinyal-giiriiltii oranlarindan

Otliri iyonizasyon odalarina dayanmaktadir.

2.3.1.1. LDR (Diisiik Doz Oranly) Brakiterapi Kaynaklar: icin Hava Kerma Orant

Standartlar

Iyi tip bir iyonizasyon odas1, Ulusal Fizik Laboratuvar tarafindan (NPL; UK), HDR
21r telleri ve pimleri ile LDR '*I ¢ekirdeklerinin hava kerma orani kalibrasyonlar
icin brakiterapi radyoniiklitlerinin standart kalibratorii olarak kullanilmaktadir

(Baker, Bass ve Woods, 2002).

3-1 transfer odasi; X 1g1n1 kalibrasyon katsayilarinin ortalamasi olarak alinan 127 1810
kalitesinin kalibrasyon katsayisini tiiretmek i¢in 25 ve 33 keV enerjileri ile x 1sm1

demetleri icerisinde kalibre edilir.

LDR "Ir 8l¢iimleri icin, 3-1 odasi dncelikli olarak enerjileri 35 ve 250 keV arasinda
degisen X 1511 demetlerinde ve 9¢Cs ile ®Co’n 7 -1sinlarinda kalibre edilir. Daha
sonra '?Ir i¢in kalibrasyon katsayisi, kaynak enerjisi spektrumunun her bir hattindan
gelen hava kermasina, bagil katkisi yoluyla odanin enerji tepkisi uygun bir sekilde

tartilarak ol¢iiliir.

Ulusal Standartlar ve Teknoloji Enstitiisii (NIST; Gaithersburg, MD), LDR 103pg, 1251
ve !Cs i¢in brakiterapi hava kerma kuvvetinin teshis edilmesi amaciyla genis ag¢ili
serbest hava odasin1 (WAFAC) kullanmaktadir (Seltzer vd., 2003, Mitch ve Soares,
2009). Hava kerma kuvveti, iki toplayict hacim ile belirlenen iyonlasma

akimlarindaki doniistime gore tanimlanir.
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Wisconsin Universitesindeki Akredite Dozimetri Kalibrasyon Laboratuvarinda
(UWADCL; Madison, WI) bulunan degisken aralikli serbest hava odast (VAFAC),
LDR 103Pd, 1251 ve BlC kaynaklarinin 6l¢iimii i¢in kullanilmaktadir (Selbach, Kramer

ve Culberson, 2008).

Ulusal Henri Becquerel Laboratuvart (LNHB), LDR '“Pd ve '*I foton kaynaklari
icin RAKR ’nin gerceklesmesi amaciyla yeni ve dairesel bir serbest hava odasi insa

etmistir (Selbach vd., 2008).

Grossvolumen Extrapolation Skammer (GROVEX) olarak adlandirilan biiyiik
hacimli paralel plakali ekstrapolasyon odasit (Aubineau vd., 2012), Physikalisch-
Technische Bundesanstalt’ta (PTB) LDR '*Pd ve '*I foton kaynaklarina yonelik
olarak RAKR ’nin temel standardidir.

2.3.1.2. HDR (Yiiksek Doz Oranli) Brakiterapi Kaynaklari icin Hava Kerma Orani
Standartlart

HDR '"Ir kaynaklarimin dogrudan 6l¢iimii i¢in herhangi temel bir standart
bulunmadig durumlarda '**Ir dozimetreleri i¢in hava kermas kalibrasyonu katsayist,
orijinal olarak Goetsch, Attix, Pearson ve Thomadsen (1991) tarafindan
UWADCL’de gelistirilen dolayl1 interpolasyon teknigi kullanilarak belirlenmistir.

Yaklasik 397 keV enerjiye sahip tipik olarak kapsiillenmis HDR '**

Ir kaynaginin
etkin enerjisi, NIS orta filtrasyon 250-kVp X-1s11 demetinin (146 keV) etkin enerjisi
ve ’Cs’nin (662 keV) orta enerjisi arasinda yetersiz olarak bulunmaktadir. Goetsch
vd. (1991) X-1s1n1, Bics ve MAr irradyasyonu arasindaki duvar inceltme
farkliliklarinin gelistirilmesiyle, dogrusal interpolasyon yoluyla bu iki referans 1s1m
icerisinde havada terapi diizeyinde oda boslugu ve tiirevi olan iyonlasma odasinin

2Ir Kkalibrasyon katsayisini ayarlamistir. Ardindan iyonlasma odasi, hava kerma
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kuvvetinin Ol¢iilmesi i¢in havada farkli birka¢g mesafede HDR "““Ir kaynaginin hava

kerma oranini belirlemek amaciyla kullanilmistir (Goetsch vd., 1991).
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Petersen, Van Dijk ve Albers (1994) yiiksiik tipli iyonlasma odalarimin '**Ir
kalibrasyon katsayilarinin tiiretimi i¢in bir teknik belirlemistir. Yiiksiik odalari, X-
ismlart ve 'Cs ve ®°Co gama radyasyonuna ait temel standartlara zit olarak
ayarlanmistir. fyonlasma odalarnin kalibrasyon katsayilari, '*’Ir kaynaginin hava
kerma spektrumuna gore oda tepkisi tartilarak elde edilmistir (Petersen vd., 1994,

Van Dijk, Deurloo ve Damen, 2004).

0,5 cm’ten biiyilk hacimlere sahip iyonlasma odalari, HDR kaynaklarinin
degerlendirilmesi i¢in kullanmaktadir. 92 kalibrasyonlar1 iginse, “Co ve 60 keV
arasinda %35’ten daha az hava kerma kalibrasyon katsayisi varyasyonuna sahip

odalarin kullanilmasi Onerilmektedir.

2.3.2 Su Standartlarina gore Absorbe Edilmis Doz Oram

Gilintimiizde iyonizasyon kalibrasyon odalarinda, suda absorbe edilen doz, foton
yayan brakiterapi kaynaklarina yonelik standart laboratuvarlarda c¢ok sik

kullanilmaktadir.

Brakiterapi kaynaklarindan dogrudan olacak sekilde yapilan, suda absorbe edilen doz

kalibrasyonu, teorik olarak orantili miktar belirsizligini azaltir (ICRU, 2004).

2.3.2.1. LDR Brakiterapi Kaynaklari Icin Absorbe Edilmis Doz Orani Standartlart

125 103

EMRP projesinin bir parcasi olarak gelistirilen LDR "I ve “Pd kaynaklar i¢in
absorbe edilmis doz standartlarimin her {icii de, yliksek hassasiyetlerinden oOtiirii

iyonometrik 6l¢iim yontemlerine dayanmaktadir (Sander, 2014).
e Yiksek hacimli paralel-plakali ekstrapolasyon odast,

e QGenis acil1 degisken hacimli iyonlagsma odasi,

e Dairesel serbest hava odasi.
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2.3.2.2. HDR Brakiterapi Kaynaklari Icin Absorbe Edilmis Doz Orani Standartlari

HDR brakiterapi y - kaynaklarinin 6l¢iimii icin gelistirilen absorbe edilmis doz
standartlari, kalorimetriye dayanmaktadir. Bu dogrudan yontem, yiliksek doz
oranlarina sahip kaynaklar i¢in uygundur ¢iinkii yiiksek doz orani, yeterli diizeydeki
sinyal —glirtiltii oranin1 arttirmaktadir. Kalorimetri, dozimetride absorbe edilen doz
icin standart olusturma konusunda kullanilabilecek en miikemmel metodoloji olarak
tavsiye edilmektedir (Ross ve Klassen, 1996). Absorbe edilmis doz kalorimetrisi,
absorbe edilen radyasyona ait enerjinin tamamen 1s1 olarak goriinecegi varsayimina
dayanir. Boylece absorbe edilmis dozun belirlenmesi sicaklik degisiminin dl¢limiine

gore azalir. En yaygin kalorimetreler sunlardir:

e Grafit kalorimetresi,

e Su kalorimetresi.

2.3.2. Hava Kerma Oram Ol¢iim Yontemleri

Hava kerma oranini, kaynak kuvvetine bagli olarak belirlemenin yaygin olarak

kullanilan ii¢ yontemi vardir.

(1) Yeterli 6l¢iide kalibre edilmis iyonizasyon odasini kullanan ve sonugta kaynak
kuvvetini tiireten hava diizeneginde bulunan hava kerma oraninin dl¢iimii,

(2) Iyi tammlanmis geometriye ait kat1 fantom araciligryla dlgiim,

(3) Referans hava kerma oram KR veya slirekli hava kerma kuvveti Sk ile kalibre

edilmis kuyu tipi iyonizasyon odas1 aracilifiyla 6l¢limdiir.

2.3.3.1 Havadaki Diizenek Kullanilarak Yapilan Kalibrasyon

Burada, hava kerma oraninin 6l¢iimii i¢in havadaki bir diizenek ele alinmustir.
Kaynak genellikle, brakiterapi implantlarinda uygulanan bir igne, tiip veya kateter
(sonda) seklinde tanitilmaktadir. Bu yontem, kaynagin tanimlanmis kuvveti; kateter,
tiip veya igne vasitasiyla kaynagin duvarindan elde edilen radyasyon azaltiminin

etkisini kapsamaktadir. '’Ir ya da '"Au ¢ekirdekleri gibi kalici interstisyel
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implantlarda, duvar malzemesinden (kursun, titanyum veya altin) kaynaklanan bu
radyasyonun etkisi goz ardi edilmemeli ve bu sebepten dolayi elde edilen sonug
gelistirilmelidir. Bu siire¢, temelde yiiksek ortalamali foton enerji kaynaklari
(198Au,1921r, 137Cs) icin uygundur. Ortalama foton enerjisi 0,3 MeV’in lizerindeki
%Co, ve ayrica foton enerjisi 0,093 MeV olan'®Yb niiklit kaynaklar icin de

1 ve '°Pd gibi 30 keV’nin altinda ortalama foton enerjisine

uygundur. Ancak,
sahip olan ve kalici implantlarin diistik aktivite kaynaklari1 olarak kullanilabilen

diisiik enerjili kaynaklar, radyoniiklit kaynaklar i¢in zorlayicidir (Baltas vd., 2007).

Referans hava kerma oran1 Ky, asagidaki formiil kullanilarak, serbest havada yapilan

Ol¢iimle tanimlanabilir.

KR = Nk(Mu/t)kairkscattkn(d/dref)2 (2.9)

Burada NK, standart laboratuvarca elde edilen iyonizasyon odasinin hava kerma
kalibrasyon katsayisi, My, belirli bir t siiresi boyunca dlgiilen, basing ve sicaklik
acisindan iyilestirilen yiik, k., kaynak ve odaya iliskin hava yoluyla temel foton
enerjilerinin azaltilmasi i¢in yapilan modifikasyon, K., duvar, kat, hava vb.’den
sagilan radyasyon i¢in yapilan modifikasyon, k;, hava boslugu igerisindeki diizensiz
elektron dizisi Olgen asimetrik diizeltme katsayisi, d, Ol¢iim uzakhigr ve dpf, 1
metrelik referans uzakligidir (URL-1).

"Ir brakiterapi kaynagmin &lgiilen hava kerma enerjisi 397 keV’dir. Goatsch
tarafindan tavsiye edilen prensip ise (Goetsch vd., 1991), oday1 '*’Cs, veya *’Co’da

X-1sminin keV kalitesinde kalibre etmektir.

Noktasal kaynak yaklasikliginin % 0,1’den az olmasindan dolay: yapilan yanlisin
dogrulanmasi adina kaynagin merkezi ve odanin merkezi arasinda verilen uzakligin,
kaynak uzakligindan en azindan on kat daha uzun olmasi gerekir. HDR kaynagi
kalibrasyonlari i¢in, 6l¢lim uzakliklar ideal uzaklik ¢evresinde seg¢ilebilir (6r. 10cm

ile 40 cm arasi).
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Diisiik enerjili '*°I ve '

Pd radyoniiklitleri i¢in ve bu radyoniiklitlerin klinik olarak
elde edilebilir kaynaklarinin diisik kuvvette olmasindan dolayi, daha biiyiik
hacimlerdeki odalar tercih edilmektedir. Bu da, havadaki kalibrasyon diizeneklerinin,
klinik acidan rutin "I ve '®Pd kalibrasyon siirecleri i¢in pratik olmadig anlamina

gelir (Sekil 2.1). Havadaki kalibrasyon diizenegi i¢in gerekli ekipmanlar sunlardir:

(a) Modifiye edilmis kalibrasyon matkab1 ve iyolasma odasi ve kaynagi i¢in
sabitleme aleti,

(b) HDR kaynaklari i¢in 0,3 ile 1,0 cm® yogunlukta iyonizasyon odasi veya '*I ve
19p{ cekirdekleri gibi diisiik enerjili LDR kaynaklar1 igin 1000 cm® veya daha bityiik
hacimli iyonizasyon odalar1 (uygun hava kerma kalibrasyonu faktorlerinin
uygulandiginin onaylanmasi gerekir),

(c) ®Co, Cs, '*™Ir, ve '*®Au kaynaklar1 igin uygun birikim kapaginin kullanimu,

(e) Termometre ve barometre ya da alternatif olarak bir kontrol kaynagi,

(f) Aplikator/kateter,

(d) Kaynagin ve radyoniiklitin tipine bagl yliksek ¢oziiniirliikli elektrometre,

(g) Icerisinde tedavi ve geometrik kosullarin mutlaka havadaki diizenegin
yerlesimine miisaade edecek sekilde uygun olmasi gereken tedavi odasi (zemin ve
duvarlar iyonlasma odasinin konumun gore en az 1 metre uzaklikta olmalidir)

(Fotograf 2.1) (Baltas vd., 2007).

Sekil 2.1. Birikim kapakli iyonlasma odas1 kalibrasyon diizeneginin geometrisi. (Kaynak,
uygun silindirik bir bina (T) igerisine yerlestirilir. Ls, kapali kaynagin aktif
cekirdeginin uzunlugudur ve r serbest uzaydaki hava kerma oraninin 6l¢iimii i¢in
kullanilan radikal uzakliktir. L. i¢ uzaklik iken, r. ise bu semada kullanilan
iyonlagma odasinin tiibiiler kiitlesinin dahili yarigapidir.)
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Fotograf 2.1. PDR ve HDR kaynaklar1 i¢in havadaki kalibrasyon drnekleri

2.3.3.2. Kuyu Tipi Iyonizasyon Odast Kullanilarak Yapilan Kalibrasyon

Havadaki diizenegin komplikasyonu ile uygulamanin karmagsikligit ve gerekli
parametrelerin ve 0zel efektlerin sayis1 nedeniyle, havadaki bu teknik diinya ¢apinda
kimi laboratuar merkezlerinde artik kullanilmamaktadir. Giiniimiizde, herhangi bir
radyoniiklit kaynagi i¢in en yaygin olarak kullanilan kalibrasyon yontemi, kuyu tipi
iyonizasyon odasi uygulamasidir (IAEA, 2002; IAEA, 1999; Venselaar, 2004). Bu
odalar, 'Pd, "’Ir, veya '®I gibi yaygm sekilde kullanilan radyoniiklitler i¢in hava
kerma kuvveti veya referans hava kerma oranina yonelik kalibrasyon faktorleriyle
kullanilmaktadir. Klinik hazirlik siirecinde, iyi bir oda tepkisinin stabilitesinin
Slgiilmesinin en basarili yolu, *’Cs veya *’Sr gibi nispeten uzun dmiirlii radyoniiklit
kaynaklarmin ~ kullammudir.  Ureticilerden, klinik egitimlerde kalibrasyonun
basitlestirilmesi adma bu gibi kaynaklarin yaninda standartlastirilmis diizenekler
sunmalar1 istenmektedir. Kuyu tipi odalarda kaynak kalibrasyon i¢in gerekli

ekipmanlar sunlardir (Sekil 2.2) (Williamson, Khan ve Sharma, 1982):

(a) Uygulanabilir doniistiiriicii ile yerlestirme ve sabitleme malzemesine sahip ve
kullanimdaki kaynaklarin konumlandirmasini yapabilecek kuyu tipi oda,

(b) Kullanilan kaynak tipi ve radyoniiklite gore yiiksek ¢oziintirliiklii elektrometre,
termometre ve barometre,

(c) Belirli bir kaynak i¢in tanimlanmis zayiflama kateteri,
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(d) Oda zemininden en az 1 m, oda duvarlarindan ise minimum 25 cm uzakliktaki
hava diizeneginin sabitlenmesine imkan saglayacak tedavi odasi ve geometrik

kosullar (Baltas vd., 2007).

Kuyu tipi odalarin kullanilmasimin dezavantaji, bu odalarin her bir kaynak tipi ve
modeli i¢in 6zel kalibrasyon gerektirmesidir (Fotograf 2.2) (Goetsch, Attix, DeWerd
ve Thomadsen, 1992).

Genel olarak, kuyu tipi odalarin kullanilmasiyla, referans hava kerma oranmi su

asagidaki ifade ile dlgiilebilir:

Kr = NKkamaxkion (2.10)

Burada Nk, kalibrasyon sertifikasindan alinan hava kerma orani kalibrasyon katsayisi
(Gy W'm*A™), K,, referans odasinin kalibrasyon kosullar1 ve gergek hava basinci
arasindaki farkin diizeltme katsayisi, Imax, kuyu tipi odadaki iyonizasyon akiminin
maksimum degeri (elektrometre kalibrasyon katsayisini igerir), Kion, karsilikli iyon

toplama verimliligi katsayisidir (URL-1).
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Sekil 2.2. Doz kalibratoriiniin sematik ¢izimi (Capintec CRC-10 Modeli)
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(@)

Fotograf 2.2. HDR-1000 kuyu tipi odanin standart goriintiilemesi ((a) mikroselektron HDR
postsarjli kalibrasyon diizeneginde HDR-1000. (b) Cok sayida aplikatorlii farkli
radyoniiklit kaynaklari i¢in en son HDR-1000 Plus modeli.)

2.3.3.3. Kati Fantomlar Kullanilarak Yapilan Kalibrasyon

Diinya capindaki bir¢ok laboratuvarda, standardizasyon prosediirleri i¢in kati
fantomlar kullanilmistir. Temelde 21 HDR kaynaklar1 (Baltas, Ertan, Kober ve
Muller-Sievers, 1991; DIN, 1997; Ezzel, 1989; Steggrad ve Mijnher, 1994; Kreiger,
1988; Baltas, 1992) ve ayrica 'Cs ve ®“Co gibi yiiksek enerjili brakiterapi
kaynaklarimin bir ¢ok tiirli i¢in, kat1 fantomlar hem LDR hem de HDR brakiterapisi
icin kullanilabilmektedir (Steggerda ve Mijnheer, 1994; Meertens, 1990). Kati
fantomlar, yliksek diizeyde kesinlige sahip miktarlar1 saglamaktadir. Fantom
standardizasyonu prosediirleri, kuyu tipi odalar kullanilarak gerceklestirilen
standardizasyona esdeger olmakla birlikte havadaki kalibrasyondan daha iyidir.
Brakiterapi birimlerinde genellikle bulunan iyonizasyon odalari, kalibrasyon odasi
veya ekstra aksesuarlara iliskin herhangi bir ihtiyaci karsilamak i¢in de

kullanilabilirler (Sekil 2.3).

Hava kerma kuvveti ve referans hava kerma orani i¢in kullanilan fantom tekniginin

temeli, tizerinde calisilan radyoniiklitin yani sira fantoma 6zgii bir malzeme veya
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geometriye Ozel bir yaklagim yoluyla belirlenen iyonlagsmanin veya yliikiin sahip

oldugu akimi degistirmektir.

Fantomlar, yiiksek diizeyde tekrarlanabilir geometri ve dogruluk saglarken, kati
fantomlar kolay ve dengeli bir kaynak kalibrasyonu uygulama sistemi sunmaktadir ki
bu sistem I ve '*Pd gibi diisiik enerjili ve diisiik aktiviteli kaynaklarin haricinde

havadaki prosediirlerden farklidir (Fotograf 2.3) (Krieger, 1988).

Fotograf 2.3. Mikroselektron HDR postsarji ('’Ir kaynag1 ile kalibre edilen PMMA tiip
seklindeki Krieger fantomu gosterilmektedir.)
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3. DOZ DAGILIMLARININ HESAPLANMASI

Kanser radyoterapisinin asil 6nemi, hastaligin ilerlemesini durdurmak ve yan
etkilerini asgari seviyeye indirmektir. En iyi klinik sonug i¢in, komsu dokudan alinan
radyasyon azaltilirken, mikro genisleme riski tasiyan tiimor kiitlesi ve ¢evre
dokudaki radyasyon dozunun konsantresi mutlaka kuvvetlendirilmelidir. Bu da,
Brakiterapi dozimetrisinin temelini olusturan deneysel oOl¢iim yOntemiyle
basarilabilir. Yiiksek gradyanli dozun kaynaga yakin, diisiik gradyanli dozun ise ¢ok
uzaklarda olmasi sonucunda, Brakiterapinin deneysel dozimetrisi bu yiiksek
diizeydeki belirsizlik nedeniyle kiigiik mesafelerde dahi olduk¢a karmasik ve
imkansiz bir hale gelmektedir. Deneysel 6l¢iim problemlerini ¢6zmek i¢in kullanilan
en yaygin teknik, Monte Carlo’nun radyasyon tagima simiilasyonudur. Hesaplama
stirecindeki en dnemli parametrelerden biri de, Monte Carlo hesaplamalarinin, 6l¢iim

sonugclar1 araciligiyla dogrulanmasidir (Sadeghi vd., 2011).

Brakiterapi dozimetrisi, bir kaynaktan gerekli uzakliktaki bir noktada bulunan doz
orani miktarinin belirlenmesi yaklagimina verilen isimdir. Modern brakiterapide, tiim
elde edilebilir kaynaklar silindir-bi¢imli bir geometriye sahiptir, kapsiillenmis
sekildedir ve ayrica cekirdek igerisinde konumlandirilmistir. Herhangi bir ag1 veya

noktadaki doz hesabina teorik yontemlerce ulagilmaktadir.

Dozimetrik parametreler, iki simiilasyondan birinin kullanilmasiyla hesaplanabilir;
birinci simiilasyon, verilen ortam igerisindeki kaynak, yani genellikle su fantomudur.
1 ve 'Pd gibi diisiik enerji fotonu yayan brakiterapi kaynaklari, ¢evre ortamimn
etkilerini igerecek kadar biiylik olan 30 cm’lik kiire seklindeki su fantomunun
merkezine yerlestirilmektedir. '*I ve '*Pd tarafindan iiretilenden daha yiiksek foton

enerjili HDR kaynaklar1,"”'Cs ve '

Ir gibi, i¢in, 40 cm’lik ¢apa sahip kiire seklindeki
fantom modelleme icin secilmistir (Rivard, 2007; Venselaar ve Perez-Calatayud,

2004; Melhus ve Rivard, 2006).

Gegmiste hesap formalizmi, goriiniir aktiviteye (A,pp), maruziyet orani sabitlerine
esdeger radyum kiitlesine ve doku zayiflatma katsayisina bagliydi. Bu formalizmler,

enkapsiilasyonda veya dahili yapi igerisinde kaynaktan kaynaga olan degisimleri
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hesaplamamaktaydi. Maruziyet oran1 sabitleri ve bu algoritmalara ait tiim diger girdi

parametreleri yalnizca radyoniiklite dayanmaktaydi.
3.1. Maruziyet Oranm

Dogrusal brakiterapi kaynagi ¢cevresindeki maruziyet oran1 dagilimi, Sievert integrali
kullanilarak hesaplanabilir. Bu yontemde ters kare kanununun uygulanmasinin yani
sira, cizgi kaynak kiiciik temel kaynaklara bdliinerek filtrasyonun iyilestirilmesi
saglanir. Aktif kaynak uzunlugu L ile filtrasyon ise t ile gosterilir. dx kaynak element

uzunlugu ile P noktasindaki (x, y) maruziyet orani d/ su sekilde verilmektedir:

di(x,y) = %. I. dx.riz. e ~iLEEEPY (3.1)

Burada A aktivite, p filtre i¢in soniim katsayist, I filtresiz kaynagin maruziyet orani

sabitidir.
3.2. Noktasal Kaynaklar icin Klasik Hesap Algoritmasi

Verilen bir kaynagin, kendisinden kaynaklanan doz orani, kaynak tarafindan iiretilen
radyoaktivite miktar1 anlamina gelir. Daha Gnceki aktivite, mg cinsinden ***Ra

Ra’nin aktivitesi

igeriginin agirhigr seklinde adlandirilmistt ve birimi Ci’dir (1 g
olarak bilinir). Noktasal bir kaynaktan r uzakligindaki Gy/s’deki doz orani1 su sekilde

tanimlanir:

A-F-fas,W(T)-Fm
2

Dy (1) = (3.2)
A havadaki doz orani hesabindan kaynaklanan Ci’nin aktivitesi,I', 1 m uzaklikta
R/h’deki kaynagin Ci basina maruziyet orani, f,ow (r) ise vakumda ayni noktayla
mukayese edildiginde suda r uzaklhigindaki fotonlarin dagilma ve absorpsiyon

etkilerinin diizeltilmesi, F,, ise Roentgen’den Gray’e olan dontigiim faktoriidiir.

A, T, ve F, esitliginin miktarlar1 (3.1) SI sistemi ile uyumlu degildir, dolayisiyla
hiikiimsiiz olarak goriiliir. Esitlik (3.1), Baltas vd. (2007) tarafindan yeniden
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diizenlenmistir.  Esitlik (3.2), esitlik (3.3) ve (3.4)’te sudaki doz orani Dy, ()
seklinde gosterilmistir (Baltas vd., 2007).

D (r) = Ke(1 = ga) (‘%)ZV ()" fasw () (33)

D (r) = Sx(1 = ga) (‘%)ZV ()" fasw (3.4)

Hava kerma kuvveti ve referans hava orani, sirasiyla K rVve Sk, ters kare kanununun ry
referans uzakhgi ile iliskilendirilmistir. Kp = S (1/79)%. g, esitligi elektron
enerjisinin bir pargasi oldugu i¢in, fotonlarca havaya birakilan elektron enerjisinin

fraksiyonu da, Bremsstrahlung gibi bir radyasyon olay1 sonucunda kaybolmaktadir.

w
(”%) ifadesi, sudaki havanin ortalama kiitle-enerji absorpsiyon katsayisidir.
a

3.3. Modern Brakiterapi Tedavi Planlamas1 Durumu

Brakiterapi kaynaklarina iliskin dozun hesaplanmasi i¢in bir¢ok uluslararasi protokol
uygulanmasina ragmen; 2009 yilinda, doz brakiterapisi i¢in yeni bi yaklagim
gelistirilmis, ve AAPM, Gorev Grubu 43’e gore Onerilen bu yeni yaklasim, biiyiik
kabul gormiis ve standart protokolii olusturmustur (Rivard vd., 2004; Peschel vd.,
1995). Bu radyasyon yaymmui i¢in sabit miktarda bir fantomda elde edilen tekil
kaynagin doz dagiliminin siiperpozisyonuna dayanmaktadir. Bu metodoloji, Paris ve
Manchester sistemleri gibi hiikiimsiiz metodolojilerin yerini almasi i¢in bilgisayarl
tedavi sistemlerinin uygulanmasiyla olusturulmustur (Paterson, 1943). Oncelikle bu
protokol diisiik doz oranli kaynaklar i¢in tasarlanmistir, ancak &zellikle 921y gibi

uzaktan postsarj sistemlerinde de uygulanmasi kabul edilmistir.
3.3.1. Siiperpozisyon Prensibi

Brakiterapi kaynaklarimin doz dagilimimin klinik olarak hesaplanmasi giiniimiizde
sliperpozisyon prensibine dayanarak uygulanmaktadir. Verilen bir noktadaki bir grup
brakiterapi kaynagina ait toplam doz dagilimi, gruptaki her bir brakiterapi kaynaginin

toplam doz miktarina esittir.
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D(X,y, Z) = Zi=1...nDi(x'y' Z) (35)

D;(x,y,z), i" kaynagindan, verilen noktaya (x,y, z) yapilan doz katkisina ait doz

dagilimidir.
3.3.2. TG-43 formalizmi (2D)

TG 43 formalizmi, silindirik ve simetrik doz dagilimlaridir, ulagmasi kolaydir. Bu
formalizm, su esdegeri bir ortamda bulunan kaynaklarin yakininda bulunan doz orani
dagilimlarinin Monte Carlo yontemiyle hesaplanmasi yoluyla basitce elde edilen

birkac¢ parametre ve miktara dayanir (TG-43’teki referans dozimetri ortam1 su’dur.).

TG 43 protokoliiniin temel prensibi; sudaki veya suya esdeger bir ortamdaki
kaynaklara iligkin, ol¢iilen veya ele alinan doz dagilimlar1 vasitasiyla, hesaplama
oranlarinin dozimetrisi ve dozlarin degeri gibi parametrelerin ¢ikarimini yapmaktir.
Bu su ortami i¢in Brakiterapi merkezinde yapilan hesaplamalarin, hava veya vakum

ortamina nazaran daha dogru olmasini saglar.
iki boyutlu (2D) doz oram1 formiilii asagidaki gibidir:

G(r'0)

D(T 9) = SKA G(rof0)

g(r)F(r,0) (3.6)

Burada D(r, 8) terimi su ortaminda sudaki doz orani, r santimetre cinsinden uzaklig
ve 0, ilgili noktay: tarif eden kutup agisii temsil eder. Sk, U=cGycm’h™: Sy =
Ks(r)r? esitliginin hava kerma kuvveti birimidir. TG-43 formiilasyonu ise, kaynagin

kuvvetinin hesaplanmast adina Sk hava kerma kuvvetine dayanmaktadir (Baltas,

2007). A (cGyh*'U™"), A= D(rs"—:") esitliginde ifade edilen doz orant sabitidir. %
seklinde gosterilen geometri faktorii, referans noktasi (ry, 6y), kutupsal koordinatta
ifade edilen merkezden 1 cm uzaklikta verilen kaynagin capraz ekseni iizerine
konumlandirilacak nokta olarak secilmistir, yani ( rp, 85)=(1 cm, 90°) ve g(r) radyal

doz fonksiyonuyken; f (r, 0) ise anizotropi fonksiyonudur.
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P(r,0)

Sekil 3.1. Brakiterapi dozimetrisi hesaplamalarinda kullanilan koordinat sistemi

3.3.2.1. Geometri fonksiyonu, Gx(r, 0)

Geometri fonksiyonu, Gx(r, 0),0ve r’nin bir fonksiyonudur. Doz dagiliminda
kapsiillenmis ¢ekirdek icerisinde radyasyon yayan maddenin dagiliminin sonucunu
hesaplayan bu fonksiyon, etkin ters kare kanununa maruz kalir ve kaynak etrafinda
yayilan fotonlarin zayiflamasi ve sagilmasini hiikiimsiiz kilar (Karaiskos, Sakeliou,
Sandilos, ve Vlachos, 2000). “X” alt simgesi, bir nokta kaynagini, “P” cizgi
kaynagini, “L” ise geometrik fonksiyonu tanimlamak i¢in kullanilir. Fonksiyonun

miktarlari, asagidaki ifadeler kullanilarak hesaplanabilir:

Gp(r,0) = r~? Noktasal kaynak i¢in (3.7)
¢ if 0 +6°
G, (r,0) = 3Lrs1rle€ B Z: 0 — g Cizgi kaynak i¢in (3.8)
=)
_ -1 rsin @ _ rsin@
'B = tan <r cos 9—%) <r cos 9+§> (3'9)

Burada radyan agis1 olan B, P(r,0)ve kaynagin aktif uzunlugunun iki ucu ile

olusmustur.
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3.3.2.2. Radyal doz fonksiyonu, gx(r)

Radyal doz fonksiyonu, doku zayiflamasinin, miihiirlenmis brakiterapi kaynagindan
yayilan fotonlar tlizerindeki etkisini agiklar. Sagilma ve zayiflama siireglerinin bir
sonucu olarak enine kaynak diizliigii boyunca diislise ugrayan dozu hesaplar. (3.10)

nolu formiil, gx(r) radyal fonksiyonunu su sekilde temsil eder:

D(r,80) Gx(ro,00)
D(ro,80) Gx(r,60)

gx(r) = , X=P or L (¢izgi/noktasal kaynak) (3.10)

3.3.2.3. 2-D Anizotropi Fonksiyonu, F(r, 0)

Iki boyutlu anizotropi fonksiyonu, cekirdegin dogrusal ekseni etrafindaki doz

degisimini ifade eder. F(r, 8), asagidaki denklem kullanilarak hesaplanir:

D(r,8) GL(r.60)

F(r.0) = 5600

(3.11)

3.3.3. 1-D Genel Formalizm

Brakiterapi uygulamalar i¢in, 6zellikle de kalict prostat implant cekirdeklerinde,
yerlestirilen her ¢ekirdegin bagimsiz olarak yerinin saptanmasi miimkiin degildir. 2
boyutlu TG-43 formiilasyonu, kalici prostat implantlar1 i¢cin uygun degildir.
Uygulanacak en iyi metodoloji, daha fazla goriintiileme prosediiriine duyulan ihtiyaci
azaltmak amaciyla 1 boyutlu noktasal kaynak formalizmine (1-D) basvurmaktir.1-D

formalizmi asagidaki esitlikte verilmistir:

G(T’eo)

D(T‘) = SKA G(T‘O'QO)

9. Pan(r) (3.12)

Pan (1) terimi, enine diizliikte (y) r uzakligindaki doz oraninin, ayni uzakliktaki bir
baska doz oranina olan orantiy1 tarif eden anizotropi faktoriinii temsil eder (kati ac1

(6 = 0= 90°).

Jorb(r,6) sin 6d6

2D(r,60) (3.13)

Pan(r) =
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3.4. Toplam Dagitilmis Doz Hesaplari

Radyoaktif bir izotopun yar1 émiir degeri ve kaynaktan r uzaklikta Dy(r) baslangig
doz orani bilindiginde, (0, t;) zaman araliginda ilgili noktaya (r) verilecek toplam

doz, su sekilde hesaplanabilir.

t In(2).t _0.693.t;
. T . T
D(r) =fDO(r).e 2 dt= Dy().Ti(l—e 2z )/In(2)
5 2
_0.693.t1
=Dy(r)-1.443 - T (1 —e T2 ) (3.14)
2

_0.693.t1
t
Biiyiik yar1 6miirli kaynaklarin kullanildig kisa siireli tedaviler igin, (e 2 )

terimine (1 —In(2) % ;—1) kullanilarak yeterli 6lciide yaklasilabilir ve sonugta
1
D(r) = Dy(r) X t; esitligi elde edilir.

Ancak bu varsayim, 2T veya '“Pd gekirdekleri gibi kisa yar1 6miirlii izotoplari
kullanan bazi brakiterapi tedavileri i¢cin gecerli degildir. Bu kaynaklarin siirekli

implantlar i¢in kullanildig1 durumlarda, belirli bir noktaya verilen toplam dozlar,
D(r) = Do(r) x 1.433 X t;, (3.15)

ile verilir. Bunun nedeni 1,433 X t;/, teriminin 6zel bir 6neme sahip olmasidir. tye =

1,433 xt;), izotopun ortalama 6mrii seklinde tanimlanir.
3.5. Dozimetri Parametresi Veri Seti

Amerikan Fizikgiler Birligi, brakiterapi tedavi planlama sisteminde (TPS)

uygulanmasi i¢in ortak veri seti dozimetrisi kullanilmasin1 6nermektedirler.
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Ortak veriler, en iyi uzaklik mesafesi, yiiksek ¢oziiniirlilk ve en yiiksek piirlizsiizliik

kalitesine sahip olan miikemmel veri seti olarak tanimlanabilirler.

2009 yilinda, LDR '*°I ve '®Pd brakiterapi kaynaklari icin 16 ortak veri seti AAPM
TG-43U1 ve TG- 43U1S1 raporlarinda yaymlanmistir. Bu ortak veri setleri, tedavi
planlama sistemi yazilimcilar1 tarafindan makine verisi olarak entegre edilmistir

(Rivard vd., 2004; Rivard, 2007).

3.6. Dozimetrik Parametre Elde Etmek icin Monte Carlo’nun Uygulanmasi

Doz hesaplamasinin  dogrulugunu arttirmak icin Monte Carlo ydnteminin
kullanilmast gerekir, bu yontem, bir sistemin tipik davranislarini saptamak amaciyla
bilinen olasilik dagilimlarini 6rnek olan, hesaba dayali bir yontemdir. Basta
brakiterapi olmak iizere kanser tedavilerinde, rastgele sayilar kullanmak suretiyle
radyasyon yayilimina ve tasinmasina dair tim prosediirlere iligkin bilgilerin
gelistirilmesinde oldukg¢a faydalidir (Rogers, 2006; Baltas vd., 2007; Catalayud,
Granero ve Ballester, 2009).

Monte Carlo, brakiterapide, maksimum o6zel planlama ve ¢dzme giiciine sahip
kaynaklarin dozimetrik parametrelerini elde etmek amaciyla kullanilmaktadir.
Dozimetri, tekli brakiterapi kaynaklarina iligkin deneysel veya temel teorik teknikler
vasitasiyla absorbe edilen dozun hesaplanmasi anlamina gelir. Suda veya suya
esdeger fantomlarda, kiiciik mesafelerde, brakiterapi kaynaklarina yakin yiiksek doz
seviyelerinin bulunmas1 nedeniyle, brakiterapi kaynaklarinin yakin alan dozimetrisi
olduk¢a karmasiktir. Dozimetrenin etkilerinden kaginmak icin yliksek ¢oziiniirliiklii
dozimetriler (0,5 mm’den daha az) kullanmilmistir. Diislik enerji tepkisine sahip
birtakim detektorler, yeniden tiretilebilirlik golii, deneysel dozimetrideki belirsizligi

tyilestirmektedir (Chiu-Tsao, Schaart ve Nath, 2007; Williamson, 1991).

Monte Carlo modeli, dozimetrik parametrelerin hesaplanmasinin teorik yontemidir.
MC simiilasyonu, dozimetrik parametreleri, ¢ok kii¢iik uzakliklarda ve 4m agilarinda
herhangi bir kisitlama veya komplikasyon olmaksizin tanimlayabilmektedir. Foton
yayicinin, ' ve '*Pd gibi diisiik enerjili olmasi halinde, fotoelektrik absorpsiyonu,

daha yiiksek enerjilerde dokuya daha biiyiik oranda doz katkis1 saglar. Sonug olarak,
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dokunun atomik numarasindaki kii¢lik farkliliklar, doz iizerinde 6nemli etkilere yol
acmaktadir. Bu etkiler, degismis geometrilerde birka¢ madde fantomunun
degistirilmesi yoluyla Monte Carlo simiilasyonu ile tam anlamiyla belirlenmistir

(Dale, 1982; Prasad ve Bassano, 1985; Huang, Schell, Weaver ve Ling, 1990).

Ortak doz orani sabit degeri, ortalama deneysel ve Monte Carlo A degerleri ile elde

edilmelidir:
coNnA= [ ExpA+ mcA]/2 (3.16)
3.7. Izodoz Egrileri

Brakiterapi kaynagin1 c¢evreleyen noktalar matrisinde absorbe edilen dozun
hesaplanmasi i¢in sayisiz yaklasim uygulanabilir. Ardindan izodoz egrileri, noktalar
arasindaki ara yiiz vasitasiyla kurulur ve esdeger dozu yayan noktalarin birbirine
baglanmas suretiyle olusturulabilir. izodoz egrileri olusturmak kompleks ve zaman
alan hesaplamalar gerektirdigi i¢in hesaplamalarda genellikle bilgisayarlar kullanilir.
Glinlimiizde tiim ticari tedavi planlama bilgisayarlari, li¢ boyutlu dagilim gosteren
cesitli kaynaklar1 da igeren gelismis tedavi planlamas1 gerceklestirebilecek
brakiterapi yazilimlar1 hazirlamaktadirlar. Zaman zaman yeni hesaplama
algoritmalarinin incelenmesini i¢in izodoz egrilerinin deneysel olarak belirlenmesi

gerekmektedir (Khan, 2003).

Sekil (3.2), bir radyum kaynagi (igne) etrafindaki izodoz egrilerini gdstermektedir.
Egriler incelendiginde, bu egrilerin kaynagin yaninda asagi yukar1 oval bir sekilde
oldugu goriilmektedir. Kaynaktan uzak mesafelerde, izodoz egrileri kiire seklini alir,
cliinkli kaynak, yoluna noktasal kaynak olarak devam etmektedir. Egrilerde kaynak

eksenine yapismis egim, filtrasyonun etkisinden kaynaklanmaktadir (Sekil 3.3).
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Sekil 3.2. Izodoz egrileri (1 mg’lik radyum kaynagma iliskin olarak rad/h seklinde
tanimlanmaktadir. Aktif uzunluk =3,0 cm; filtrasyon = 0,5 mm Pt.)

1-125, Model 6711 1-125, Model 6702
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Sekil 3.3. "I 6711 ve 6702 nolu modelleri, '”Pd 200 modeli ve 100 U hava kerma
kuvvetine sahip '*’Ir kaynaklari tarafindan olusturulan izodoz egrileri. (Disaridan
merkeze dogru hareket eden izodoz egrileri i¢in doz oranlan 2, 5, 10, 50, 100 ve
200 cGy/s’dir.)
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4. IMPLANT DOZIMETRIi SISTEMLERI

Tedavi planlamasinin amagclart; (a) en iyi doz dagilimini saglamak igin radyoaktif
kaynaklarin tip ve dagilimlarinin belirlenmesi ve (b) hedef hacimde toplam doz
dagiliminin verilmesidir. Son 50 yilda bir¢ok dozimetrik planlama sistemi meydana
getirilmistir. Paterson-Parker sistemi (Merredith, 1967) ve Quimby sistemi (Glasser,

Quimby ve Taylor, 1961) bunlarin en yaygin olanlaridir.

Bilgisayarlarin rutin tedavi planlamasinda (hastalarin izodoz dagilimlarinin
hesaplanmas1 icin) kullanilmaya baslanmasinin ardindan daha da fazla gelisme

saglanmistir (Stovall ve Shalek, 1962; Powers, Bogardus ve White, 1965).

4.1. Paterson-Parker Sistemi

Paterson-Parker veya Manchester sistemi, yaklasik %10 civarindaki aym doz
miktarmi bir hacime veya diizleme tasimak i¢in olusturulmustur. Sistemin kaynak
dagilimina dair temel kurallari; cevreye odakli daha fazla kaynak kuvvetinin yan1 sira
hedef hacmin boyutuna bagl olarak doz homojenligini saglamak ve ideal implantlar
icin dozaj tablolar1 temin etmektir. Genel olarak tavsiye edile doz miktar1 %10
civarindadir, ki bu oran tedavi edilen hacim dahilindeki minimum dozdan daha

yiiksektir.

Diizlemsel implantlar olmas1 halinde tekdiize doz, implant edilmis diizlemden 0,5 cm
uzakta ve dlizlem lizerindeki periferal ignelerle kisitlanmis hacim igerisinde bulunan
paralel diizlemlerde gerceklesir. Igneler arasindaki mesafeler mutlaka bir ugtan
digerine veya capraz uglar arasinda lcm’nin altinda olmalidir (Sekil 4.1).
Implantlarin uglarinin  ¢apraz olmamasi1 halinde, etkin doz homojenligi alani
azalmaktadir. Dolayisiyla alan, tablo okuma amacina yonelik olarak, ¢apraz olmayan

her bir ug i¢in %10 oraninda azalir (Merredith, 1967).
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Sekil 4.1.a. Ug implant semas1 (A: Her iki ugta gapraz, B: Bir ug capraz degil, C: Her iki ucta
capraz degil)

Baz1 tiimorlerin tedavisinde daha iyi sonuglar elde etmek icin implantlar, silindir,

kiire veya kiip gibi ii¢ boyutlu sekillerde yerlestirilirler.

_‘
-
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Sekil 4.1.b. Baglayici sekiz igneye ve carpaz olmayan bir uca sahip implantin semasi

4.2. Quimby Sistemi

Interstisyel implantasyonun Quimby sistemi, diizensiz doz dagitimmi kabul eden
kaynak kuvvetinin dagilim homojenligine dayanir. Genellikle, tedavi bdlgesinin
merkezindeki doz, ¢evredeki dozdan daha fazladir. Quimby tablolarindan alinan doz,
implant yerlestirilen alan dahilindeki minimum doz miktaridir. Tipik olarak, ayni
boyutta diizlemsel veya hacimsel implantlara benzer doz dagilimi i¢in, Quimby
sisteminin uygulanmas1 sirasinda elde edilen toplam kaynak kuvveti, Patterson—

Parker sistemindekinden ¢ok daha fazla olacaktir (Glasser vd., 1961).
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4.3. Paris Sistemi

Paris sistemi (Pierquin, Wilson ve Chassagne, 1987), temel olarak tek veya cift
dagilimli implantlar i¢in kullanilirken, diger tiirdeki implantlar i¢in kullanilmamustir.
Ihtiyag duyulan doz dagilimlarina ulasilabilmesi icin kaynaklarin se¢im ve
konumuna yonelik sistemin genel kurallarinin takip edilmesi gerekir. Bu genel

kurallar asagidaki gibidir:

e Kaynaklar mutlaka dogrusal ve paralel konumda olmal,

e Aktif kaynak kuvveti tekdiize olmasinin yani sira tiim kaynaklara esit olmali,

e Tim kaynaklarin merkezleri ayni diizeyde konumlandirilmali (merkezi
diizlem),

e Kaynaklar arasindaki mesafeler, uzun kaynaklar uygulanirken daha genis

olmalidir.

Referans doz orani, bazal doz oraninin sabit yiizdesidir (% 85). Bazal doz orani,
implant yerlestirilen alan dahilindeki kaynaklar arasinda konumlandirilmis en diisiik
dozlarin oramidir. Bireysel doz oranlari, bu oramin yaklastk +%10’u kadardir,
dolayistyla kullanilacak kaynaklarin sayisini kisitlamaktadir. Sekil 4.2, Paris sistemi
kullanilarak, bazal dozun farkli implant Oriintiilerinin nasil hesaplandigim

gostermektedir (Pierquin vd., 1987).

(b) - -
/ LT BD: =BD2 =BD

) =N ) gD= BD: +BD:z+BDs
i B, (R v AN 3

Sekil 4.2. Paris sistemi (A: (a) tek diizlem (b) kare ve (c) liggen oriintiisiiyle implante edilmis
cizgi kaynaklar. B: Paris sistemi uygulanan implant hacmindeki merkezi
diizlemde bulunan izodoz egrileri)
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4.4. Uzaktan Postsarj Sistemi

Brakiterapi kaynaklari yaygin olarak, hedef doku igerisinde konumlandirilmisg
kateterler (sondalar) veya aplikatorler vasitasiyla manuel olarak postsarj
edilmektedir. Kullanilan bu teknikler, tibbi personelin radyasyona maruz kalmasina

yol agmaktadir.

Bu tehlikeli radyasyon maruziyetinin azaltilmasina yardimecir olmasi amactyla
bilgisayar destekli sayisiz uzaktan postsarj sistemi gelistirilmistir. Bireysel tipte li¢
adet postsarj cihaz1 mevcuttur, bunlar: Diisiik Doz Orani (LDR), Yiiksek Doz Oram
(HDR) ve Atiml1 doz oranidir (PDR).

Uzaktan postsarj cihazlarinin izledigi prosediir, birtakim pratik avantajlar

saglamaktadir. Bunlar:

e Hastanin tedavi edilme kapasitesinin gelistirilmesi,
e Yeniden iiretilebilir ve uygun tedavinin saglanmasi,

e Personelin radyasyon maruziyetinin azaltilmasidir.

Uzaktan postsarj cihazlari, hem intrakaviter hem de interstisyel klinik uygulamalar

icin faydalidir. Uzaktan postsarj sisteminin dnemli kisimlar1 sunlardir:

e (Coklu veya tekli radyoaktif kaynaklar olmasi;

e Radyoaktif kaynak i¢in giivenli bir yer olmasi;

e Manuel veya uzaktan isletim sisteminin olmas;

e Kaynagin calistirma ve kontrol mekanizmasinin olmasi;

e Kaynak aplikatorleri ve kilavuz boru transfer kaynagi olmasi;

e Tedavinin planlanmasi icin bilgisayar gérevi gérmesi.

Post-sarj sistemlerinde siklikla kullamlan ii¢ radyoaktif kaynak '**Ir, *'Cs ve
Co’dur. Giiniimiizde yiiksek aktiviteye ve yaklasik 400 keV’lik gama 1sini
enerjisine sahip olmasindan dolay1 en yaygin olarak kullanilan post-sarj kaynagi
iridyum’dur. Ancak, kisa yar1 émrii g6z Oniine alinirsa, bu onun bir dezavantaji
olarak karsimiza g¢ikmaktadir. Dolayisiyla kaynaklarin yilda ii¢ veya dort kez
degistirilmesi gerekmektedir. LDR post-sarj1, yaklasik 0,4—2 Gy/s standart tedavi doz
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oranina ulagmak i¢in birden fazla kaynaga ihtiya¢ duymaktadir. Diger yandan, HDR

sistemleri 10-20 Ci (370-740 GBq)’lik standart aktiviteyle yalmzca '*’Ir kaynagini

kullanirken, 2 Gy/dk’nin iizerinde tedavi doz oranlar1 gonderir. PDR cihazlari, tek bir

2Ir kaynag1 kullanir ve bu cihazlar, kisa siireli HDR tedavileri icin planlanmistir

(Fotograf 4.1) (URL-3).
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Fotograf 4.1. Cesitli aplikatorler ve Flexitron postsarj1 drnegi
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5. KLINiK UYGULAMALAR

5.1. intrakaviter Brakiterapi

Intrakaviter terapi; vajina, rahim ve rahim boynu kanserlerinde yaygm olarak
kullanilir. Kaynaklar1 hareketsiz bicimde tutmak icin ¢esitli aplikatorler
tasarlanmistir. Serviks aplikatorii cogunlukla tandem adli merkezi bir boru, yatay

kanallar veya ovoidleri kapsar. Ovoidler, ara pargalar yardimiyla birbirinden ayrilir.
5.1.1. Jinekoloji

YICs  kaynagi, jinekoloji kanser tedavilerinde cok siklikla kullanilmaktadir.
Genellikle, ihtiyag duyulan doz dagilimina ulagsmak icin farkli kuvvetlerdeki

192

kaynaklar1 kullanmak oOnemlidir. Modern uzaktan postsarj cihazlarinda ~“Ir en

siklikla kullanilan radyoniiklittir.

Jinekoloji tedavisinde doz spesifikasyonu ic¢in birkac sistem gelistirilmistir;
Manchester sistemi ve ICRU sistemleri en yaygin sekilde uygulananlardir (ICRU,
1985).

Manchester sistemi, dort noktada bulunan doza gore kategorize edilir: A, B, mesane

ve kalin bagirsak (Sekil 5.1).

Antero-posterior Lateral

__1_‘/

Sonda ¢ cilindro (SC)

Y

Sonda ¢ anel (S4)

-’-’_‘
Cilindvo (C) Apbcador *virtul

Soads, auel ¢ cllro (SAC)

Sekil 5.1. Doz hesabi yapilan noktalarin semas1 (A noktast mesane, B kalin bagirsak, ii¢
nokta R1, R2 ve R3) ve sigmoid ve aplikatdrler)
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Implantin siiresi, servikal kemigin 2cm iistiine ve servikal kanalin 2cm yanina olacak
sekilde konumlandirilan A noktasina baglidir. B noktas1 ise, merkez kanalin yerinde
olmamasi halinde A noktasina 3cm yanlamasina konumdadir. Eger tandem merkezi
kanalin yerini aliyorsa A noktasi kanal ile birlikte hareket ederken, B noktasi ise orta

cizgiden 5 cm uzakta sabit kalir (Khan, 2003).

Serviks brakiterapisinde cok sayida esnek olmayan aplikatdr uygulanmaktadir.
Yaygin olarak kullanilan aplikatdr Fletcher—Suit—Delcos sistemidir (Fotograf 5.1)
(URL-2). Bu tiir esnek olmayan aplikator sistemleri kullanilirken doz dagilima,
dikkatli se¢imle ve kaynaklarin tandem ve ovoidlerde/kolpostatlarda goreceli

konumlandirilmasiyla gelistirilebilir.

Fotograf 5.1. Servikal/ vajinal aplikator ((Intrakaviter Brakiterapi) Fletcher—Suit—Delcos
Aplikatorii.)

5.2. interstisyel Brakiterapi:

Erken tedavi agsamasina ve kanserin yalmizca prostat beziyle sinirli oldugu iyi
lokalizasyonlu prostat kanserine ait bir yontem olarak genis ¢apta kabul gormiis iki

tiir Brakiterapi mevcuttur. Interstisyel implantlar: gecici (HDR) ve kalic1 (LDR).

5.2.1. LDR Brakiterapisi

5.2.1.1. Planlama

Onceden planlanmis teknik: Plan, izotop implantasyonundan birkag giin once elde
edilmis transrektal ultrasonografi goriintiisii ile elde edilir. Onceden planlanmis
radyoizotopun regeteli dozu, ultrason rehberliginde yerlestirilen igneler araciligiyla

prostata ulagtirilir. Radyoaktif ¢ekirdekler, dnceden planlanmis sayida cekirdegi
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iceren bir ip lizerindeki aplikator veya g¢ekirdek vasitastyla yerlestirilir. Bu teknik,
cekirdeklerin prostat boyunca olduk¢a homojen bir sekilde dagilmasina yol agar ki
bu da merkezi dozu arttirir. Dolayisiyla modifiye edilmis igne yerlesimi ve ¢ekirdek

yiiklemesine ihtiya¢ duyulur (Park vd., 2013).

Intraoperatif gercek zamanli tedavi planlamasi: Intraoperatif planlama, miikemmel
klinik neticelerle sonuglanir. Onceden planlanmis teknigin avantaji, prostatin
anestezi verilmemis durumda Olclilmesidir, ki bu durum anestezi ve prosediir
esnasinda degistirilebilir. Coklu igne yerlesimleri, prostat bezinin tahribatina ve
sismesine neden olabilir, bu da gevsek implantasyona yol agabilir. Transrektal
ultrasonografi kullanan gergek zamanli tedavi planlama teknigi, Onceden
planlamanin 6niine gecerek, hedef i¢cin radyasyon dozunun hesaplanmasinda ihtiyag

duyulan prostat hacminin ve seklinin belirlenmesinde kullanilabilir.
5.2.1.2. Izotoplar

Radyoizotoplar '*I (iyot), 'Pd (palladyum) ve '®*Cs (sezyum) LDR’ye sahiptir ve
diisiik enerjiler 4mm ile 0,8 mm ¢apindaki giimiis ¢ubuk iizerinde titanyum kapsiil
icine kapatilmistir (Aird, 2001). 'I; 145 Gy, 144 Gy veya daha fazla radyasyon
dozuyla birlikte LDR brakiterapisinde yaygin olarak kullanilir. 145 Gy doz,
Amerikan Fizik¢iler Birligi Gorev Grubu 64 (Yu, Lowell ve Zuofeng, 2009), Avrupa
Terapotik Radyoloji ve Onkoloji Toplulugu, Avrupa Uroloji Birligi ve Avrupa
Kanser Arastirma ve Tedavi Organizasyonu tarafindan prostat brakiterapisi igin
onerilmistir. 144 Gy doz, Memorial Sloan Kettering Kanse Merkezi tarafindan
gelistirilmistir. '®*Pd, radyobiyolojik ozelliklerinden dolay: hizla yayilan tiimérler
icin uygun olabilmektedir. '®*Pd’nin ideal radyasyon dozu 115 ile 125 Gy arasidur.
1Cs, 2003 yilinda Gida ve ilag Dairesi tarafindan prostat kanseri igin brakiterapide

kullanilmak amaciyla onaylanmustir. '*'Cs igin tavsiye edilen dozu 115 Gy’dir. '*I

103pq. ve B!Cs’nin yar1 dmiirleri sirasiyla 59,4, 17, ve 9,7 giindiir. 1251 103pg ve BlCs
tarafindan yayilan ortalama foton enerji seviyeleri ise sirasiyla 21 KeV, 27 KeV, ve

29 KeV’dir.

47



Foton enerjisinin daha giiclii olmasi halinde daha az radyoaktif ¢ekirdege ihtiyac
duyulmaktadir. Nitekim 'L, '®Pd, ve "*'Cs’nin saat basi baslangic doz oranlari
sirastyla 7 cGy, 18 c¢Gy, ve 20 cGy’dir. Prostat kanseri i¢in kullanilan daha kisa yar1
Omiirler ve daha giiclii radyoizotop enerjisi, olumsuz tepkime riskini azaltabilir

(Tablo 5.1.) (Park vd., 2013).

Tablo 5.1. LDR Prostat Brakiterapisi i¢cin Radyoaktif Kaynaklar

Radyoizotop Regete dozu Doz(Gy) %90 Doz~ Yar1 Omiir (giin)  Baslangi¢ doz

(Gy) Esas Destek (Giin) orani (cG/h)
I-125 145-144 110+45-50 204 59.4 7
Pd-103 125-115 90+45-50 58 17 18
Cs-131 115 90+45-50 33 9.7 20

Kalic1 brakiterapi icin daha yaygin olarak kullamilan izotoplar '*I ve '“*Pd’dir (Sekil
5.2). Daha kisa yar1 omre sahip orijinal '’Pd daha yiiksek doza sahiptir, bu da
'%pd’nin daha hizli bityiiyen tiimérler i¢in daha uygun oldugu anlamia gelmektedir.
121, genellikle diisik dereceli timdr tasiyan hastalarda kullanilir. iki izotopun yan
ctkileri goz oniine alindiginda, '’Pd’nin daha iyi izotop oldugu gériilmektedir
(Peschel, Chen, Roberts ve Nath, 1999). Yale ve Blasko’nun c¢aligmalari, 25Pnm
tasidig1 komplikasyonlarn '“Pd’ninkinden ¢ok daha biiyiik oldugunu gdstermistir.

103p( ile tedavi edilen hastalar

Yale’de, hastalarin % 18’i '*I ile yan etkiler yasarken,
herhangi bir yan etkiyle karsilasmamistir. Benzer veriler, Blasko’nun ¢alismasinda

gozlenmistir (Peschel vd.,1999).

TITANIUM CAPSULE

P4-103 ON
SILVER MARKER CARBON MATRIX

L (COCE009))--

1(— 1.25 mm -’l
¢—— 4.5mm »
ISOAID ADVANTAGE ™™ Pd-103 (IAPd-103A) (a)
Sekil 5.2. Kalict LDR-BT icin LDR ¢ekirdekleri (a) Paladyum-103, (b) Iyot-125, (c)

Sezyum-137
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TITANIUM CAPSULE
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Sekil 5.2.’nin devami

5.2.1.3. Prosediir

Prostatin boyutlar1 ve sekilleri farklidir ve prostatin diizensizlikleri ise yaygin olarak
gozlenmektedir.  Implante  radyoaktif  ¢ekirdekler  yerlestirildikten  sonra
degistirilemeyeceginden prosediir sirasinda dikkatli olunmasi gerekmektedir

(Fotograf 5.2).

Fotograf 5.2. Radyoaktif prostat ¢ekirdekleri
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LDR brakiterapisinin adimlart anestezi, konumlandirma, planlama, implantasyon,
sistoskopik inceleme, ¢ekirdek sayim denetimi ve implant sonrasi degerlendirme
seklindedir. Prostattan transrektal ultrason goriintiisiintin (TRUS) alimmasimin
ardindan, kaynaklarin uygun dagilimi, doz optimizasyon tedavi planlayici bilgisayar
yazilimi programiyla belirlenir. Implantasyon, perine aracihigiyla gerceklestirilir.
Ortalama igne sayis1 yaklasik olarak 20 ila 35 arasindadir. Sistoskopi; iiretra, mesane
patolojisi ve yanlis yerlestirilmis cekirdekleri degerlendirmenin son basamagidir.
Normal olarak, implantasyonun 1 ay sonrasinda 6demin azaltilmasi i¢in mutlaka
bilgisayarli tomografi (CT) taramasiyla implant kalitesinin rutin degerlendirilmesi
yapilmalidir. V ve D ortalamasi (doza maruz kalan hacim yiizdesi ve radyasyon
dozu) hesaplanir. V100 (dozun % 100’iinii alan prostat hacmi) ve D90 (prostatin %
90’mna verilen doz) degerlendirilir. Mesane ve rektal doz da ayrica hesaplanir.
Amerikan Brakiterapi Dernegi, V100> % 80 ve D90 > % 90 kalite kesim noktalarina
sahip CT-bazli implant sonrasi dozimetriyi Onermektedir. Dozimetrik implant

kalitesi, biyokimyasal sonug¢larin optimizasyonu i¢in gereklidir (Merrick vd., 2007).

5.2.2. HDR Brakiterapisi

Transrektal ultrason (TRUS)’da, prostat bezi igerisine ve etrafina ¢ok kiigiik plastik
igneler yerlestirir. Bu igneler daha sonra ¢ikarilabilir, tedavi planlama siireci i¢in CT
goriintiileme vasitasiyla iiretra ve rektum tanimlanirken, doz plani da yapilandirilmisg

olur.

HDR, 100cGy/dk veya daha fazlasini ortaya koyabilen '**Ir kaynagini iceren postsarj
makinelerini kullanan gegici prostat brakiterapisi olarak bilinir ve EBRT ile birlikte
yitksek risk tasiyan prostat hastalarina uygulanabilir. '*’Ir kaynag: birden fazla
bolgede kisa bir siireligine (birka¢ dakika) ignelerin igerisine itilir, boylelikle doz
dagilimmim herhangi bir prostat sekline ulasmasi saglanir. Implant dozu, 2-4
fraksiyon halinde 12 ile 20 Gy’dir. Uzaktan postsarj tekniginin uygulanmasiyla,
prostat bezi daha yiiksek doz alirken ¢evredeki diger organlar (iiretra ve rektum)
daha diisiik bir doz alir. Bu 6zellik, gecici brakiterapinin kalic1 ¢ekirdek implanti
karsisindaki baslica avantajlarindandir (URL-3).
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Cogu HDR brakiterapisi EBRT ile kombine edilir ¢iinkii bu tedavi yonteminin

adaylar orta riskli veya yiiksek riskli kanser gruplarindadir. Bu kombine tedaviye

iliskin 5 yillik biyokimyasal yinelemeden yoksun hayatta kalma oraninin % 53 ile 84

arasinda degistigi rapor edilmistir.
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Ir haricinde giintimiizde iki farkli radyoniiklit; iterbiyum-169 ve talyum-170, HDR

brakiterapisinde denenmistir (Sekil 5.3). Goriintiileme teknolojisindeki gelismeler ve

yeni ideal radyoizotoplarin gelisimi, brakiterapiyi prostat kanseri i¢in en iyi terapotik

se¢im haline getirebilir.
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6. SONUC

Brakiterapi, viicudun bir¢cok bolgesinde kanserin tedavisinde kullanilan 6nemli bir
yontemdir. Brakiterapi, kiigilk veya bolgesel olarak ilerlemis tiimorlerde kanser
tedavi hedefi ile birlikte kullanilabilir. ilk brakiterapi uygulamasindan bu yana, 100
y1l1 agka bir siiredir ¢cok fazla gelisme meydana gelmistir. Yiiksek dozlar, kisa bir siire

icerisinde lokalize hedef bolgeye etki ederken, ¢evredeki normal dokular korunur.

Dis radyasyon 1smu terapisi (EBRT), ®Co gibi radyoaktif izotoplardan iiretilen
yiiksek enerjili x-151n1 demetlerini kapsamaktadir. Brakiterapi, kiigiik radyoaktif
aplikatoriin  dogrudan tiimdr igerisine veya yanmna implante edilmesine
dayanmaktadir. Brakiterapi, hastaliklarin tedavisinde dis radyoterapi demetinin
arkasina, ikinci siraya transfer edilir. Tipik bir radyasyon onkoloji bdliimiinde,
yaklasik %80’ne yakin hasta ¢esitli dis 1s1ma teknikleriyle tedavi edilirken,
hastalarinin yaklasik %10-20’lik bir kismina brakiterapi uygulanmaktadir. EBRT ye
kiyasla brakiterapide, tedavi esnasinda tiimor kiitlesinin veya hastanin hareket etmesi
durumunda radyoaktif kaynagin orijinal konumu korunabilmektedir. Tiimor, ¢ok
yiiksek lokalize radyasyon aktivite dozu ile tedavi edilirken ayni1 zamanda etraftaki
normal dokularin zarar gérme olasiligr da azalmaktadir. Tam bir brakiterapi siireci
icin gerekli tedavi siiresi, birkac saatten birka¢ giine degisiklik gosterirken, EBRT

stirecinde ise tedavi birkag haftaya kadar uzayabilmektedir.

EBRT’de tedavi edilen hacim biiyiiktiir. Dozdaki degisim, hedef hacim igerisinde
minimum diizeyde tutulur, bunun nedeni homojen bir doz dagiliminin
amaglanmasidir. Onerilen doz i¢in kabul edilebilir mesafe sapmasi - % 5 ile + % 7
arasindadir. Brakiterapiye kiyasla doz, kiigiik hedef hacmini ¢gembere alan bir izodoz
seklinde verilmistir ve doz dagilimi oldukg¢a heterojendir. Radyoaktif kaynaklarda
minimum diizeyde olsa da komsu bolgelere ¢ok daha yiliksek dozlar ve doz oranlari
verilmektedir. Dolayisiyla hedef hacime verilen ortalama doz da daima Onerilen

dozdan yiiksek olmaktadir.

Brakiterapi kaynaginin kalibrasyonu, uluslararasi tavsiye edilen miktarlardan birinde

ifade edilen kaynak kuvvetinin degerlendirilmesi demektir: ya referans hava kerma
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orani ya da hava kerma kuvveti olarak. Her ikisi de, kaynagin yakinindaki radyasyon
alaninin temsili miktarinin Sl¢limiine dayanir. Havadaki diizenegin komplikasyonu,
uygulamadaki karmasiklik ve hesaplanmasi gereken parametre ve Ozel etkilerin
sayis1 nedeniyle havadaki teknik, giinlimiizde diinya ¢apindaki bazi laboratuvarlarda
artik kullanilmamaktadir. Halen, herhangi bir radyoniiklit kaynaginin kalibrasyonu
icin kullanilan en yaygin yontem, kuyu tipi bir iyonizasyon odasi uygulamasidir.
Diinya ¢apinda bircok laboratuar, standardizasyon prosediirii i¢in esas olarak '*Ir

HDR kaynaklar1 i¢in, kat1 fantomlar kullanmaktadir.

Brakiterapi kaynaklarina iligkin dozun hesaplanmasi1 adina bircok uluslararasi
protokol Onerilmistir ve yeni bir brakiterapi yaklagimi meydana getirilmistir. AAPM,
Gorev Grubu 43’iin bu yaklasimi genel kabul gdérmiistiir, grup ayrica su standart
protokolii olusturmaktadir. Brakiterapi tedavi planlama sistemlerinin tedarikgileri,
radyasyon dagitimi i¢in sabit bir miktarda bir fantomda elde edilen tekli kaynagin
doz dagilim1 sliperpozisyonuna bel baglamaktadir. Bu metodoloji, temel olarak Paris
ve Manchester gibi hiikiimsiiz metodolojilerin yerini almak adina bilgisayarli tedavi
planlama sistemlerinin uygulanmasiyla meydana getirilmistir. Bu protokol diisiik doz

2 gibi uzaktan postsarj

oranli kaynaklar i¢in tasarlanmistir ancak, ozellikle
sistemleri i¢in uygulanan yiliksek doz oranli kaynaklar i¢in de kabul edilebilir

niteliktedir.

Deneysel Olclimler, brakiterapi dozimetrisinin temelini olusturur c¢ilinkii bagka
yontemlerle hesaplanan tiim diger miktarlarin mutlaka Glgiimlerle dogrulanmasi
gerekmektedir. Bununla beraber, brakiterapide deneysel yontemlerin kullanimi
oldukca karmasiktir ¢linkii ters kare kanununun baskinlifindan dolayr brakiterapi
kaynagi etrafinda, yiiksek dozda bir egim s6z konusudur. Doz hesabinin dogrulugunu
arttirmak icin, bilgisayarli bir hesaplama yonteminin kullanilmas: gerekmektedir. Bu
da sistemin tipik davranisini saptamak amaciyla, bilinen olasilikli dagilimlardan

ornekler alan Monte Carlo yontemidir.

Deneysel dozimetrinin, MC hesaplamalar1 karsisindaki  baslica dezavantaj,
kaynaklarin yakininda goziiken yiiksek doz egimi ve dogrulugu etkileyen ve kaynaga

olan biiyiilk mesafeler i¢in zayif sinyal-giiriiltii oranindan dolayr kaynagin
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yakinindaki detektorlerin konumlandirmasinda meydana gelen belirsizliktir. Diger
taraftan, Monte Carlo dogrulugunu etkileyebilecek diger zayif yonler sunlardir:
kaynagin dogru geometrik konfigiirasyon bilgisi, ¢capraz kesitlerdeki belirsizlikler ve

Monte Carlo kodundaki fiziksel siirecin modellenmesidir.

Glintimiizde, farkl tiirde brakiterapi kaynaklarmin uygulanmasina yonelik ¢ok ¢esitli
klinik enstriimantasyon mevcuttur, en iyi segimse postsarj teknikleridir. Asil avantaji,
tibbi personelin radyasyona maruz kalma tehlikesini azaltmasidir. lyi tasarlanmis
sistem ve dogru yerlestirme, doz dagiliminin optimize edilebilirligini arttirabilir ve
kisa tedavi siiresini gelistirebilir. Ancak postsarj makineleri ¢ok pahalidir ve

giiniimiizde klinik sonug acisindan herhangi 6nemli bir gelisme beklenmemektedir.

Brakiterapi, diisiik doz oram1 (LDR) veya yiiksek doz oram1 (HDR) teknikleri
kullanilarak temin edilebilir. Bunlardan her ikisi de farkli tedavi amaglar igin
kullanilmaktadir. LDR-BR ile tel, tiip ve igne veya cekirdek,”’Cs, I ve '*Pd (0,4-
2 Gy/s) gibi bir¢ok formda mevcut olan diisiik aktiviteli kaynaklar, minimum birkag
giin tiimoriin icerisine veya yakinina yerlestirilir. Ancak yerlestirildigi konumda
kalic1 olarak da birakilabilir. LDR brakiterapisi, prostat kanserinde en yaygin olarak
kullanilan tedavi seklidir. LDR tedavi siireleri 60 - 144 saat arasinda degigsmektedir.
Normal hiicreler i¢in onarim siiresi: 2-4 saattir, dolayisiyla LDR tedavisi esnasinda

hasar onarimi1 gerceklesir.

HDR brakiterapisi esnasinda, tek bir tiip yiiksek aktiviteli kaynak birkac dakikaligina
gecici olarak timor igerisine yerlestirilir ve ardindan ¢ikarilir (]”Ir). Brakiterapi,
yasam kalitesini en iyi sekilde muhafaza etmesi ve diisiik yan etkileri bakimindan iyi
localize prostat kanseri i¢in en iyi sec¢imdir. Brakiterapi, cerrahi bir operasyon
gecirmeye fiziki agidan elverisli olmayan yetigkin erkeklerin yanm sira, normal bir

yasam tarzi siirdiirmek isteyen geng erkekler i¢in de elverislidir.

Prostat kanseri tedavisinde LDR ve HDR arasinda goriilen bir¢ok farklilik arasinda
sunlar bulunmaktadir: LRD’nin yalnizca < 5 cc prostatik hacimle smirli olmasi,
kaynak hazirligimin her implantasyon i¢in 40-100 cekirdek gerektirmesi, simetrik

olmayan dagilimin sicak veya soguk noktada olma olasiligi, c¢ekirdeklerin yiiksek
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maliyeti, ¢ekirdegin hareket etme ihtimali, prostattaki kalic1 ¢ekirdeklerden dolay1
baskalarina radyasyon yayma riski tagimasi, uzayan akut yan etkiler, sonradan ortaya
cikan komplikasyonlardaki artis, tibbi personelin radyasyona maruz kalma riski.
HDR-BT’de ise, kiigiik ve biiyiik prostat kanseri tedavisi, radyasyonun tiim prostat
boyunca dagilmasi, prostatta herhangi radyoaktif bir madde kalmamasi, uygun fiyath
olmasi, kisa akut yan etkilerinin olmasi, kaynak hazirliginin elimine edilmesi,

radyoaktif kaynagi kaybetme riskinin ¢ok az olmasidir.
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