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OZET

RADYOTERAPIDE KULLANILAN TEDAVI PLANLAMA SISTEMI ICIN
BAGIMSIZ “MONITOR UNIT” DOGRULAMASI

Yilmaz BILEK

Yiiksek Lisans Tezi, Fizik Boliimii
Danisman: Yrd. Do¢. Dr. Nina TUNCEL
Haziran 2015, 87 Sayfa

Hasta bazli kalite kontrol yontemlerinden biri bagimsiz MU dogrulamasidir.
Akdeniz Universitesi Fen Fakiiltesi Fizik ABD’inda yapilan bu ¢alismada CMS XIO
tedavi planlama sisteminde bulunan “XIO Standalone” bagimsiz MU dogrulama
yaziliminin kabul testleri yapilarak klinikte hasta bazli kalite kontrol i¢in kullanilmasi
amaglandi. Kabul testlerinde kare agik, asimetrik acgik ve kama filtreli kare alanlar icin
TPS’ten hesaplanan doz, IBA marka blue phantom” su fantomunda 6lgiiliip “XIO
Standalone” bagimsiz MU dogrulama yazilimi ile hesaplandi. “XIO Standalone”
kullanilarak hesaplanan dozun 6l¢iim ve TPS ile uyumlu oldugu goriildii. Daha sonra
IBA I’'mrt fantomunda 6 ve 15 MV foton enerjili alt1 alanli konformal plan yapildi. Bu
planlar i¢in “XIO Standalone” kullanilarak demet basina doz hesaplandi. Planin her
demeti i¢cin I’'mRT fantom ve FC65-P iyon odasi kullanilarak 6l¢iim yapildi. Tedavi
masasinin altinda kalan demetlerde “XIO Standalone” ile TPS’te hesaplanan dozlarin
Olctimden elde edilen dozlara gore farklar1 yiiksek bulundu. Bu farki ortadan kaldirmak
icin CMS Monaco konturlama sisteminde bulunan iBeam evo hazir masa modeli plana
eklendi. Masa bilesenlerinin elektron yogunluk degerleri sisteme girildi. XIO TPS’in
masay1 hesaplamaya katmasi i¢in masa dis kontura dahil edildi. Ayn1 MU’lar ile TPS’te
yeniden hesaplama yapildi. Daha sonra “XIO Standalone” ile MU dogrulamasi yapildu.
Masa eklendikten sonra TPS’te hesaplanan dozlar ile 6l¢limden elde edilen dozlar
uyumlu bulundu. Ancak “XIO Standalone” yaziliminin hesaplama ortamini su olarak
kabul etmesi nedeniyle MU dogrulamasinin 6l¢iime gore farki tolerans disinda bulundu.
Bu sorun icin ¢6ziim Onerisi tretildi ve klinik kullanim i¢in aksiyon seviyeleri
belirlendi.
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Kalite Temini, Doz Olgiimii, Aksiyon Seviyesi
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ABSTRACT

INDEPENDENT MONITOR UNIT VERIFICATION FOR TREATMENT
PLANNING SYSTEM USED IN RADIOTHERAPY

Yilmaz BILEK

Msc Thesis in Physics
Supervisor: Asst. Prof. Dr. Nina TUNCEL
April 2015, 87 Pages

Independent MU verification is one of the methods for patient based quality
control. This study was carried out at the Akdeniz University Faculty
of Science Department of Physics and was aimed to perform acceptance and
commissioning “XIO Standalone” independent MU verification software in CMS XIO
TPS. For acceptance tests the square open fields, asymmetric open fields and wedged
filter fields was created in the TPS. Than the calculated dose from “XIO Standalone”
was compared with obtained dose from TPS and measured dose by IBA blue phantom®
water phantom. The calculated dose from “XIO Standalone” was comparable with
measured dose and calculated dose from TPS. Later, six-field conformal plans were
generated for 6 and 15 MV photon beams for IBA I'mRT phantom. The dose was
calculated for each beam in “XIO Standalone”. The dose of each beam was measured
by FC65-P ion chamber and I'mRT phantom. The calculated dose from "XIO
Standalone" didn’t accordance with measured dose and calculated dose from TPS for
beams that located under the treatment table. The iBeam Evo ready model table top was
added in a created plan to eliminate this difference. The electron density value of table
top compositions was entered into the system. Table top was included to outer contour
for calculation in XIO. Recalculation was made with same MU in TPS. Then MU
verification was made in “XIO Standalone” again. The measured doses and calculated
doses from TPS were consistent after the table was added in the system. However,
“XIO Standalone” according to measurement dose difference increased because
Standalone hasn’t inhomogeneity correction. The solution to this problem has been
produced and the action levels were determined for clinical use.

KEYWORDS: Monitor Unit Verification, Treatment Planning System, Quality
Assurance, Dose Measurement, Action Level
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Prof. Dr. Nuri UNAL
Asst. Prof. Dr. Tahir CAKIR

i



ONSOZ

Hasta bazl kalite kontrol yontemleri i¢inde 6nemli bir yeri olan bagimsiz MU
dogrulamasi iilkemizde yaygin olarak kullanilmamaktadir. Akdeniz Universitesi Fen
Fakiiltesi Fizik Anabilim Dalinda yapilan bu ¢alisma ile tedavi planlarinin bagimsiz MU
dogrulamasinin  dnemi vurgulanip kullanilacak yazilimlarin kabul testlerinin
yapilmasinda ve klinik kullanimda aksiyon seviyelerinin olusturulmasinda izlenecek yol
icin tavsiyede bulunmak amacglanmaktadir.

Bana bu dalda c¢alisma olanag1 veren ve ¢alismalarim sirasinda bilgi, dneri ve
deneyimleriyle her zaman yanimda olan danisman hocam Sayin Yrd. Dog¢. Dr. Nina
TUNCEL’e sonsuz saygi, minnet ve tesekkiirlerimi sunarim.

Degerli arkadasim Nuri ilker CATAN ve Elekta Tiirkiye ailesine desteklerinden
dolay1 tesekkiirlerimi sunarim.

Dozimetrik caligmalarimi yapmama olanak saglayan Samsun Egitim ve
Arastirma Hastanesi Radyasyon Onkolojisi sorumlu hekimi Saym Dr. Ozden
KARAOGLANOGLU basta olmak iizere SEAH medikal fizik uzmani arkadaslarima ve
tiim klinik ¢alisanlarina tesekkiirlerimi sunarim.

Ayrica egitimim boyunca benden desteklerini esirgemeyen aileme sonsuz
tesekkiirlerimi sunarim.

il



ICINDEKILER

OZET oottt i
ABSTRACT .ttt ettt ettt ettt ettt e s et et e eneeeseeseeneesseenseenneeneenneas il
ONSOZ ..ottt iii
ICINDEKILER ..ottt v
SIMGELER ve KISALTMALAR DIZINT ..ot vii
SEKILLER DIZINT ..ot iX
CIZELGELER DIZINT ... Xii
L GIRIS et 1
2. KURAMSAL BILGILER VE KAYNAK TARAMALARLI........ccccovveieniniireierincinnen. 3
B B T A2 15 0§ USSP 3
2.1.1. Radyasyonun siniflandirilmasi ve maddeyle etkilesimi............ccceevenneene. 3
2.1.2. Radyasyon Olglim Dirimleri.........cceeeeviiiriieeiiieeiiiecie e 5
2.2, XISINIATT .ttt et et e e et e e et e e e ta e e e eare e e areeeens 6
2.2.1. X-1SI]arinin Gretimi....oo.eeeceeieiee e eeee e et eere e e e eareeaes 7
2.2.1.1.  Bremstrahlung X-1SIN1.........cccieriieiiieniieiienieeiee e e sre e 7
2.2.1.2. Karakteristik X-1SIN1.......cccueeiiiiiiiiiiiiiiiee e 7
2.2.2. X-igmlarinin etkilesim thrleri........ccooooviiiiiieiiieeeeeecee e 8
2.2.3. X-gmlarinin tipta Kullanimi...........coooeiiiiiiiiiiiicceeeeeee e 9
22310 XIS TP etiiiiiieiiieeeiieeeiee ettt e 10
2.2.3.2. Bilgisayarli tomografi cihazi.........cccceeeviieviieeciieeieeeeeeeee 10
2.2.3.3.  Lineer hizlandiric1 Clhazi..........cccoooviieviieniieiieeiiciecieeeecee e 12
2.3. Radyasyon Olgim SiStemIer..........c.ooevevivirieireeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeee e 14
2.3.1. Iyon odalari ve eleKtrometreler..............ooooveveveeeeeueeeeeeeeeeeeeeseeeeeeeans 14
2.3.2. FantOmMIar.......c.ooiiiiiiiie e 15
2.4. Tedavi Planlama Sistemi Modellemesi i¢in Gerekli Temel Olgiimler.................. 16
2.4.1. RoOlatif doz OIGUMICTT .....cccvveeeiiiieiiiecieeecee e e 16
2.4.1.1.  Yiizde derin doz dlgtimleri (%DD) ....cccceeviiiiiiiiiiiiiieiieeeee 17
2.4.1.2. Doku hava orani (Tissue Air Ratio, TAR) .....ccccceevvievcreeniienne 18
2.4.1.3.  Geri sacilma faktorii (Back Scatter Factor, BSF) .......cccceeenee. 19
2.4.1.4. Doku maksimum orani (Tissue Maximum Ratio, TMR) ............ 19
2.4.1.5. Doku fantom orani (Tissue Phantom Ratio, TPR) ...................... 19

2.4.1.6.  Merkezi eksenden uzaklik orani (Off-Axis Ratio, OAR) ve
doz profili SlIgUMIETT........eeviiieiieiieiieie e 20
2.4.2. Mutlak doz OlgUMIETT..........coeiiiiiieiiiic e 21
2.42.1.  Verim OIGUMICTT .....ooeeviiieiieeeiie e e 21
2.5. Radyoterapide Tedavi Planlama Sistemleri.................ccooeiiiiiiiiiiniiennnnl 23
2.5.1. Tedavi planlama sistemlerinin geligimi...........ccccevervierienernenieneeniennns 24
2.5.2. Doz hesaplama algoritmalart............cccceeeriieeciieiiiieeieecee e 24
2.6. Monitor Unit Hesaplama YOntemleri..........ccceeecvierieiiieniienieeiieeieeiee e 34
2.6.1. SSD teknigi i¢in Monitor Unit hesabi...........cccceeviieeviieeiiieeieeeeeeee, 34
2.6.2. SAD teknigi icin Monitor Unit hesabi..........ccoceviiiiiniiiiniiniiiciiene 34
2.7. Monitor Unit dogrulama yazilimlari...........cccceeeveeeiiiiniiiiniicce e, 35
3. MATERYAL VE METOT....ccoiiiiitiiitetetecteeeestee ettt 36
R B\ 1<) 1 EO PSP 36
3.1.1. Elekta Synergy Platform Agility lineer hizlandirict........ccccocvevieeiennenne. 36
3.1.2. IBA CC13, FC65-P iyon odalar1 ve Dosel Elektrometre........................ 36
3.1.3. IBA Blue Phantom?” su fantomu ve ’mRT fantomu.................ocoeeeeen.... 38

v



3.1.4. Philips Brillance Big Bore Oncology bilgisayarli tomografi................... 40

3.1.5. CMS Monaco konturlama SiSteMi.........c.eeeeveereeerureruienieeniienieerieeeeeeeeens 40
3.1.6. CMS XIO tedavi planlama SIStEMi.........cceevreerieeerieeeieeeieeeeeeevee e 41
3.1.7. “XIO Standalone” Monitor Unit dogrulama yazilimi.................c.c......... 42
320 IMIEEOT. ettt e et ettt e st e s abt e e e b e e 42
3.2.1. “XIO Standalone” yaziliminin kabul testleri..........cccccooveveivinenincnnns 42
3.2.1.1.  TPS’te alanlarin olusturulmasi ve doz hesaplamasi.................... 43
3.2.1.2. MU dOZrulamasi.........cceeeeieriienieeniieeieeiiesie e eiee e eeee e 44
3.2.1.3. IBA Blue Pantom® su fantomu ile SlGUML.......vevevereereeeereereeen. 45
3.2.2. IBA I’'mRT fantomunda yapilan MU dogrulamast............c.ccccceevrennennee. 46
3.2.2.1. TPS’te 'mRT fantomunda alt1 alanli konformal plan................. 47
3.2.2.2. I’'mRT fantomunda yapilan plan i¢in MU dogrulamasi............... 48
3.2.23. I’'mRT fantomunda FC65-P iyon odasi ile doz dl¢iimii............... 48
3.2.3. Konturlama sisteminde iBeam evo masa modelinin kullanimi............... 49
3.2.3.1. Monaco konturlama sisteminde masanin konturlanmasi............. 49
3.2.3.2.  TPS’te yeniden doz hesabinin yapilmast..........cccceevveevveerneennee. 50
3.2.3.3.  Masa eklenen plan i¢cin MU dogrulamast.............cccceerveenirennnnnne. 51
4. BULGULAR ...ttt ettt ettt et e st be e sneeseeneens 52
4.1. “XIO Standalone” i¢in Kabul Testleri.........cccceeeviieiiiiiiiiiieciiiececeee e, 52
4.1.1. TPS, “XIO Standalone” ve su fantomu ol¢limleri............cccccoeeeevneeennnnne. 52
4.1.1.1.  Kare agik alanlar............cc.cccooveeeiiiiiiiiiciieee e 52
4.1.1.2.  Asimetrik agik alanlar................cccooeiiiiiiiii i, 56
4.1.1.3.  Kama filtreli alanlar.............cccooeveeiiiniiiiiienieciee e 59
4.2. ’'mRT Fantomunda Yapilan MU Dogrulama Islemleri............cccccocovvvrevrvenenncne. 62
4.2.1. Altr alanli konformal plan...........ccccoeeieriiiiiiiniiieiieeccee e 62
4.3. Masa modeli eklenen alt1 alanli konformal plan............ccccoecveeiiiniiiniiniiieniee, 63
5. TARTISMA ...ttt ettt ettt e te s e e seenaeeneenseeneas 65
5.1. “XI0 Standalone” i¢in Kabul Testleri.........ccccoeevviieiiiieiiieeieeeeeeeee e 65
5.1.1. Kare AGIK Alanlar...........ccccooieiiiiiiiiiiiiieeeee e 65
5.1.2. Asimetrik agik alanlar...........c...ccooviiiiiiiiiiii e 67
5.1.3. Kama Filtreli Alanlar...........ccoooiiiiiiiiiniie e 69
5.2. P'mRT Fantomunda Yapilan MU Dogrulamast.............cccceevieeiienieniienieeieenens 71
5.2.1. Alti alanli konformal plan...........ccceeeeiiiiiiiieciieceeee e 71
5.2.2. Masa modeli eklenen konformal plan..............cccoevieeiiiiniiiiieniieniieens 72
0. SONUGC ...ttt ettt ettt et et e bt e e s st et e eseeesee st ensesseenseeneesneenseeneenees 76
7. KAYNAKLAR. ...ttt sttt sttt st e bt 79
8. EKLER.... .ottt ettt ettt e e e ne et e nteene e 83
Ek 1. TPS’te masa eklenmeden olusturulan 6 alanli konformal plan........................ 83
Ek 2. TPS’te masa eklenmeden olusturulan 6 MV foton enerjili planin demet
DILGILET L 1.ttt ettt nereas &3
Ek 3. TPS’te masa eklenmeden olusturulan 15 MV foton enerjili planin demet
DILGILET L 1.ttt st e e e enneas 84
Ek 4. “XI0 Standalone”da masa eklenmeden olusturulan 60° gantry acili 6 MV
foton enerjili demet bil@ileri......cceeeiiiieiiieeiieeceee e 84
Ek 5. “XIO Standalone”da masa eklenmeden olusturulan 60° gantry acili 15 MV
foton enerjili demet bil@ileri......cceeeiiiieiiieeiieeceee e 85
Ek 6. TPS’te masa eklenerek olusturulan 6 alanli konformal plan............................ 85



Ek 7. TPS’te masa eklenerek olusturulan 6 MV foton enerjili planin demet

{2115 o PO SRR UPRUSUPRIPR 86
Ek 8. TPS’te masa eklenerek olusturulan 15 MV foton enerjili planin demet

DILGIICTE ettt ettt ettt s e e enee s 86
Ek 9. “XIO Standaloneda masa eklenerek olusturulan 60° gantry acili 6 MV

foton enerjili demet bilgileri........ccoceciieeiiieiiieie e 87
Ek 10. “XIO Standalone”’da masa eklenerek olusturulan 60° gantry a¢ili 15 MV

foton enerjili demet bil@ileri......cccoeeriiiriiiieiiieceee e 87
OZGECMIS

vi



SIMGELER VE KISALTMALAR DIiZiNi

Simgeler

1) Lineer zayiflama sabiti

Uab Enerji sogurma sabiti

Hm Kiitle zayiflama sabiti

Lir Enerji transfer sabiti

A Kiitle numarasi

all Atomik zayiflama sabiti
Bq Becquerel

C Coulomb

cGY SantiGray

Ci Curie

D Doz

E Okunan 1s1nlama degeri

el Elektronik zayiflama sabiti
Ea Sogurulan ortalama enerji
Ey Ykl parcaciklara transfer olan ortalama enerji
eV Elektron Volt

f Doku hava orani birimi rad/Réntgendir (hava i¢in: 0.87 rad/R)
Gy Gray, SI biriminde sogurulan doz
H Esdeger doz birimi

J Joule

kg Kilogram

kV Kilovolt

LET Lineer enerji transferi

mA Miliamper

mAs Miliampersaniye

N Kesit sayis1

N Radyoaktif atom sayisi

nm Nanometre

R Roentgen, 1ginlama birimi
Rad Absorbe edilen dozun birimi
Rem Esdeger doz

s Saniye

Sv Sievert

T Bir kesitin kalinlig1

WR Radyasyon agirlik faktorii
X Isinlama

Z Atom numarasti

A Aktivite

p Maddenin yogunlugu

AEq Sogrulan enerji

Am Maddenin kiitlesi

Amg;, Havanin kitlesi

AQ Ayni isaretli yiiklerin toplami
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A
Kisaltmalar

AAPM
ACR
BT
dSAR
DVH
ESTRO
FFT
HU
[IAEA
ICF
ICRP
ICRU
IGRT
IPEM
MU
NCS
SAD
SSD
TPS
WHO
YART

Bozunma sabiti

American Association of Physicists in Medicine
American College of Radiology

Bilgisayarli Tomografi

Diferansiyel sagilim-hava orani

Doz Voliim Histogrami

European Society for Therapeutic Radiology and Oncology
Fast Fourier Transforms

Hounsfield Unit degeri

International Atomic Energy Agency

Heterojenite diizeltme faktorti.

Uluslararas1 Radyasyondan Korunma Komitesi
International Commission On Radiation Units and Measurement
Image Guided Radiotherapy

The Institute of Physics and Engineering in Medicine
Monitor Unit

Netherlands Commission Radiation Dosimetry
Kaynak — aks mesafesi

Kaynak — 1s1nlanan ylizey mesafesi

Tedavi Planlama Sistemi

World Health Organization

Yogunluk Ayarli Radyoterapi
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1. GIRIS

Iyonize edici radyasyon kanser tedavisinde kullanilan ydntemlerden biridir.
Kanser hastalarinin % 52’si tedavileri sirasinda en az bir kez radyasyon tedavisi
(radyoterapi) gérmektedir (Delaney 2005).

Radyoterapi farkli teknoloji ve gruplar1 igceren karmasik bir islemdir.
Tedavilerin, normal dokular i¢in minimum riskle, tiimorlii dokular i¢in ise yiiksek timor
kontrol olasilig1 ile sonu¢lanmasi1 amaglanmaktadir. Eksternal radyoterapi siirecinin her
adiminda yiiksek dogruluk gerektiginden dolayi, hata oraninin % 3 olmasi
gerekmektedir (Nordstrém 2012).

Diinya Saglik Orgiitii (World Health Organization 2008); 1976’dan 2007 yilina
kadar olan mevcut literatiir incelemesine dayanarak 3125 hastada istenmeyen olaylara
yol acan radyoterapi olayinin bildirildigini gosterdi. Etkilenen hastalarin yaklasik % 1°1
(N = 38) radyasyon doz asiminin yan etkileri nedeniyle dlmiistiir. Sadece iki raporda
diisiik dozdan o6liim tahmin edilmektedir. Ayrica Uluslararasi Atom Enerji Ajansi
tarafindan, Ingiltere ve Panamada tedavi planlama sisteminin (TPS) hatali kullanilmasi
nedeniyle kazalarin meydana geldigi rapor edildi (International Atomic Energy Agency
2000, 2001).

Radyoterapi islemleri sirasinda tiimore uygulanan dozdaki belirsizlikler
sirastyla; hasta anatomisinin tanimlanmasi, tiimoriin tanimlanmasi, tedavi planlamasi,
tedavi sirasinda, kullanilan makineye ait doz kalibrasyonu, hasta bilgilerinin transferi,
daha once verilmis tedavinin kaydi asamalarinda olabilir. Bunlara bagl ortaya ¢ikan
hatalarin 6niine gegmek icin cesitli ulusal ve uluslararasi organizasyonlar (International
Atom Energy Agency; IAEA, American Association of Physicists in Medicine; AAPM,
American College of Radiology; ACR, International Commission On Radiation Units
and Measurement; ICRU, European Society for Therapeutic Radiology and Oncology;
ESTRO, The Institute of Physics and Engineering in Medicine; IPEM, World Human
Organization; WHO) tarafindan ¢alismalar ve raporlar yayinlanmaktadir.

Kalite giivenirligi iirinlin kalite i¢in verilen gerekliliklerinin uygun yeterlilikte
oldugunu onaylamak igin yapilan, kalite kontrol ile desteklenen siireci de kapsayan bir
islemdir (Karagam 2010). Bunlarda toplam kalite yOnetiminin kapsaminda yer
almaktadir (Van Dyk 1999).

AAPM’in 1994 tarihinde 46. raporunda kapsamli kalite gilivenirligi programi
yayinlanmistir. Bu raporda eksternal radyoterapi cihazlarinin, bilgisayarli tedavi
planlama sisteminin ve brakiterapi gibi 6zel klinik uygulamalar i¢in de kalite kontrol
testlerinin yapilmasini dnermektedir (AAPM 1994). Daha sonra AAPM, ICRU, ESTRO
ve Netherlands Commission on Radiation Dosimetry (NCS) tarafindan radyoterapide
kullanilan bilgisayarli tedavi planlama sistemlerinin kalite kontrol testleri i¢in daha
ayrintili Oneriler yaymlanmistir. Bu raporlarda tedavi planlama sistemleri i¢in kabul
testleri, dozimetrik olmayan testler, doz ve “Monitor Unit” (MU) hesaplamalari,
periyodik kalite glivence testleri, sistem yonetimi ve giivenlik testleri hakkinda bilgiler
verilmektedir (AAPM 1998, ESTRO 2004, IAEA 2004, NCS 2005).
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Lineer hizlandirici cihazinda “MU” izleme iyon odalarinda toplanan yiik
miktarmi temsil eden birim, Monitor Unit (MU) olarak ifade edilir ve bir MU bir
cGy’lik dozun karsiligidir (Hansen ve Roach 2010). Genellikle kaynak kalibrasyon
noktast mesafesinde, 10 cm X 10 cm olan referans alan boyutu i¢in referans derinliginde
doz oOl¢iimi almir ve MU basma 1 c¢Gy’lik doz uygulamasi i¢cin maksimum doz
derinliginde kalibrasyon yapilir (Khan 2010). Tedavi i¢in tanimlanan doz; alan boyutu,
tedavi mesafesi, tedavi derinligi ve belirli bir foton enerjisi i¢in tedavide kullanilan
cihaza ait verim faktorii kullanilarak hesaplanan MU’ya donistiiriiliir (Natanasabapathi
2012). Doz i¢in MU degeri TPS’ten dogrudan elde edilir (Levitt vd 2012).

1980’1 yillardan oOnce tedavi siiresi veya MU hesaplamalar1 tablolar
kullanilarak yapiliyordu. Hesaplamalarin ikinci bir kisi tarafindan tekrarlanmasi standart
bir uygulamaydi. 1980'li yillarda bilgisayarli planlama sistemleri basit algoritmalari
kullanarak MU'yu hesaplamaya basladi ve elle yapilan hesaplama ile bilgisayarla
olusturulan MU arasinda uyum saglandi. 1990’larda daha gelismis 1s1n modelleri ortaya
ciktr ve inhomojenlik diizeltmesi ile Bilgisayarli Tomografi (BT) tabanli planlama daha
yaygin hale geldi. Elle dogrulama hesaplamasi zorlasti ve bagimsiz hesaplama
onaylama programlar1 tanitildi. 2000'li yillarda Yogunluk Ayarli Radyoterapi (YART)
ve gelismis algoritmalar (dose kernel convolution) ortaya ¢ikti. Elle MU dogrulamasi,
neredeyse evrensel olarak daha zor ve bilgisayar tabanli oldu. Giiniimiizde MU
dogrulamasi tiim gerekliliklere ragmen yeteri kadar 6nemsenmemekte ve yaygin olarak
kullanilmamaktadir (Heaton 2012). Ancak NCS tarafindan 2005 yilinda TPS ile
hesaplanan MU verilerini dogrulamak i¢in ikinci bir bagimsiz MU hesaplama yontemi
kullanilmasi onerilmistir. Klinik QA protokolii TPS’te olusturulan planin her bir alani
ya da alt alan1 i¢in bu gibi bagimsiz bir hesaplama igermelidir. Bu hesaplamanin, elle
(tablolar1 ve cihaz verilerinden elde edilen grafikleri kullanarak) ya da ozel bir
bilgisayar programi kullanilarak yapilabilecegi onerilmisti.

AAPM 2011 yilinda MU dogrulamasinin TPS ile hesaplanan MU’yu onaylamak
amaciyla yapildiginmi ve radyasyon uygulamasi i¢in kullanilan bir 6l¢ii veya hesaplama
anlamma gelmedigini ifade etti. Levitt ve arkadaslar1 2012 yilinda yaptig1 ¢aligmada
herhangi bir MU dogrulama sisteminin klinik kullanimindan 6nce test edilmesini ve
herhangi bir degisiklik veya yazilim giincellemesinin olup olmadigimin takip edilmesini
tavsiye etmektedir.

Kalite temini i¢in radyasyon tedavi planlarinin MU dogrulamasinda 2011 yilinda
114 nolu ve 2014 yilinda 258 nolu AAPM tarafindan yayimnlanan giincel ve genis
kapsamli raporlar temel alinmaktadir.

Bu calismada lineer hizlandirici cihazinda yapilan radyasyon Ol¢iimlerinden elde
edilen sonuglar kullanilarak “XIO Standalone” MU dogrulama yazilimmin kabul
testlerinden sonra tedavi planlar1 i¢in TPS ile hesaplanan MU degerlerinin ¢aligmada
kullanilacak  yazillm  ile = bagimsiz  olarak  dogrulanmasi  saglanacaktir.
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2. KURAMSAL BILGILER VE KAYNAK TARAMALARI
2.1. Radyasyon

Radyasyon yaklasik 1900'lere kadar elektromanyetik dalganin tanimi olarak
kullanildi. Yiizyilin baglarinda elektronlar, X-1sinlar1 ve dogal radyoaktivite kesfedildi
ve bunlar radyasyon terimi kapsaminda toplandi. Dalga olarak tanimlanan
elektromanyetik radyasyonun tersine, yeni tanimlanan radyasyon pargacik ozelligi de
gostermektedir. 1920’lerde De Broglie madde-dalga ikililigi teorisini gelistirdi
(Tsoulfanidis 1995). Bu teori Davisson ve Germer’in yaptig1 ve bunlardan bagimsiz
olarak ayni zamanda G.P.Thomson tarafindan yapilan deneylerle kanitlanmistir
(Karaoglu 2008).

Radyasyon terimi boslukta veya bir madde ortaminda enerji emisyonu ve
yayilimi olarak tanimlanabilir (Khan 2010).

Hertz, diisiik frekansli radyo dalgalarinin elektromanyetik enerji spektrumunun

sol ucunda, Roentgen’in X-1simlarmin spektrumun sag ucunda oldugunu gostermistir.
Sekil 2.1°de elektromanyetik spektrum verilmektedir (Tanir vd 2013).

N SZAAVAVAAAT
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10* 10* 10" 10° 10 10** 107

Sekil 2.1. Elektromanyetik spektrum.
2.1.1. Radyasyonun siniflandirilmasi ve maddeyle etkilesimi

Hangi tip olursa olsun, radyasyon yayildig1 ortama enerji aktararak cesitli
etkilesimlere yol acar. Hedefteki enerji birikimi radyasyon dozu olarak tanimlanir ve
eger hedef canli doku ise, sonu¢ biyolojik degisimlerdir. Bu etkilesimleri anlamak,
dogal olarak radyasyon 1sinlama (poz) ve radyasyon dozu ile bunlarin tanimlanmasinda
kullanilan birimlerin belirlenmesine 6nciiliik eder.

Farkl: tip radyasyonlarin sogurucu ortamla etkilesme mekanizmalari; depolanan
enerji miktari, ortamin ayirt edici 6zelliklerinin radyasyon poz ve dozunu nasil etkileyip



KURAMSAL BILGILER VE KAYNAK TARAMALARI Yilmaz BILEK

degistirdigi, radyasyon detektor tasarimi gibi iglemler icin esas teskil eder (Tanir vd
2013).

Radyasyon, madde ile etkilesimine gore iki gruba ayrilir.

Bir elektromanyetik dalga veya parcacik enerjisinin biiyilikliigline ve maddenin
atomik yapisina gore maddeyi iyonlastirir ya da iyonlastirmaz. Atomlarin iyonlagmasi
icin olast minimum enerji alkali elementler igin birkag¢ elektrovolt (eV) iken helyum
(asal gaz) icin 24,5 eV civarindadir. Maddeyle etkilesimine goére radyasyon Sekil
2.2°deki gibi iki sinifa ayrilabilir.

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

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

o Dolayli olarak iyonize eden radyasyon yiiksiiz par¢aciklardir.
Ornegin: fotonlar (X ve y 1sinlar1), ntronlar vs.

Direkt iyonlasma yapan radyasyon, direkt Coulomb etkilesmeleri nedeniyle
ortama enerji birakir. Bu etkilesim yiiklii parcaciklar ile ortamdaki atomun orbital
elektronlar1 arasinda gerceklesir.

Dolayl olarak iyonlagma yapan radyasyon enerjisini ortama iki asamada birakir:

e Birinci asamada yliklii bir parg¢acik ortama birakilir (fotonlar elektronlar1 veya
pozitronlar1 serbest birakirlar, ndtronlar ise protonlar1 veya daha agir iyonlari
serbest birakirlar).

e ikinci asamada serbest kalmis yiiklii parcaciklar ortamdaki atomlarin ydriinge
elektronlar1 ile direkt olarak Coulomb etkilesimi yoluyla enerjilerini ortama
birakirlar (Podgorsak 2005).

Radyasyon
|
|
Iyonize edici Iyonize edici
olmayan
I
i ]
Direkt iyonize eden Indirekt iyonize eden
radyasyon radyasyon

(yiiklii parcaciklar) (yiiksiiz parcaciklar)
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Sekil 2.2. Radyasyonun siniflandirilmas1 (Podgorsak 2005).

2.1.2. Radyasyon 6l¢iim birimleri

Radyasyon nicelikleri, birimleri ve eski ile SI birimleri arasindaki doniisiim
bagintilar1 ¢izelge 2.1°de verilmektedir (Podgorsak 2005).

Cizelge 2.1 Radyasyon nicelikleri, birimleri, eski ve SI birimleri arasindaki doniigiimler

(Podgorsak 2005).
Nicelik Tanim SI Birimi Eski Birim Doniisiim
AQ 107* 1esu 0~*C
Ismlama (X =— ) = =2
3 (X) Amg;, 2.58 kg air cm3 airgrp R=258x kg air
1rad
AE J
Doz (D) =— Ar‘rlzb 16y = o — 10099 1Gy =100 rad
g
Esde(g}g doz H = Dwyg 1S5v 1rem 1S5v =100 rem
L 1Ci
Aktivite (A A = AN 1Bg=1s"1 =3.7 1Bqg=o——""F=
(A) 1 1010 o1 1= 37x 1010
Isinlama birimi (X)
Isinlama  (poz) terimi, elektrik yiikiiniin  biriktirilmesiyle dogrudan

Olciilebildiginden X- veya gama i1sinlarinin hava igerisinde olusturduklari iyonizasyon
miktarini tanimlamada kullanilir. Roentgen (R) radyasyon i1sinlama birimidir; sadece
hava i¢in tanimlhidir ve X-1s1nlar1 ile 3 MeV civarindaki gama 1ginlarina uygulanir.

SI birim sisteminde 1smlama birimi Coulomb/kilogram (C/kg)’dir. Bu birim 0°C
sicaklikta ve 760 mm-Hg basingta, havanin bir kilograminda bir Coulomb’luk elektrik

yiikii degerinde, pozitif ve negatif iyonlar olusturan X veya gama 1s1ma miktaridir. Ozel
birim olarak Roentgen’e ithafen R olarak ta kullanilir (Tanir vd 2013).

15 =3,876 x 103R 2.1)
kg

Sogurulma doz birimi (D)

Sogurulan soz birimi, kiitle basina depolanan enerji miktari olarak tanimlanir.
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SI birim sisteminde Gray (Gy) kullanilir. Radyasyon alan maddenin bir
kilogramina, bir Joule enerji veren 1s1ma miktarina Gray denir. Ozel birim olarak Rad
kullanilir. Radyasyon alan maddenin bir kilogramina, 10~ Joule’liik enerji veren 1s1ma
miktarma Rad denir (Tanir vd 2013).

16y = 1J/kg = 100 rad (2.2)
Esdeger Doz Birimi (H)

Sogurulan enerji ayni olsa da farkli tip radyasyonlar farkli miktarlarda biyolojik
hasara neden olduklarindan doz esdegeri tanimina gereksinim duyulur. Bir organizmada
radyasyonun biyolojik etkisi depolanan enerjiyle dogru orantili olsaydi, sogurulan
radyasyon dozu biyolojik hasarin uygun bir 6l¢iisii olurdu. Ancak durum boyle degildir.
Biyolojik etkiler sadece sogurulan toplam enerjiye degil, radyasyonun yolu boyunca
dagilimina baghdir. Radyasyon hasar1 radyasyonun lineer enerji transferi (LET) ile
artar, sogurulan doz ayni olsa bile, yiiksek-LET’li radyasyonun yaptig1 (6rnegin, alfa
parcaciklari, notronlar vb) biyolojik hasar, diisik LET’li radyasyonunkinden (beta
parcaciklari, gama 1sinlari, X-1ginlar1 vb) ¢ok daha biiyiiktiir.

H ile gosterilen doz esdegeri Rad cinsinden sogurulan doz ile radyasyon tipine
bagli hasar1 tanimlayan bir kalite faktoriiniin ¢arpimu ile elde edilir. SI birim sisteminde
Sievert (Sv), 6zel birim olarak Rem kullanilir.

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

Kalite faktorii radyasyon tipi ile degisir: o 1sinlar1 i¢in 1 rad = 20 rem; proton ve
nétronlar i¢in 1 rad=10 rem; beta, X ve gama 1sinlar1 i¢in 1 rad = 1 rem’dir (Tanir vd
2013).

1Sv = 1]/kg = 10%rem 2.4)

Aktivite (A )

SI birim sisteminde radyoaktifligin birimi Becquerel (Bq)’dir. Becquerel,
saniyede bir bozunma gosteren radyoaktif maddenin aktivitesidir. Ayrica 6zel birim
olarak Curie de kullamlir. Curie, saniyede 3,7x10' bozunma gosteren radyoaktif
maddenin aktivitesidir ve yaklasik 1 gram radyum 226’nin aktivitesine esit oldugu i¢in
secilmistir (Karaoglu 2008).

1Bq = 1bozunma/  — 2 703 x 10-11¢; (2.5)
2.2. X —1sinlari

X-1ginlar1 dalgaboylart 0,1-0,001 nm araliginda yani goriiniir 1siktan 1000 kat
kisa dalga boylu, elektromanyetik dalgalardir. Dalgaboyu kisa oldugundan foton

enerjileri goriiniir 1518a gdre daha biiyiik (binlerce elektron volt mertebesinde) olur. ilk
kez 1895°te Roentgen, yiiksek enerjili elektronlari metal bir hedefle carpistirarak elde



KURAMSAL BILGILER VE KAYNAK TARAMALARI Yilmaz BILEK

ettigi bu 1smlarin dogasini anlayamadigi icin bunlara “X-iginlar1” adin1 vermistir
(Karaoglu 2008).

2.2.1. X-1isinlarinin iiretimi

Roentgen X-iginlarini1 kesfettikten sonra c¢esitli deneyler yaparak bircok
Ozelligini tarif etmeyi basarmistir; ancak, atom, parcacik ve kuantum kavramlari
anlasilincaya kadar X-iginlarinin nasil iretildiklerini agiklamak miimkiin olmamistir
(Tanir vd 2013).

2.2.1.1. Bremsstrahlung X-is1m

Artik eV mertebesindeki kinetik enerjili bir elektronun hedef atomun pozitif
yiiklii ¢ekirdeginin kuvvet alanina girdiginde, X-1g1n1 iiretiminin nasil meydana geldigi
bilinmektedir. Bu kuvvetin etkisiyle elektronlar katot ve anot arasinda hizlanir. Hizl
elektronlar, hedef materyalin atom ¢ekirdeginin yakinindan gecer ve Coulomb itme
kuvvetinin etkisi ile yonii degisir ve ivmelenir. Bu siirecte elektronun enerjisi diiser ve
hiz1 azalir. Elektronun enerjisindeki bu azalim elektromanyetik radyasyon seklinde
yayllir ve Almancada frenlenme anlamina gelen Bremsstrahlung X-1s1mm1 olarak
adlandirilir. Enerji azalmasi orani, anot malzemesinin atom numarasinin karesiyle (2%
orantilidir (Dowsett 2006, Tanir vd 2013). Bir elektron, hedef cekirdegi gecerken
enerjisini herhangi bir yolu takip ederek kaybedebilecegi icin X-1gmn1 iiretimi olasilik
iceren bir siiregtir. Bu yiizden Bremsstrahlung fotonlar1 gelen elektronun enerjisine
ulagincaya kadar biitlin enerjilerde ve biitiin dogrultularda yayinlanirlar maksimum
enerjinin degeri hedef materyale bagh degildir, fakat maksimum voltajla dogru
orantilidir. Hizlandirilmis elektronlarin kinetik enerjilerinin yaklasik %98’1 1s1 olarak
kaybolur, ¢iinkii ¢carpisan elektronlarin ¢gogu, enerjilerini hedef atomlarini iyonlastirmak
i¢in harcar (Tanir vd 2013).

2.2.1.2. Karakteristik X-1sinlar1

Karakteristik X-i1smlarmin elde edilmesindeki ilk adim, bombardiman eden
elektronun hedef atomun i¢ kabuklarindaki bir elektronu yerinden ayirabilecek kadar
yiiksek enerjiyle carptirilmasidir. Elektronun ayrildigi kabukta olusan bosluk daha
yiiksek enerji diizeyindeki bir elektronun (ya da serbest elektron) bu diisiik enerji
diizeyine inmesiyle doldurulabilir. Bu gegise iki diizey arasindaki enerji farkina esit
enerjili bir foton salinmasi eslik eder. Her elementte bulunan elektronlar, belirli enerji
durumuna sahip olduklarindan o elementin karakteristigidir bu nedenle salinan fotona
karakteristik X-1s1n1 denir. Bdyle gegislerin enerjisi 1000 eV’dan daha biiyiiktiir ve
salinan X-151m1 fotonlarin dalga boylar1 elektromanyetik spektrumun 0,001 nm ile 0,1
nm araligina diiser (Serway 2005, Tanir vd 2013).

K kabugunda bir elektron boslugu meydana gelmisse, bu boslugun doldurulmasi
sirasinda yayimlanan karakteristik X-1s1inlar1, K-kabugu X-1sinlar1 ya da daha basitce K
X-sinlart olarak isimlendirilirler. Boslugu dolduran elektronlar L, M, N gibi
kabuklardan gelebilmelerine ragmen karakteristik X-1sinlari1, doldurulan kabugun adi ile
bilinirler. Ayrica L kabugundan kaynaklanan K X-1s1n1, K, X-1511 olarak bilinir. Sayet
gecis, Ly alt kabugundan meydana gelmis ise Ky X-151n1; Ly alt kabugundan meydana
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gelmis ise Ky X-151m1 olarak bilinir. L; alt kabugundan gegisler kuantum mekanigi
yasalarina gore izinli degildir. Benzer olarak M, N ve O kabuklar1 ve alt kabuklarindan
kaynaklananlar ise bu alt kabuklara ait uygun sayisal tanimlamalar1 icerecek sekilde
isimlendirilirler (Tanir vd 2013).

2.2.2. X-1s1inlarmin etkilesim tiirleri

X-151m1 fotonlarinin sogrulmasi iki parametreye baglidir. Bu parametreler;
fotonlarin enerjisi ve sogurucu malzemenin kimyasal bilesenidir. X-1s1mn1 fotonlari
maddeyle etkilestiklerinde enerjilerini {i¢ etkilesim ile ortama birakirlar. Fotoelektrik
etki, Compton etkisi ve ¢ift olusum olan bu etkilesimlerin hepsi enerjik bir elektronun
olusmasi ile sonuglanir.

Fotoelektrik etkilesimde X-1s11 fotonu, sogurucu maddenin atomundaki K, L ya
da M kabuklarina bagl olan bir elektronla etkilesir. Foton tiim enerjisini elektrona verir.
Aktarilan enerjinin bir kismu elektronun baglanma enerjisini asar ve elektronu
yoriingesinden firlatir (Sekil 2.3.a). Enerjinin diger kismu ise elektronun kinetik
enerjisine katki saglar. Firlatilan elektronun kinetik enerjisi asagidaki baginti ile verilir;

KE = hv —EB (2.6)

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

Elektronun ayrilmasiyla yoriingede olusan bosluk bagka bir elektronla
doldurulur. Bu elektron ayni atomun dis kabuklarindan gelebilir ya da atom disindan
elektron iletimi olabilir. Negatif yliklii elektronlarin gevsek bagl bir kabuktan sik1 bagl
kabuga hareketinin sonucunda potansiyel enerji azalir. Bu azalma 0.5 kV diisiik enerjili
karakteristik elektromanyetik fotonlarin emisyonu ile dengelidir.

Compton etkilesimi bir atomun dis yoriinge -elektronlar1 ile fotonlarin
carpismasini igeren bir siiregtir. Bu siiregte foton enerjisinin bir kismini elektrona aktarir
ve yolundan sacilir (Sekil 2.3.b). Fotonun etkilesime girdigi elektron genellikle
“serbest” elektron olarak isimlendirilir, elektronun baglanma enerjisi fotonun enerjisi ile
kiyaslandiginda ihmal edilebilecek kadar kiictiktiir. Elektron (ve foton) enerjisi tiikkenene
kadar iyonlagsma ve uyarilmaya sebep olan baska etkilesimler yapabilir.

Compton ve fotoelektrik etkilesim siireci diagnostik radyoloji ve radyoterapide
ki uygulamalar agisindan farklilik gosterirler. Compton etkilesiminde kiitle enerji
sogurma katsayisi sogurucu materyalin atom numarasindan (Z) bagimsiz iken
fotoelektrik etkilesimde bu katsay1 Z ile degisir.

Cift olusum vyiiksek enerjili (>1.02 MeV, genellikle >5 MeV) fotonlarin
etkilesimlerinde meydana gelir. y-1is51m1 fotonlar1 1.02 MeV’ dan yiiksek enerjiye
sahiptirler ve ¢ekirdekle etkilesime girerek bir elektron — pozitron ¢ifti olusturabilirler
(Sekil 2.3.c). Bu miktarda enerji pozitron ve elektron (0.51 MeV) tanecigi olusturmak
icin yeterlidir. Daha fazla enerji bu parcaciklar tarafindan taginacak ve bu pargaciklar
ortam i¢inde dolastikca iyonizasyona sebep olacaktir. Sonug olarak pozitron bir elektron
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tarafindan yakalanacak ve iki parcacik birden yok olacaktir. Bu durum her biri 0. 51
MeV enerjiye sahip olan iki fotonun olusumuyla sonuglanir ve bu fotonlar yok olma
radyasyonu olarak bilinirler (Lehnert 2007).
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Sekil 2.3.a) Fotoelektrik etkilesim, b) Compton etkilesimi, ¢) ¢ift olusum.
2.2.3. X-1smlarmin tipta kullanim

X-1ginlarimin hafif yogunlukta katilara kolayca niifuz edebildigi anlasilinca,
bulunduktan hemen birkag ay sonra tip alaninda kullanilmaya basland1 (Karaoglu 2008).

Radyasyonun tipta kullanim alanlar1 baglica radyoterapi, radyoloji ve niikleer tip
olarak gruplandirilabilir (Demir ve Demir 2008).

X-1ginlan tipta goriintiileme ve tedavi amaciyla kullanilmaktadir. Goriintiileme
icin  X-isinlarmin  kullanimi  diagnostik radyoloji olarak adlandirilir. Diagnostik
radyolojide, X-1s11 tiiplerinden elde edilen X-1sinlar1 kullanilir. Diagnostik radyolojide
kullanilan enerji araligi gibi diisilk foton enerjilerinde Compton etkilesimi ve
fotoelektrik etki meydana gelebilir, Compton etkilesimi yliksek enerji araliginda
baskinken fotoelektrik etki diisiik enerjilerde 6nemlidir (Lehnert 2007).

Radyoterapi ise iyonize edici 6zelligi olan X-1ginlari, gama 1sinlari, elektronlar
ve protonlarin kotii huylu (malign) ve iyi huylu (benign) tiimorlerin tedavisinde
kullanilmasidir. Tedavi amacl kullanilan X-1ginlar1 diagnostik radyolojide kullanilan X-
isinlarindan  daha yiiksek enerjiye sahiptir. Lineer parcacik hizlandiricilarinda
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olusturulan yiiksek enerjili X-1sinlar1 radyoterapide tedavi i¢in kullanilir. Radyoterapide
kullanilan enerji araliginda (100 keV — 25 MeV), Compton etkilesimi 6nemli faktordiir
(Lehnert 2007).

2.2.3.1.X-151n tiipii

Sekil 2.4’te modern bir tip X-151m1 aygitinin semast goriilmektedir. Havasi
bosaltilmis cam bir tiipte iki elektrot bulunur. Soldaki katot 1sitildiginda elektronlar
saliir. Katot ile anot arasina uygulanan birkag bin voltluk potansiyel farki elektronlarin
ivmelenmesine, dolayisiyla birka¢ keV enerji kazanmalarina yol agar; bu enerji 0,1c
kadar bir hiza karsilik gelir. Elektronlar anoda ¢arpip aniden durdugunda X-isinlari
tiretilir. X-1smlarmin elektron yoluna 90° agiyla salindiklar1 gézlenmistir; bu nedenle
katodun egimli olusu X-isinlarinin istenilen bir yonde ¢ikabilmesini saglamak i¢indir
(Tanir vd 2013).

Sekil 2.4. X-151m1 tiipii.
2.2.3.2.Bilgisayarh tomografi cihazi

Bilgisayarli tomografi (BT), halen radyoloji incelemelerinde en fazla kullanilan
goriintiileme tekniklerinden bir tanesi olup, bu sistemin pozitron emisyon tomografi
(PET) ve bilgisayarl tek foton tomografisine (SPECT) integrasyonu dnemini daha da
arttirmistir.

BT sistemi, klasik X-151n incelemelerine benzer olarak hastadan transmisyon
goriintiilerinin elde edilmesine yarar. Bir gantride karsilikli yerlestirilmis X-151n tlipti ve
detektor dizisi, hasta yatagi cevresinde donme hareketi yaparken bircok acida elde
edilen goriintiiler, yani projeksiyonlar kesit goriintiilerinin olusturulmasinda kullanilir.
Her projeksiyonu olusturan 1sinlar gegtikleri ortam boyunca azalima ugrayarak detektor
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tarafindan Olgiilen her 1s1min degeri kat ettigi yol boyunca ugradig: toplam sogurulma
miktaridir. Bu projeksiyonlar kullanilarak elde edilen kesit goriintiileri ise sogurma
katsayilarinin (p) dagilimidir ve bu dagilim daha sonra BT numaralarina (Hounsfield
Units-HU) doniistiiriilerek gri skala ile goriintii elde edilir. BT numaralar1 -1000 ile
+1000 arasindadir (Bor 2009).

Hafizadaki Goriintii HU Gri
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Gortintia

ololofolo]o]o
0 (33|20 0]|65|53]32
90 | 32| 13|44 |24 |31
50|52 |67]77 ]98] 14 B

23|81 3 (54|53|11(10 l:—_> _J.’.cncerc
22142|3|70|74 |51

34|21(71|62[41(30| 7 i
0(21{0|0|0fO0O|0O L 1000

r +1000

o lo|le|e |

(=]
T

Slle |[& 1o |-

[
|

M Degerleri

Sekil 2.5. Katsayilarin HU degerlerine ¢evrilmesi ve kesit goriintiisiine doniisiimii (Bor
2009).

Teknolojiye bagli olarak bilgisayarli tomografi siirekli gelisim gostermis ve
farkl1 jenerasyonlar1 mevcuttur.
Birinci jenerasyon Hounfield tarafindan olusturulmustur (Sekil 2.6.a). ikinci jenerasyon
BT nin (Sekil 2.6.b) birinci jenerasyon BT’den farki, hizi arttirmak i¢in daha genis
radyasyon demeti ve daha hassas detektorler kullanilmis olmasidir. Her iki jenerasyonda
da X-15m tiipii ve tam karsisina konumlandirilmis algilayic1 vardir. Tarama nesne
cevresinde tek bir ¢izgi iizerinde olacak sekilde yapilir. Tarama sonrasi tiipe 1 derecelik
ac1 verilir ve bu siire¢ 180 derece icin gerceklestirilir. Birinci jenerasyonda goriintiileme
siiresi 24 saatten daha uzun siirerken ikinci jenerasyonda bu siire 5 dakikaya kadar
diisiiriilmiistiir. Ucgiincii jenerasyon tomografilerde X-15m1 demetinin karsisia
yerlestirilmis algilayicilarda 360 derecelik doniis yapabilmektedir (Sekil 2.6.c).
Gantry’nin tamamen algilayicilar ile sarildigi tip ise dordiincii jenerasyon olarak

adlandirilmaktadir (Sekil 2.6.d). Bu nedenle goriintiileme siiresi oldukc¢a kisalmistir
(Kalender 2006).

Bilgisayarli tomografiler radyoterapide tedavi edilecek hastanin simiilasyonu ve
tedavi planlama sisteminde tomografi goriintiileri tizerinde ii¢ boyutlu planlama ve doz
hesaplama yapilmasi amaciyla kullanilmaktadir.

11
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Sekil 2.6. Bilgisayarli tomografi jenerasyonlari. a. Birinci jenerasyon. b. Ikinci
jenerasyon. c. Ugiincii jenerasyon. d. Dérdiincii jenerasyon (Kalender
20006).

2.2.3.3. Lineer hizlandirici cihazi

Lineer hizlandiricilar, yiiksek frekansli elektromanyetik dalgalardan yararlanarak
elektronlar gibi yliksek enerjili yliklii parcaciklar1 dogrusal bir tiip icinde hizlandiran
cihazlardir. Bir medikal lineer hizlandiricinin ¢alisma mekanizmasi; Giig kaynagi
modiilatére dogru akim (DC) saglar. Modiilatdrden gelen yiiksek voltaj sinyalleri dalga
iireticileri ve elektron tabancasina gonderilir. Magnetron veya klystron adi verilen bu
dalga iireticileri ile mikrodalgalar, dalga kilavuzu (wave guide system) ile hizlandirici
tiip icerisine gonderilir. Hizlandiricr tiip bakirdan meydana gelir ve yapisinin i¢ hacmi
bakir diskler ya da diyaframlarla boliinmiistiir. Bu tiipiin yiiksek vakumla havasi
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bosaltilmistir. Elektron tabancasi ile iiretilen elektronlar da hizlandirict tiip igerisine
birakilir.

Yaklasik 50 keV’lik enerji ile hizlandirici tiip icine enjekte edilen elektronlar
mikrodalgalarin elektromanyetik alanlartyla etkilesir ve bdylece siniizoidal dalga
bilesim modelinden enerji kazanirlar. Hizlandiric1 tiiplin ¢ikis penceresinden c¢ikan
yiiksek enerjili elektronlar yaklasik 3 mm c¢apli bir ince demet seklindedirler. Rolatif
olarak kisa hizlandirici tiipe sahip lineer hizlandiricilarda (6 MV veya daha diisiik) 1s1n
iretimi icin elektronlarin diiz olarak ilerlemesi saglanir. Yiksek enerjili lineer
hizlandiricilarda ise hizlandirict tiipiin ¢ok uzun olmasi sebebiyle bu yap1 yatay olarak
ya da yatay bir agiyla yerlestirilmistir. Elektronlar hizlandirici yap1 ve hedef arasinda
(genellikle 90° ve 270°) uygun bir a¢1 boyunca egilirler. Saptirict miknatislar, odaklama
bobinleri ve diger bilesimleri igeren demet tasima sistemi ile elektron demetinin hastaya
dogru egimi gergeklestirilir (Sekil 2.7).

g
E

Pulsed
modul ator

Beam contralars

Cimaih s Gtatbons male

Control
| unit |

Sekil 2.7. Lineer hizlandirict semasi (Cakir ve Bilge 2012).

X - 1511 iiretiminde ise hedefe carptirilan elektronlar, hedefin hemen altindaki
birincil kolimatore gelir. Birincil kolimatér X-151n kaynagindaki radyasyon sizintisini
azaltir ve hasta tedavisi i¢in 1ginin yoniinii ayarlar. Daha sonra 151n, yogunlugunun alan
boyunca ayni olmasini saglayan diizlestirici filtreden gecer. Diizlestirilmis 151n alam
iyon odasindan sonra kursun ya da tungstenden olusan bir ¢ift ceneden (jaw) gecer ve
dikdortgen bir alan boyutuna sahip olur. Isinin en son disariya ¢iktigi kisim olan Gantri
lineer hizlandiricilarin radyasyon kaynagmi diisey bir eksende dondiirme avantajini
saglayan parcasidir. Gantri donerken kolimator ekseni 1s1n merkezi ekseniyle uyusacak
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sekilde dikey eksende hareket eder. Sekil 2.8’de lineer hizlandiricinin kafa yapisi
gosterilmektedir (Perez vd 2008, Khan 2010).
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Sekil 2.8. Lineer hizlandiricinin kafa yapisi a: X-1s1n11 modu b: Elektron modu

2.3. Radyasyon Ol¢iim Sistemleri

Radyasyon dozimetrisi kimyasal ve kalorimetrik yontemler olmasina ragmen
cogunlukla iyonlagsma yontemine dayanmaktadir (Shani 2001). Radyasyon detektorleri
radyasyon enerjisini elektrik enerjisine doniistiirmektedir. Elektrik sinyali detektor bir
elektrometreye baglanarak elde edilmektedir. Olgiimde kullanilan detektdre kalibrasyon
faktorii uygulandiginda detektor sinyali radyasyon dozuna doniismektedir (PTW 2009).

2.3.1. iyon odalar ve elektrometreler

Yiikstik (thimble), paralel plaka (plate), kiiresel (spherical) ve kuyu (well) tip
iyon odalar1 bulunmaktadir. Yiiksiik tip iyon odasi (kompakt iyon odasi olarak da
adlandirilmaktadir) silindirik bir gévde ve kiiresel ya da konik uclu silindirik oda duvari
ve merkezi elektrottan olusmaktadir. Olgiim hatalarim azaltmak icin merkezi elektrot
uzunlugu hassas hacimle simirlandirilmistir (PTW 2009). Sekil 2.9°da iyon odasi
sematik olarak gosterilmektedir.
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Duvar Yalitkan

Merkezi
| 2% 4 clektrot

Hava kavitesi

Sekil 2.9. Thimble tip iyon odasi (Khan 2010).

Elektrometreler 10 A ya da daha kii¢iik akimlar1 dlgebilen cihazlardir. Bir iyon
odasi ile birlikte kullanilan elektrometre; negatif geri beslemeli, standart bir direng ya da
standart bir kondansatoriin yani sira yliksek kazang icin islemsel bir yiikselticiye sahip
cihazdir (Podgorsak 2005). Sekil 2.10°da sematik olarak gosterilmektedir.

%_I islemsel
L %—' - Yiikselte¢
+
iyon Odas

Ul

Elektrometre

Sekil 2.10. Elektrometrenin sematik gosterimi (Podgorsak 2005).

2.3.2. Fantomlar

Fantomlar ortamlarin modellenmesi i¢in kullanilan malzemelerdir. Fantomlar
kullanilarak iyonlagtirict1 ve iyonlastirici olmayan radyasyonla arastirmalar yapilir.
Radyoterapide, radyolojide, niikleer tipta ve radyasyondan korunmada kullanilirlar.
Fantomlar canli doku esdegeri malzemeden yapilirlar ve radyasyonun insandaki etkisini

temsil edecek ortami saglarlar. Bu o6zelliklerinden dolayr radyasyon dozimetrisi
stirecinin temel 6Zelerinden birini olustururlar.
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Radyoterapi dozimetrisi i¢in ilk standart fantom fikri Uluslararast Radyasyon
Birimleri ve Olgiimleri Komisyonunun 1963 yilinda yayinladigi 10 no’lu raporda
(ICRU 1963) one siiriilmiis ve ayn1 komisyonun 23 no’lu raporunda tanimlanmistir
(ICRU 1973).

Fantomlarda bulunmasi gereken 6zellikler asagidaki gibi siralanabilir;

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

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

3. Fantom {izerinde kullanilacak olan radyasyon detektorii i¢in kavite
bulunmalidir.

Kullanim amaglarma bagli olarak fantomlarin dizayn1 ve yapildiklar
malzemenin cinsi farklilik gosterir. Fonksiyonlarina gore fantomlar goriintiilleme,
kalibrasyon ve dozimetrik fantomlar olmak tizere ii¢ gruba ayrilabilirler (ICRU 1992).

Goriintlileme fantomlari; goriintii kalitesinin degerlendirilmesinde kullanilir. Bir
goriintiileme fantomu {izerinde belirtilen boyutlarda farkli nesneler barindirabilir. Bu
sekilde anatomik Ozellige uygun olarak gerekli difreansiyel azalimlar ve goriintii
kontrasti test edilir (DeWerd 2014).

Kalibrasyon fantomu; radyasyon detektorlerinin  yanmitinin  ve  dijital
goriintiilerden elde edilen sayisal bilgilerin degerlendirilmesinde kullanilir. Aktif ve
aktif olmayan olmak iizere iki cesidi vardir. Aktif kalibrasyon fantomlar1 bilinen
miktarlarda belirlenmis radyoniiklid madde igerirler. Aktif olmayan fantomlarin ise
sadece radyasyon etkilesim 6zellikleri vardir.

Dozimetrik Fantomlar; belirlenmis bir geometride sogrulan doz ol¢iimleri icin
kullanilir. Fantomda belirlenmis bir noktadaki sogrulan doz radyasyon detektdrleri ile
Olciiliir (ICRU 1992). Canli insan viicudunda boyle bir islemi yapmak tehlikelidir ve
yine insan viicuduna detektorler yerlestirilerek ol¢iim alinmasi pratik bir yontem
degildir.

2.4. Tedavi Planlama Sistemi Modellemesi icin Gerekli Temel Olgiimler

Tedavi planlama sistemleri doz hesaplamasi i¢in modellenen lineer hizlandirici
enerjilerinin rélatif ve mutlak doz dlgiimlerine ihtiya¢c duymaktadir.

2.4.1. Rolatif doz ol¢iimleri

Rolatif 6lgiimler doz olusum bdlgesi (build up) ve ylizey dozu gibi parametreleri
iceren yiizde derin doz, doz profilleri, rolatif doz faktorleri ve diizeltme faktorlerini
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kapsamaktadir. Bu olgiimlerde iyon odasma bagh faktorler dikkate alinmayabilir
(Podgorsak 2005).

2.4.1.1. Yiizde derin doz ol¢iimleri (% DD)

Merkezi eksen boyunca derinlikle degisen doz dagilimlarini karakterize etmenin
yolu, sabit enerji, sabit alan ve sabit mesafe kosulunda bir noktadaki dozu (d)
maksimum doz derinligindeki doz degerine (dmaks) oranlayarak normalize etmektir. Dy,
d derinligindeki doz ve Dgmaksis€ dmaks derinligindeki doz degerleri olmak iizere %DD
degeri asagidaki denklem 2.7°deki gibi formiile edilmektedir ve 6l¢tim diizenegi sekil
2.11°de gosterilmektedir.

Dg

%DD = (——%—) + 100 2.7)

dmaks

Kolimator

. Merkezieksen

L i Yuzey

- g g x._-v-_-clv
. . T ’

TR, Fantom

Sekil 2.11. Yiizde derin doz 6l¢iim parametreleri (Khan 2010).

Birgok parametre merkezi derin doz dagilimini etkiler. Bunlar; enerji, SSD, alan
biiytikliigii ile sekli ve derinliktir. Sekil 2.12 %DD’un derinlik ve enerjiye bagh
degisimini gostermektedir (Khan 2010).
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Yiizde Denn Doz
5 8 8 8

N
]

Derinlik (cm)
Sekil 2.12. Farkli enerjideki foton demetleri i¢cin merkezi eksen derin doz dagilimlari.

10x10 cm alan, SSD=100 cm (yalnizca 3,0 mm Cu HVL i¢in SSD=50cm)
(Khan 2010).

2.4.1.2. Doku hava orani (Tissue Air Ratio, TAR)

TAR, doku igerisindeki bir d derinli§indeki dozun, ayn1 mesafede havadaki doza
oranidir. TAR, enerji, derinlik ve alan genisligiyle degisir (Khan 2010). Sekil 2.13’te

Olclim diizenegi sematik olarak gosterilmektedir.

Dg

TAR = (2.8.)

Dhava

Kaynak Kaynak

Sekil 2.13. TAR 6l¢iim diizenegi (Khan2010).

18



KURAMSAL BILGILER VE KAYNAK TARAMALARI Yilmaz BILEK

2.4.1.3. Geri sacilma faktorii (Back Scatter Factor, BSF)

Merkezi eksen iizerinde maksimum doz derinligindeki TAR olarak tanimlanir.
Merkezi eksen lizerinde maksimum doz noktasindaki dozun, ayni noktada havada
Ol¢iilen doza oranidir. Denklem 2.9 ile formiile edilmektedir (Khan 2010).

BSF = 2maks (2.9)

Dhava

2.4.1.4. Doku maksimum oram (Tissue Maximum Ratio, TMR)

Her bir enerji i¢in ve tanimlanan alanda TMR, fantomda verilen bir noktadaki
dozun, D’ daki doza oranidir. Bu 6lgiim tekniginde iyon odasi kaynak mesafesi 100
cm olarak secilir. TMR dp.ks derinligine normalize edilebilen genel bir fonksiyondur
(Khan 2010).

TMR, = —24

(2.10)

Dimaks

2.4.1.5. Doku fantom orani (Tissue Phantom Ratio, TPR)

TPR, her bir enerji i¢in tanimlanan alanda, doku igerisinde herhangi bir
derinlikteki dozun referans bir derinlikteki doza oranidir. Enerji araligina baglh olarak
referans derinlik < 6 MV foton enerjisi i¢cin 5 cm ve > 6 MV foton enerjisi i¢in 10 cm
secilir. TPR herhangi bir derinlige normalize edilebilen genel bir fonksiyondur.

Dg

TPRy = -
ref

2.11)

S S

Sekil 2.14. TPR ve TMR 6l¢iim diizenekleri (Khan 2010).
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Eger dmaks gibi sabit bir referans noktasi alinirsa TPR’den TMR hesaplanabilir.
Bu nedenle TMR, TPR’nin 6zel bir durumudur (Khan 2010).

2.4.1.6. Merkezi eksenden uzakhk oram (Off-Axis Ratio, OAR) ve doz profili
olciimleri

2 boyutlu ve 3 boyutlu doz dagilimlart merkezi eksen ve merkezi eken digindaki

doz profillerinin birlestirilmesiyle elde edilmektedir. Doz profili fantomda belirli bir
derinlikte radyasyon demetinin merkezi eksenine dik dogrultuda 6l¢iilmektedir.

DOZ (%)

L] _Iia_d_g_a;}_'t.m .‘\Im.lmm YoBO" 1

L) .
7™
&0

S0 _Radyasyon Alam

r PENUMBRA

X ekseni
Sekil 2.15. Doz profili.

Demet Diizgiinliigii (Beam Flatness): Demet diizglinliigii F ile gosterilir ve
demet profilinin % 80 araligindaki doz siddetinin minimum (m) ve maksimum (M)
degerleri arasindaki degisimini ifade eder (Podgorsak 2005). Bu degerin % (+) 3
degerinde olmasi istenilir (Van Dyk 1999). Denklem 2.12 ile hesaplanur.

F =100 x 2mex—Dmin (2.12)

Dmax+Dmin

Demet Simetrisi: Demet simetrisi S ile gosterilir ve radyasyon demetinin
%80’1ni iceren ve merkezden kenarlara olan uyumun bir 6lgiistidiir. Denklem 2.13 ile
hesaplanir (Podgorsak 2005) ve tolerans sinir1 %3 tiir.

Alang,—Alansgg

S =100x (2.13)

Alangei+Alansgg

Demet Penumbrasi: % 80 ve % 20’lik rolatif dozlarin yatay ekseni kesen
dikmeleri arasindaki mesafedir (Podgorsak 2005).

Izodoz Egrileri: izodoz egrileri iyon odasi ve su fantomu kullanilarak, yiizde
derin doz ve birkag derinlik i¢in elde edilen doz profilleri ile olusturulmaktadir. Izodoz
dagilimlar1 olarak bilinen bu egriler, ayn1 dozu alan noktalarin birlestirilmesi ile olusur.
Bir izodoz egrisi rolatif olarak sogurulmus dozu ifade eder (Podgorsak 2005). Sekil
2.16’da alan merkezine normalize edilmis izodoz egrisi verilmektedir.
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Sekil 2.16. Radyasyon demetinin merkezi eksenine dik diizlemde verilen izodoz
dagilimi (kesikli ¢izgiler geometrik alan1 gostermektedir) (Khan 2010).

2.4.2. Mutlak doz ol¢ciimleri

Mutlak doz olgiimlerinde iyon odasinin oOzelliklerine, enerjiye ve ortam
sartlarina bagli olarak diizeltme faktorlerinin kullanilmasi1 gerekmektedir.

2.4.2.1. Verim ol¢iimleri

Bir ortamdaki foton demetinin dozu, birincil ve sagilma bilesenleri olarak ele
almabilir. Birincil doz kaynaktan yayimnlanan ilk fotonlarin katkisini igerirken sacgilma
dozu sagilan fotonlar1 igermektedir. Koruma bloklariin kullanimiyla, kolimator ve
fantomdan kaynaklanan sac¢ilma daha detayli olarak ele alinirsa bu iki bilesen bagimsiz
olarak degisebilir. Ornegin alanin bir kismin1 bloke etmek demetin acik kisminda verimi
ya da hava dozunu (exposure) onemli bir sekilde degistirmez fakat fantom sagilmasini
biliylik miktarda azaltabilir. Birincil dozda kolimatér ve fantom sagilmasinin katkisini
g6z ardi etmek pratikte sorun yaratmaktadir. Megavoltaj foton demetlerinde birincil
demete, kolimator sagilmasiin biiylik oranda katkist goriilmektedir. Bu nedenle
kolimator sisteminden sagilanlarin yani sira primer fotonlardan kaynaklanan doz igin
“etkin (efektif) birincil doz” tanimi olusmustur. Fantomda birincil etkin doz fantom

21



KURAMSAL BILGILER VE KAYNAK TARAMALARI Yilmaz BILEK

sacilma katkis1 olmadan g6z oniine alinir. Diger bir deyisle belirli bir derinlikte birincil
etkin doz, kolimator agikligi sabitken sa¢ilmanin da en az olacagi durumdaki doz olarak
tanimlanabilir.

Kolimator sacilma faktorii S, c¢ogunlukla ‘“hava verim faktorii” olarak
adlandirilir ve herhangi bir alan biiyiikliigiinde havada 6lgiilen dozun referans alanda
(6rnegin; 10x10 cm?) Slgiilen degere orani olarak tanimlanabilir.

Havada olcililen demet verimi alan boyutlarina bagli olarak degisim gosterir.
Eger alan boyutu artarsa, artan kolimator sa¢ilmasi nedeniyle verimde artar.

Fantom sac¢ilma faktorii S, alan biiyiikligii degisirken, fantomda ortaya ¢ikan sagilan
radyasyondaki degisimi géz oniine alir. S, herhangi bir alan biiyiikliigiinde dmaksimum ya
da referans derinlikte 6lciilen sagilma dozunun, ayn1 derinlikte referans alanda fantomda
Olglilen doza oranmidir. S, ortamda sagilma niteligi kazanan radyasyondur, sagilma ve
birincil fotonlar ayirt edecek bir 6l¢iim sistemi olmadig i¢in dlgiilemez. S, nin degerini
bulmak i¢in fantomda toplam sagilma faktorii ve kolimatdr sagilma faktorii lciim
degerleri kullanilarak hesaplanabilir (Denklem 2.14).

s = 3cpa (2.14)

ba Scy

Toplam sacilma faktorii S., herhangi bir alan biiyiikliigiinde dmaksimum Ya da
referans derinlikte etkin birincil doz ve fantom sagilma dozu birlesiminin 6lgiilen dozu
olup, ayni derinlikte referans alanda fantomda dlgiilen doza oranidir. Bu doz degeri
Olciilebilen niteliktedir.

Sc,p alan biyiikliigiine baghdir. Diger alanlarda olgiilen S, degerleri, referans
alan ve referans derinlikte Olgiilen verim degerine normalize edilir. Denklem 2.12°de
Scp ile kolimator sacilma faktorii ve fantom sagilma arasindaki iliski gosterilmektedir.
Bu denklemden S, degeri hesaplanmaktadir (Khan 2010). Sekil 2.17°de S ve S, 6l¢lim
diizenekleri gosterilmektedir.
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Sekil 2.17. S¢ ve S, Olciim diizenegi. A: Alan boyutuna karsi S.’yi belirlemek i¢in
havada build up baglikli iyon odasi ile referans alana bagl verim 6l¢iimii,
B: Sabit referans derinliginde alan boyutuna bagli Sc,p’yi belirlemek i¢in
fantomda 6l¢iim.

Lineer hizlandirici cihazlar igin, referans alanin dpaksimum derinliginde doz
1cGy=1MU olacak sekilde kalibre edilmektedir. Radyoaktif kaynak iceren tedavi
cihazlarinda referans alanin dpyaksimum derinliginde doz ol¢ililmektedir. Diger alanlarin
dozunu hesaplamak i¢in normalize edilmis S, degerleri kullanilir.

2.5. Radyoterapide Tedavi Planlama Sistemleri

Bilgisayarli TPS’ler normal doku komplikasyonlarini minimize edip tiimor
kontroliinii maksimize edecek doz dagilimlari ve 1simn durumlar1 igin eksternal
radyoterapide kullanilmaktadir. Hasta anatomisi ve tiimor hedefleri {i¢ boyutlu olarak
gosterilebilmektedir. Eksternal radyoterapi i¢in TPS tarafindan elde edilen doz
dagilimlar1 ve hesaplamalarinin dogrulugundan medikal fizik¢i sorumludur. Planlama
cogunlukla dozimetrist tarafindan yapilir ve hasta tedaviye girmeden dnce radyasyon
onkologu tarafindan onaylanmalidir (Podgorsak 2005).
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2.5.1. Tedavi planlama sistemlerinin gelisimi

1970’lerden once tedavi plani izodoz kartlar1 kullanilarak yapiliyordu. Bundan
yararlanilarak 1smn yiiklemesi ve kama se¢imi dozimetrist tarafindan yapilirdi
1970’lerde BT cihazlariin gelismesiyle BT tabanli TPS’ler ortaya ¢ikmistir. Bu sistem
hastanin aksiyel anatomisi tizerinde doz dagilimini gésterebilmektedir.

Tedavi planlama siireci birkag adimdan olusmaktadir. Baslangicta 1smn
bilgilerinin elde edilip bu bilgilerin TPS’e girilmesi gerekir. Ayrica hasta bilgilerinin
elde edilmesi tedavi planlama islemleri ve son olarak bu bilgilerin tedavi cihazina
transfer edilmesi gerekmektedir. Giinlimiiz TPS’lerinde donanim ve yazilimla birlikte
grafikler, hesaplama ve optimizasyonda geligsmistir. Sistemler 151n gozii bakist ve dijital
goriintii 6zelliklerine de sahiptir.

Doz hesaplamalar1 basit iki boyutlu modelden ii¢ boyutlu ve monte carlo
tekniklerine kadar geligsmistir. Ayrica bilgisayar giicii arttikga hesaplama hizi da
artmaktadir. Gelismis tedavi planlarinda doz optimizasyon tekniginin kullanimindan
faydalanabilmek igin saglikli organ ve hedef tiimoriin doz kriterlerinin belirlenmesi
gerekmektedir. Doz optimizasyonunun BT tabanli doz voliim histogramlar1 (DVH) ile
kullanilmas: miimkiindiir. Boylece YART tedavisinde hedefin istenen dozu almasi
kritik organinda miimkiin olan en az dozu almasi i¢in optimizasyon kullanilabilir.

TPS donanim ve yazilima baglh olarak hizla gelismektedir. Boylelikle daha iyi
tedavi planlar1 yapilarak klinikte kullanimi miimkiin olmaktadir. TPS’in en Onemli
bileseni doz hesaplama algoritmasidir (Podgorsak 2005).

2.5.2. Doz hesaplama algoritmalar

Doz hesaplama algoritmalar1 bir dizi adimdan sonra klinik kullanima gegerler.
Bu siirecin adimlar1 bilinmeli ve kullanicinin kontrolii altinda olmayan bu gelisme
stirecinin bilesenlerinin anlagilmast gerekmektedir. Bu bilgiler kullanicinin kalite
kontrol islemlerini gelistirmesine de yardimci olacaktir (Van Dyk 1999). Bu adimlar
cizelge 2.2°de verilmektedir.

Radyasyonun insan dokusundaki etkilesimlerinin karmasikligi nedeniyle hizl
hesaplama siireleri i¢in doz hesaplama algoritmalarinin fiziksel modellerinde kullanilan
yaklagimlarin kisitlamalart bulunmaktadir. Sonug olarak bu algoritmalar yaygin olarak
kullanilan belirli kosullarda dogru hesaplamalarin yapilmasii saglar ancak diger
kosullarda belirsizlikler olabilir. Genellikle daha uzun hesaplama siiresine sahip
kompleks algoritmalar basit algoritmalara gore daha az belirsizlige sahiptir. Tedavi
planlama sisteminde doz hesaplama algoritmasinin se¢imi 6nemli faktorlerden biridir.
Bazi tireticiler hesaplama tiirleri i¢in birden fazla algoritma secenegi saglar (Van Dyk
1999).

24



KURAMSAL BILGILER VE KAYNAK TARAMALARI Yilmaz BILEK

Cizelge 2.2. Tedavi planlama sistemlerinin klinik uygulama ile ilgili adimlar1 (Van Dyk

1999).
Islem Kullanic1 kontrolii
Doz Hesaplama Alg(.)rltmalarlmn Kullanici kontroliinde degil
Gelisimi
Radyasyon etkilesimlerine dayanan
model

Fizik yaklasimlari igerir
Modelin igerdigi belirsizlikler
Siirlamalar
Algoritmanin Yazihmn I¢ine
Kodlanmasi
Rutindeki girdi/¢iktilar igerir
Gorlintlileme
Rutin manipiilasyonlari (el ile isleme)
Tedavi teknik segenekleri
Optimizasyon/plan degerlendirmesi
Gelistirici kodlarin dogrulamasi
Algoritma icin Gerekli Radyasyon
Verilerinin Girisi
Belirli kosullarda elde edilen veriler
Belirsizliklere sahip veriler
Mutlak ya da rolatif dozlar igeren veriler
Programin Klinik Kullanim Kullanici kontroliinde
Hasta bilgilerinin girisi (BT, kontur)
Demetlerin olusturulmasi (tedavi plani)
Y orumlama/optimizasyon/degerlendirme
Dijital ya da basili ¢ikt1

Kullanic1 kontroliinde degil

Kullanici kontroliinde

e Doz hesaplama algoritmalarinin kullaniminda yazilimin gelisimi

Once matematiksel formiil gelistirilmeli sonra algoritma bilgisayar koduna
dontstiiriilmelidir. Bu kodlamada yazilim gereklilikleri:

. Hasta goriintiisii ve kontur verilerini kabul etmek.

. Hedef hacim ve normal dokular1 hesaba katabilmek.

. Demet geometrisi ve alan sekillerini tanimlamak.

. Kama filtre, koruma ya da MLC gibi yardimei aletlerin eklenmesine izin vermek.

. Tlgili makine ve hasta ile ilgili parametreleri dikkate alarak dogru bir doz hesaplamasi
gerceklestirmek.

. Kolay degerlendirme ve tedavi plan1 optimizasyonu saglamak.

. Planin gorilintiilenmesini saglamak.

8. Planin dijital ya da basil1 ¢iktisinin alinabilmesini saglamak.

DN B W N =

N N

Kodlarin biiyiik ¢ogunlugu bilgi yonetimi ile ilgilidir. Cok kiiclik bir yiizdesi
matematiksel doz hesaplamalar1 i¢in kullanilir. Kullanicinin sistemi satin alirken
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algoritmay1 dikkate alarak se¢me sansi olmasina ragmen algoritmanin ne kadar iyi
kodlandigin1 kontrol edemez. Bazen hesaplama hizi yiiziinden yazilim matematiksel
formiillerin 6niine gegmektedir (Van Dyk 1999).

e Doz hesaplama algoritmasi icin radyasyon verilerinin girisi

Tim algoritmalarda ¢esitli yOntemlerle radyasyon verilerinin  girisi
gerekmektedir. Konvansiyonel tedavi planlama sistemleri i¢in klinikte mevcut olan her
demet kalitesi icin 6l¢iim verileri gerekmektedir. Girdi verilerinin dogrulugu ve kalitesi
kullanic1 tarafindan Olglilen veya hesaplanan verilerin dogruluguna baghdir. Pratik
nedenlerden dolay1 alan genisligi ve derinlik gibi 6l¢lim parametreleri sinirl kosullarda
belirlenmistir. Ol¢iim parametreleri araliginin disindaki hesaplamalarda algoritmalarin
sonuclar1 incelenmelidir. Ayrica Ol¢lim verilerinin kendi i¢indeki belirsizlikleri ya da
tutarsizliklar1 kullanilan detektor tipi ve boyutlari ile radyasyon demetini iireten cihazin
dogru ¢aligmasia baglhdir (6rnegin zamanla ya da gantry acist ile demet diizliigii ve
simetrisi). Genellikle rolatif ve mutlak verilerin belirlenmesi gerekir. Cihazin doz
kalibrasyonu da dogru olmalidir. Ayrica TPS’te MU ya da zaman hesaplamalar1 iginde
gereklidir (Van Dyk 1999).

e Yazilimin klinik kullanimi

Sistem kabul edilip kullanima sokulduktan sonra kullanicinin dis konturlar ya da
dijital goriintliler gibi hastaya 6zgii bilgilerini girmesi gerekir. Daha sonra TPS doz
dagilimi ve MU hesaplamas1 yapabilir. Tedavi planinin belirlenmesi ve radyasyon
onkologu tarafindan belirlenen doz ve biyolojik kisitlamalar kullanicinin kontroliindedir
(Van Dyk 1999).

e Doz hesaplama algoritmalari

Cogu TPS’te dijital goriintii, kontur, tedavi 1sinlar1 ve kaynaklarinin yan sira
doz dagilimlarinin goriintiilenmesini saglayan yazilim modiilleri ¢ok benzerdir.
Herhangi bir yazilimdaki baslica farkliliklar uygulamalardaki ergonomi ve tedavi
planlama siirecindeki diizendir. Diger taraftan doz hesaplama algoritmas: TPS’teki en
essiz, kritik ve karmasik kisimdir. Doz hesaplama algoritmasit doz dagilimi ve Doz
Voliim Histogrami (DVH) temel alinarak verilen bircok klinik karar1 etkilemektedir.
Kullanict yeni bir TPS alacagi zaman dogru sorular sormalidir. Ayrica kullanicinin
cesitli klinik sartlarda hesaplanan dozun dogrulugunu belirli algoritmik sinirlamalar
altinda anlamasi gerekir (Van Dyk 1999).

e Doz hesaplama problemi

Doz dagiliminin 3 boyutlu olarak hesaplanmasi i¢in goriintlintin 3 boyutlu olarak
elde edilmesi ¢cok Onemlidir. Birincil ve sagilan radyasyonun bilesenlerinin 1ginlanan
dokunun hacmi boyunca bagimsiz takibi ile dogru sekilde 3 boyutlu hesaplama
yapilabilir. Birincil radyasyon, radyasyon kaynagindan elde edilir ve ilgi noktasina
herhangi bir etkilesim olmadan ulasir. Sagilan bilesenler ise hastanin i¢inde birden fazla
yolla dolayl olarak hedef noktaya ulasir. Bunun basit bir sekilde sadece tek bir sagilma
olarak kabul edilisi sekil 2.18°de gdsterilmektedir.
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Sekil 2.18. Radyoterapi 1sininin hasta lizerinde gosterimi. Golgeli dilim doz hesaplama
diizlemini temsil etmektedir. Bu diizlem icinde herhangi bir nokta
kaynaktan direk olarak gelen birincil radyasyonu (P) ve herhangi bir
dilimden gelen sagilmis radyasyonu (S) alabilir (Van Dyk 1999).

Gergekte durum daha karmasiktir. Ciinkii birincil kaynak tek bir nokta kaynakta
olusmaz. Farkli parcaciklarin olusturdugu spektrumdan olugmaktadir. Hastadaki sacilan
fotonlarin ve elektronlarin gosterildigi ¢oklu sacilma esitligi karmagsiktir. 3 boyutlu
hesaplama zorlugu yiizlinden pratikte kullanilan doz hesaplama algoritmalarinda
hesaplama hizi ve hesaplama dorulugu arasinda bir tercih yapilmasi gerekmektedir (Van
Dyk 1999).

e Siiperpozisyon algoritmasi

Doz hesaplama algoritmalarinda radyasyon birincil ve sagilmis bilesenlerine
ayrilinca c¢ok Onemli ilerleme kaydedildi. Aslinda algoritma gelisimine doz
bilesenlerinin ilerlerken siirekli ayrigmasi damga vurmustur. Avantaji 151 sekli, 151
yogunlugu, hastanin yiizey topolojisi ve i¢ doku yogunluklari gibi bilesenlerden
bagimsiz olarak ayarlanabilir olmasidir. Sekil 2.19.a’da genis demet radyasyonun
toplam sa¢ilmasi su fantomundaki P(x,y,z) noktasina ulasir. Cesitli sekillerdeki sagilma
katkis1 ancak c¢esitli derinlik ve alan genisliklerinde elde edilen veriler ile izole
edilebilir. Tek bir diizlem (Sekil 2.19.b), Pencil beam (Sekil 2.19.¢) veya nokta seklinde
(Sekil 2.19.d) bolgelerden olan katki belirlenebilir.
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(c) (d)

Sekil 2.19. Cesitli sacilmis kernellerin doz katkisinin toplami a. Kernel 1smn1. b. Kernel
diizlemi. c. Pencil beam kernel. d. Kernel nokta (Van Dyk 1999).

Sekil 2.20°de sacilma kernelleri ile enerjinin ideal yayilimi kavramsal olarak
gosterilmektedir.

a) Neany

€) Pencil d) Poimt

Sekil 2.20. Farkli boyutta sacilan kerneller (Van Dyk 1999).
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Kerneller iki bakis agisi ile aciklanabilir.

[lgili varis noktasindan yukari olan sagilmalar (yani alicinin bakis agis1)
Sag¢ilma noktasindan enerji yayilmasinin agagi akisi (génderenin bakisi)

N —

Algoritma, dozun uygulanmasi sirasinda bir noktadaki sacilan unsurlari
toplayarak hesap yapar. Gerekli toplam, problemin sinirli kosullar1 tarafindan belirlenir.
Eger radyasyon sadece bir yonde degisiyor ise (0rnegin kama filtreli alanlar); sadece tek
boyutta siiperpozisyon gerceklesir ve kesit kernel kullanimi hiz avantaji saglar. Eger
151n siddeti doku kompansatorleri ya da yogunluk modiilasyonu kullanilarak iki yonde
degistiriliyorsa Pencil beam yaklasiminin kullanim1 daha uygundur.

Isin akist sogurucu boyunca karmasik bir sekilde degisiyor ise kernel
noktalarimin  bilinmesi ve 3 boyutlu integrasyonunun olmas1 gerekmektedir.
Matematiksel doz dagilimi D(x,y,z) Sekil 2.19. a. b. c. d’deki gibi sirasiyla su
sekildedir.

D(x,y,z) = (plD(x,)Kslab(x,;x'YJZ)dx, (215)
D(x,y,z) = @2p(x", ¥ ) Kpen (x'y"; x, 3, 2)dx"dy’ (2.16)
D(x,y,z) = @3p(x',y",2") x Kpe (x'y'2"; x,y, 2)dx'dy’dz’ (2.17)

®@: Sacilma kernellerinin yiizeyindeki birincil kaynak akisi (cm” basina parcacik sayisi)
ile orantilidir.
K: Nokta, pencil ya da diizlem kernel olabilir.

Bu genel tartismada kernellerin sagilma elemani kombinasyonu ve doz
noktasinin ayni oldugu varsayilmaz. Heterojen bir dokuda, bu denklemler sekil
2.21°deki gibi lokal sagilma kosullar1 nedeniyle enerji yayilmasindaki degisiklikler gibi
birincil akida lokal degisikliklere izin verir. Bu genel yaklasim siliperpozisyon ilkesi
olarak adlandirilir.

Homojen sogurucu iizerine mono enerjik ve diverje olmayan kaynak gibi 6zel
kosullarda sogurucudaki (x', y', z') noktasinda sacilim kernelleri aynidir. Rolatif
pozisyonlarin (x-x', y-y', z-z') siiperpozisyon denklemlerindeki K argiimanina
eklenmesiyle convolution integralleri doz integrallerini basitlestirir. Avantaji hizl
fourier dontistimleri (Fast Fourier Transforms, FFT) kullanilarak degerlendirilebilir
olmasidir.

Heterojen bir sogurucu poli enerjik diverje kosullarda fourier doniisiimiiniin hiz
avantajindan faydalanmak i¢in dogru hesap yapamama pahasina bazi yaklasimlar

tanitilmistir. Lateral elektron transferi etkileri de FFT yaklasimina dahil edilebilir.

Stiperpozisyon metodunun uygulanabilirligi bir foton demeti, bir elektron demeti
ve bir dizi brakiterapi kaynagi icin sekil 2.22°de gosterilmektedir.
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1.0

Derinlik (cm)
ro
—

30

0 1.0 2.0
Radyal uzaklik (cm)

Sekil 2.21. 6 MeV enerjili foton nokta kerneli, yogunluk olcekleme yoOntemi
kullanilarak doku yogunluk degisimi i¢in diizeltilmistir (Van Dyk 1999).

OXK =D

(a) Photon Beam

il .
(b) Electron Beam

© @

(c) Brachytherapy

Sekil 2.22. Evrensel siiperpozisyon ilkesi. a. Foton demeti. b. elektron demeti. c.
brakiterapi kaynagi (Van Dyk 1999).
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Sekil 2.22.a’da gosterildigi gibi foton demeti i¢in sogurucunun her noktasi
sagilan bir radyasyon kaynagidir. Kaynak yogunlugu birincil fotonlarin iistel olarak
zayiflamasidir. Sekil 2.22.b’deki gibi elektron demetleri i¢in birincil elektron akist;
sogurucu ve pencil beam kernellerinin yiizeyi ile sinirlidir (Van Dyk 1999).

e Monte Carlo Metodu

Integrasyon, Monte Carlo teknigi olarak bilinen Ornekleme ydntemi ile
yapilabilir. Bu teknik ¢ok sayidaki parcacigr tek tek simiile eder. Sogurulan enerjinin
yiiklii parcaciklarinin zikzak yaparak gectigi vokseller doku vokselleri olarak kabul
edilir. Yaklagik olarak 10°-107 birincil foton ge¢misi simiile edildikten sonra doz degeri
D (x,y,z); her bir vokselde istatiksel olarak kabul edilebilir bir sonuca ulasilir. Bu
integrasyon yontemi kernel tabanli yontemlere gore daha az verimli olmasina ragmen
karmasikligin daha genis bir yelpazede (6zellikle heterojen doku icinde) dikkate
alinmasini saglar. EGS4 Monte Carlo kodu, sagilan kernel verilerinin olusturulmasinda,
linaktan ¢ikan radyasyonun simiilasyonunda ve algoritma yaklasimlarinin performansini
test etmek icin temel verileri saglayan paha bicilmez bir ara¢ olmustur. TPS igin
dogrudan Monte Carlo yonteminin kullanilmasi doz hesaplama acgisindan biiyiik bir
gelisme olacaktir (Van Dyk 1999).

e Belirli doz hesaplama algoritmalan

Sekil 2.23’te gosterildigi gibi iki yaklasim ele alinmustir.

Suda ve havada

Olciilen veriler

Su verilerinin

parameterize
edilmesi

Isin ve fantom
Su verilerinin
yeniden diizenlenmsi

yapilandirilmalarina
dayal1 dogrudan doz
hesab1

Su verileri i¢in

heterojenite
diizeltmelerinin
hesaplanmasi

Diizeltme tabanli Model tabanl
yontemler yontemler

Sekil 2.23. Doz hesaplama algoritmalari i¢in iki yaklasim (Van Dyk 1999).
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Diizeltme tabanli modellerde, baslangi¢c noktasi; doku yogunlugu hesabi igin
tanitilan ikincil diizeltmeler ile tim sogurucu i¢in doz dagilimidir. Model tabanli
yontemlerde sagilma fizigi temelleri ¢ok daha fazla kullanilir ve sogurucudaki doz
dagilim artik dnkosuldur.

e Diizeltme tabanhh metodlar

Doku heterojenitesi icin diizeltilmis doz dagilimi asagidaki gibi verilir.

Dinhom(xlyfz) = ICF(nyfZ)xDHZO(x'YJ Z) (218)

Dinhom: Heterojen doku i¢indeki doz dagilima.
ICF: Heterojenite diizeltme faktorti.
Dy20: Homojen bir sogurucu olan sudaki doz dagilimi.

Bu yaklagimin avantaji doz dagiliminin kademeli olarak kullanilan iki bagimsiz
algoritma araciligiyla hesaplanabilir olmasidir. Hesaplama probleminin ¢oziimiinde
sudaki doz dagilimmin 6nceden tahmin edilmesinde kullanilabilen hizli bir metottur.
Pertiirbasyon metodu lokal ICF faktorlerini kullanarak sudaki doz dagilimini diizeltmek
icin kullanilir. Doku konturlart ve ortalama yogunluga dayanan bu faktorleri
hesaplamak i¢in ¢esitli yontemler gelistirilmistir. Bu teknikler 6zellikle su esdegeri veya
efektif yol uzunlugunu (d') esas almaktadir. Efektif yol uzunlugunun kullanim
radyasyonun birincil akisinin dogru bir doz noktasina ulagsmasinmi saglar. Ancak bu
yaklasimda  sacilim  bilesenlerinin  dolayli  olarak  ayarlanmasi  yontemin
sinirlamalarindan biridir.

Gii¢ kanunu yonteminde (d;, d,) ilgili noktalarda inhomojenite yakinlig1 dikkate
alinir, boylelikle akciger gibi bolgelerde doz hesaplama dogrulugu arttirilir.

Kappas ve Rosenwald heterojenite diizeltmeleri i¢in 3 boyutlu 1s1n ¢ikarma
yontemini gelistirdi.

Sontag ve Cunningham doku yogunluk degisimi hesabi icin TAR algoritmasinin
oraninda degisiklik yaparak ii¢ boyutlu esdeger TAR (ETAR) algoritmasini tanitti. Bu
uygulama ilgili diizlemden yanal mesafede (Zes) konumlandirilmig bir sanal sagilma
dilimine heterojen hacim sikistirilmast nedeniyle 2,5 boyutlu yontem olarak
adlandirilmistir. Son uygulamalarda dilim daraltma prosediirii kaginilmaz olmustur.
Ayrica degismeyen sacilma kerneli varsayilarak (wiji); fourier doniisiimii daha verimli
dagilim integrasyonu gerceklestirmek i¢in uygulanmistir.

e Model tabanh yontemler

Model tabanli yontemler, onkosul olarak sudaki doz dagilimi olmadan ilk
ilkelerden dogrudan dozu D(x,y,z) hesaplama potansiyeline sahiptir. Eger birincil
istmanin Ozellikleri bilinirse, doku vokselleri boyunca radyasyon transferi daha agik
anlasilir. Diferansiyel sac¢ilim-hava oran1 (dASAR) yontemi kiiciik bir doku heterojenitesi
varliginda doz hesabi i¢in neredeyse 50 yil dnce Onerilmisti. Her vokselin sa¢ilma giicii
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suda Olciilen diferansiyel sagilim-hava oranlarina dayanir. Fakat toplam sagilimin
dogrulugunun kabul edilmesi sebebiyle bir tek 151n sacilim izleme modeli uygulanmistir.

Delta Volume yontemi ¢ok daha gelismis olmasina ragmen dSAR yonteminden
olusturulmustur. Bu teknikte, hava dolu bir vokselin etkisi 6zel dozimetri araglari
kullanilarak su i¢inde Olgiilmiistiir. Bu yontem voksel ¢iftleri arasinda 1smn takibinin
hesaplama zorlugu ve radyasyon veri tabani i¢in gerekli olan bilgilerin dl¢tim zorlugu
nedeniyle uygulamaya ge¢memistir. Sagilan kerneller tepki fonksiyonlar1 olarak kabul
edilip ve bu etki-tepki analizi de fotonlar tarafindan olusturulan birincil elektronlar
icinde gecerli oldugu fark edilince model tabanli algoritmalarda paradigma kaymasi
olmustur. Bu 6nceki tiim yontemlerin (Monte Carlo olmayan) temel sinirlama sorununu
(dar foton demetleri ya da yogunlugu siireksiz olan herhangi bir 1sindaki lateral elektron
dengesizligi sorunu) ¢ozme olasiligini sagladi.

e Lateral elektron dengesizligi

Cogu foton algoritmasinda birincil fotonlarin, elektronlarin harekete gectigi
yerde soguruldugu varsayilmaktadir. Bu varsayim ozellikle diisiik yogunluklu dokuda
birka¢ cm’lik elektron hareketini baglatan yiiksek enerjili X-1sinlarinda zayiflamaktadir.
Ornegin kiigiik alanl bir X-1s1n1na maruz kalan (5 cm) akcigerdeki doz, % 10 oraninda
bir artis olmasin1 bekleyen geleneksel yontemlerle karsilastirildiginda aslinda yaklasik
olarak % 10 oraninda azaldig1 goriiliir. Bu etki sekil 2.24’te gosterilmektedir.

Su inhomojen ortam
Lateral pozisyon

Lateral pozisyon

.............................

L RN N

Derinlik(cm)
1

oo AAALALAAAAAL L0
z0Q

Derinlik(cm)

Sekil 2.24. Bir su fantomu ve i¢ine mantar parcasi yerlestirilmis kesitsel fantomda 5
MeV enerjili foton (5 x 5 cm” alanli) demeti i¢in AKI ve DOZ dagilimlari.
a. Su fantomunda aki dagilimi. b. Su-mantar-su fantomunda aki dagilimi. c.
Su fantomunda doz dagilimi. d. Su-mantar-su fantomunda doz dagilimi.
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Geleneksel yontemlerle tahmin edildigi gibi ters yonde hareket sirasinda toplam
doz ve birincil aki arasinda 6nemli farklar bulunmaktadir. Birincil foton akis1 ve birincil
sacilan kerneli agik¢a ayirmak kullanilan algoritmalar i¢in avantaj saglamaktadir. Bu
ayrim olmadan doku ara ylizlerindeki birincil foton akisi ve build up ve build down
bolgelerinde sogurulan doz arasindaki tutarsizliklar sadece deneysel yoOntemlerle
¢oziilebilir (Van Dyk 1999).

2.6. Monitor Unit Hesaplama Yontemleri
2.6.1. SSD teknigi icin Monitor Unit hesabi

Yiizde derin doz SSD teknigi ile yapilan hesaplamalar i¢in uygun bir niceliktir.
Cihazlar genellikle referans alan boyutunda 10 x 10 cm? referans derinlikte maksimum
derinlikteki doz 1 ¢cGy = 1 MU olacak sekilde kalibre edilir. Sc faktorlerinin kaynak
esmerkez mesafesinde tanimlanan kolimatér alan boyutlart ile ilgili oldugunu
varsayarak, herhangi bir SSD yiizeyinde r alan boyutunda d derinliginde belirli bir
timor dozu (TD) verilmesi i¢in gerekli MU denklem (2.15) ile verilmektedir (Khan
2010).

TD%100

MU = K+(%DD) g*Sc(1c)*Sp(r)+(SSD faktorii) (2.15)
K: MU basina 1 cGy
r.: Kolimator alan boyutu.
Te=T% (%) (2.16)
SSD faktorii = (—=2—)2 (2.17)

SSD+t,
to. Kalibrasyonun yapildig: referans derinlik.
2.6.2. SAD teknigi icin Monitor Unit hesab1

TMR izomerkez teknigi ile yapilan dozimetrik hesaplamalar i¢in tercih edilen
bir niceliktir. Cihaz 10 x 10 cm® alan icin maksimum doz derinliginde 1 ¢Gy = 1 MU
olacak sekilde kalibre edildigi i¢in d derinliine uygulanacak izomerkez dozuna (ID)
karsilik gelen MU denklem (2.18) ile hesaplanmaktadir (Khan 2010).

ID

MU = K+TMR(d,rq)*Sc(1c)*Sp (rg)*(SAD faktorii)

(2.18)

SAD faktorii = ()2 (2.19)

34



KURAMSAL BILGILER VE KAYNAK TARAMALARI Yilmaz BILEK

2.6.3. MU dogrulama yazilimlari

MU dogrulama yazilimlar1 TPS tarafindan hesaplanan MU’yu kontrol etmek
amaciyla TPS’ten bagimsiz olarak MU hesab1 yapmaktadir. Hasta bazli kalite kontrolde
onemli bir yere sahiptir. MU dogrulama yazilimlar1 da tipk1 TPS’ler gibi model tabanl
doz hesaplama algoritmalarina sahip olabilecegi gibi basit hesaplamalar ile MU hesab1
da yapabilmektedir. MU dogrulama yazilimlarimin  kullanimi  radyoterapi
uygulamalarinda belirsizligi azaltmakla birlikte TPS’ten kaynaklanan radyasyon
kazalarimi da Onleyebilmektedir. Gilinlimiizde kolay kullanima sahip, medikal fizik
uzmani tarafindan elle veri girisi yapilmadan plan bilgilerinin iletisim ag1 araciligiyla
direk aktarildigi MU dogrulama yazilimlari mevcuttur. Boylelikle kullanicinin hatali
giris yapmasmin Oniine gecilmekle beraber is yiikiiniin artmasina da neden
olmamaktadir. Model tabanli doz hesaplama algoritmalarina sahip yazilimlar tipk1 TPS
gibi modelleme icin cihazin geometrik ve dozimetrik verilerine ihtiya¢ duyar. Bu
nedenle TPS’teki gibi kabul testlerinin yapildiktan sonra klinik kullanima gecilmelidir.
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3. MATERYAL VE METOT
3.1. Materyal
3.1.1. Elekta Synergy Platform Agility lineer hizlandirici
Calismada Elekta marka Synergy Platform model Agility kafa yapisina sahip

lineer hizlandirici cihazi kullanildi. Cihaz 6 ve 15 MV fotonlarin yani sira 6, 9, 12, 15
ve 18 MeV elektron enerjilerini tiretebilmektedir.

Cihazin ¢ok yaprakli kolimator yapis1 160 adet liften olusmakta olup her bir lif
esmerkezde 0,5 cm genisligindedir. Maksimum alan esmerkezde 40x40 cm?
bliytikliigiindedir. Liflerin pozisyon dogrulugu “Rubicon” optik teknolojisi ile
saglanmaktadir. Lif gecirgenligi ve sizintis1 yaklasik olarak % 0,5’tir. Efektif lif hiz1 65
mm/s’dir (Elekta 2014). Sekil 3.1°de Elekta Synergy Platform lineer hizlandirici
gosterilmektedir.

Sekil 3.1. Elekta Synergy Platform model Agility kafa lineer hizlandirici cihazi.

Tedavi masasinin boyutlar1 yaklasik en ve boy olarak sirasiyla 53 cm ve 180 cm
olup toplam kalinligi 5 cm’dir. I¢ tabakasi kopilikten dig tabakasi ise Karbon fiber
kiliftan olugmaktadir (Sekil 3.16).

3.1.2. IBA CC13, FC65-P iyon odalari ve Dosel elektrometre

Silindir bicimli kompakt (CC13) ve Farmer (FC65-P) tip iyon odalarinin
Ozellikleri sirasiyla gizelge 3.1 ve 3.2°de verilmektedir. Bu iyon odalari ile suda, kat1 su
fantomunda ve 0Ozel baslikla birlikte havada da radyasyon Oolgiimleri yapilabilir.
Radyoterapide proton, elektron ve foton demetleri i¢cin mutlak ve rolatif Slgiimlerde
kullanilabilir. Farmer tip iyon odast gilinliik kalite kontrol olglimlerinde siklikla
kullanilmaktadir (IBA 2014). Cizelge 3.1°de CC13 iyon odasinin ve ¢izelge 3.2’°de ise
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FC65-P iyon odasinin teknik 6zellikleri verilmektedir. Sekil 3.2°’de CC13 ve sekil 3.3°te

ise FC65-P iyon odalar1 gosterilmektedir.

Cizelge 3.1. CC13 kompakt iyon odasi teknik 6zellikleri.

Yilmaz BILEK

Kavite Kavite Kavite | Duvar Duvar Merkezi | Suda

hacmi uzunlugu | yarigapt | materyali | kalinlig elektrot | kullanim
materyali

0,13cm’ |58mm |3,0mm |C552 0,07 g/em” | C552 Evet

Cizelge 3.2. FC65-P iyon odasi teknik 6zellikleri.

Kavite Kavite Kavite | Duvar Duvar Merkezi | Suda

hacmi uzunlugu | yarigapr | materyali | kalinlig elektrot kullanim
materyali

0,65cm’ |23, mm |3, mm | Delrin 0,07 g/em® | C552 Evet

——
| —

Sekil 3.2. CC13 kompakt iyon odasi.

Sekil 3.3. FC65-P iyon odast.

Elektrometre sogurma doz dlgiimleri igin iyon odalar1 ve yart iletken dedektorler
ile birlikte kullanilir. Doz, doz hizi, yiik, akim, monitor unit basina doz olarak okuma
almabilmektedir. Sayisal veriler ve grafikler dijital ekrandan alinmaktadir (IBA 2014).

Sekil 3.4’te Dosel gosterilmektedir.

Calismada bu dozimetrik sistemler rolatif ve mutlak doz oOl¢limlerinde
kullanilmastir.
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Sekil 3.4. Dose 1 elektrometre.

3.1.3. IBA Blue Phantom? su fantomu ve ’mRT fantomu

Blue phantom” su fantomu OmniPro-Accept yazilimi, CCU tip elektrometre ve
iyon odalar1 ya da diyot gibi detektorlerle birlikte kullanilir. Doz profili, yiizde derin
doz ve verim dlgiimleri yapilir. Iyon odasmin hareketi yazilim ile kontrol edilmekte ve
istenilen 6l¢iim konumlar sisteme aktarilarak 6l¢iim otomatik olarak yapilabilmektedir.
Sekil 3.5’te Blue phantom” su fantomu ve sekil 3.6’da OmniPro-Accept yaziliminin
kullanict ara yiizli gdsterilmektedir.

™

=

] —

|
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o & O

Sekil 3.5. IBA Blue Phantom? su fantomu.
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Sekil 3.6. IBA su fantomunun OmniPro-Accept yazilimin kullanici arayiizii.

Sekil 3.7°de I'mRT kat1 su fantomu gosterilmektedir. Fantom su esdegeri RW3
materyalinden iiretilmistir ve yogunlugu 1,045 g/em’’tir. insan viicudunun govde
tasarimina sahip oldugu i¢in tedavi planlarinin mutlak doz dogrulamasinda kullanilir.
Iyon odalarinin boyutuna gére doz dl¢iimii igin 6zel plakalar mevcuttur. Film ile dl¢iim
yapilmasina uygun bir tasarima sahiptir (IBA 2014).

Bu sistemler rolatif ve mutlak doz dlgtimlerinde kullanildi.

Sekil 3.7. 'mRT kat1 su fantomu.
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3.1.4. Philips Brillance Big Bore Oncology bilgisayarh tomografi

Philips Brillance Big Bore Oncology bilgisayarli tomografi cihazi kullanilarak
I’'mRT kat1 su fantomunun kesitsel goriintiileri elde edildi.

Ucgiincii kusak kategorisinde olan bu BT cihaz1 radyasyon onkolojisine uygun
olarak tasarlanip 85 cm capinda gantry agikligina, 60 cm pencere agikligina ve 16
detektore sahiptir.

Goriintileme islemi sonrasinda BT konsolu aracilifiyla tiimér merkezini
belirleme 6zelligine sahiptir. Ortopedik implantlarin yarattig1 art efektleri azaltabilen O-
MAR 6zelligi bulunmaktadir. Boyuna (longitudinal) doz modiilasyon (Z-DOM) 6zelligi
ile tiip akimin1 otomatik olarak kontrol ederek hastanin maruz kaldigi radyasyon dozunu
azaltmaktadir. Bu 6zellik tarama uzunlugu boyunca omuz ve pelvis gibi dozu zayiflatici
bolgelerde tiip akimi otomatik olarak arttirilirken boyun ve ayak gibi bolgelerde tiip
akimi azaltilarak saglanmaktadir. Ancak RT i¢in bu 6zelligin kullanim1 HU verilerinin
degisimine neden olmaktadir. Sekik 3.8’de Philips Brilliance Big Bore Oncology
bilgisayarli tomografi cihaz1 gosterilmektedir.

Sekil 3.8. Philips Brilliance Big Bore Oncology bilgisayarli tomografi cihazi.
3.1.5. CMS Monaco konturlama sistemi

Bu sistem kullanilarak BT’ den elde edilen aksiyel kesit goriintiileri iizerine yap1
ve organlarin cesitli ¢izim teknikleri ile konturlanmasi saglanir. Ayrica bazi konturlama
sistemlerinde sabitleme ara¢ gerecleri ve tedavi masasi gibi hasta disinda yer alan
yapilar elle ya da sistemin kayitlarinda bulunan standart modeller secilerek konturlari
olusturulabilir. Calismada CMS Monaco konturlama sistemi kullanildi. Sekil 3.9°da
CMS Monaco konturlama sisteminin kullanici arayiizii gosterilmektedir.
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Sekil 3.9. CMS Monaco konturlama sistemi kullanici arayiizii.
3.1.6. CMS XIO tedavi planlama sistemi

XIO TPS ile konformal, ¢ok yaprakli lif tabanli yogunluk ayarli radyoterapi ve
kompansator tabanli yogunluk ayarl radyoterapinin yani sira brakiterapi tedavi planlari
olusturulabilmektedir. Ayrica daha gelismis olan dinamik konformal ark ve stereotaktik
tekniklerini de desteklemektedir.

XIO TPS’te “Fast Fourier Transform Convolution”, “MultiGrid Superposition”,
“Fast Superposition” ve elektron “Monte Carlo” gibi doz hesaplama algoritmalari
bulunmaktadir. Kullanici istedigi doz hesaplama algoritmasini tercih edebilmektedir
(Elekta 2014). Ayrica XIO tedavi planlama sistemi “XIO Standalone” MU dogrulama
yazilimini da icermektedir. Calismada XI1O TPS kullanild1 (Sekil 3.10).

() ek

||||||||

Sekil 3.10 CMS XIO tedavi planlama sistemi ve yazilimin kullanic arayiizii.
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3.1.7. “XI0O Standalone” Monitor Unit dogrulama yazilim

“XIO Standalone” MU dogrulama yazilimi XIO tedavi planlama sisteminin
sahip oldugu demet verilerini kullanmaktadir. Ancak MU hesabin1t TPS’ten bagimsiz
olarak basit bir formiille kisa siirede yapabilmektedir. Calismada bu yazilimdan
yararlanildi. Yazilimm kullandigi hesaplama metodu denklem 3.1 ve 3.2°de
gosterilmektedir.

Dy(d,l;fd, ,ba;r,th,
Doz iz = 224E, ]1;16((1) o ths) 3.1

Dc(dc;ec;0,s¢)

(sc)?
= BSIFVIé]eC) * (ssSDC+d)2 « Tray f.x MISC fxK.f.(;r th) * TAR(d; fd, fco, ba;r,th) (3.2)

Denklemdeki parametreler asagida aciklanmaktadir.

Dc(dc;ec;0,s¢) / MU: Kaynak kalibrasyon mesafesinde agik alan radyasyon dozu.
BSF(ec): Kaynak kalibrasyon mesafesinde acik alan geri sa¢ilma faktorii.

sc: Kaynak kalibrasyon mesafesi.

K. F. (5;r,th): Belirli bir SSD’de sekillendirilmis kama faktorii.
TAR(dg;fdg,fco,bg;r,th): Maksimum doz noktasindaki sekillendirilmis alan i¢in doku
hava orani.

3.2. Metot

Bu calismada Samsun Egitim ve Aragtirma Hastanesi Radyasyon Onkolojisi
kliniginde bulunan Elekta Synergy Platform Agility lineer hizlandirici cihazi, TPS ve
dozimetrik arac¢lar kullanildi. Linak cihazinin 6 ve 15 MV foton enerjileri i¢in 6l¢iilmiis
demet verileri ile TPS’te olusturulan ve kabul testleri yapilmis olan demet modelleri
kullanildi.

Calismada ilk olarak kullanilacak “XIO Standalone” MU dogrulama yaziliminin
6 ve 15 MV enerjili foton demetlerinin kabul testleri uluslararasi protokollere uygun
olarak yapildi. MU dogrulama yazilimindan elde edilen veriler su fantomunda CC13
iyon odasi kullanilarak yapilan 6lgiim sonuglari ile karsilastirildi. Daha sonra CMS XIO
TPS’te hastalar i¢in kurgulanan alti alanli konformal tedavi plant 'mRT fantomuna
uygulanarak demetlerin MU’lar1 hesaplatildi. Ayrica tedavi masasinin sogurma etkisini
gormek i¢in olusturulan bu plan iizerine tedavi masasi ilave edilerek daha once elde
edilen MU’lar i¢in yeniden doz hesaplatildi. Planlarin doz kontrolleri “XIO Standalone”
yazilim sonuglart ve ’'mRT fantomunda FC65-P iyon odas1 6l¢iimleri ile yapildi.

3.2.1 “XIO Standalone” icin kabul testleri

MU dogrulama yazilimiin basit geometrilere sahip radyasyon demetleri ile her
bir enerji i¢in kabul testlerinin yapilmasi gerekmektedir.

Calismada yer alan iyon odalar1 igin kullanic1 faktorleri bulundu. Olgiimlere

sicaklik basing etkisinin diizeltmesi dahil edildi. Tedavi cihazinin kalibrasyon islemleri
6 ve 15 MV foton enerjisi icin SSD 100 cm’de 10 cm? kare alanda ve maksimum doz
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derinliklerinde ( sirasiyla 1,6 cm ve 2,8 cm ) 100 cGy’e karsilik 100 MU olacak sekilde
suda gerceklestirildi.

3.2.1.1. TPS’te alanlarin olusturulmasi ve doz hesaplamasi

CMS XIO tedavi planlama sisteminde 2, 3, 4, 5, 10, 15, 20 cm? kare acik alanlar
ile4 cm x 20 cm, 10 cm x 40 cm, 2 cm x 20 cm asimetrik agik alanlar ve 4, 5, 10, 15, 20
cm” kare kamali alanlar olusturuldu. Bu alanlarda 100 MU karsihigindaki dozlar TPS’te
olusturulan su fantomu modelinde (Sekil 3.10) 6 MV enerjili foton demetleri i¢in 1,6
(dmex), 5, 10, 15 cm ve 15 MV enerjili foton demetleri i¢in 2,8 (dimax), 5, 10 ve 20 cm
derinliklerinde SSD 100 cm i¢in hesaplatildi.

|Eile Edit View Cantour Bean Port Doce Tocle Optimize Feports Help
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Sekil 3.11. TPS’te olusturulan su fantomu modeli
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3.2.1.2. MU dogrulamasi

XIO TPS’in sahip oldugu “XIO Standalone” bagimsiz MU dogrulama yazilimi
(Sekil 3.12) ile TPS’te olusturulan alanlar i¢in yapilan MU dogrulamasi birgok
asamadan olusmaktadir. Bu yazilim, kullanicidan klinigin ismi, hasta kimlik numarasi,
doktor ve medikal fizik¢i gibi arsivleme acisindan 6nemli bilgilerin girilmesine ihtiyag
duymaktadir. Ayrica demet tanimi ve hastanin tedavi edilen anatomik bolgesi de
girilebilmektedir. Makine ve enerjinin listeden se¢imi asamasinda XIO TPS’te ilgili
cihaz i¢in modellenmis olan enerji ¢agrilmaktadir. Calismada Elekta Synergy Platform
Agility kafa i¢in modellenmis olan 6 MV ve 15 MV foton enerjileri secildi. Tedavi
teknigi segimi SAD/SSD olarak kullanici tarafindan girilmelidir. Kabul testlerinde SSD
teknigi se¢ildi ve demetin kaynak cilt mesafesi olarak 100 cm girildi. Acik alan
genisliklerinin enine ve boyuna (X,Y) ayr1 ayr1 girilmesi gerekmektedir. Yazilim
esdeger acgik alanit hesaplayabilmektedir ancak bu deger kullanici tarafindan da
girilebilir. Radyoterapide sekillenmis alanlar ¢oklu yaprak ve/veya bloklarla
sekillendirilebilmektedir. Yazilim hesaplama i¢in bloklu esdeger alan bilgisine de
ihtiya¢ duymaktadir. Bu testlerde sekillendirilmis alan kullanilmadigi icin bloklu
esdeger kare alani ile esdeger agik alan biytikliikleri esit girildi. Elektron demetleri
elektron aplikatorleriyle uygulandigindan dolayr bu yazilim elektron demetinin MU
dogrulamasinda, kullanilan aplikatoriin  se¢imine ihtiyagc duymaktadir. Tedavi
planlarinda gerektiginde kama filtreler demet diizenleyici olarak kullanilmaktadir, bu
yiizden yazilimda da kullanilan kama filtrenin acisina ihtiya¢ duymaktadir. Bu
caligmada kullanilan Linak cihazinin dinamik kama filtreye sahip olmasi nedeniyle
biitiin kamali alan testlerinde kama agis1 60 derece olarak se¢ildi. Bu ac1 i¢in kama filtre
faktorlinii yazilim modelden alip kullanmaktadir. Bloklu alanlarda blok tasiyici tepsisi
(tray) kullanilmasi nedeniyle tepsinin sogurma etkisinin hesaba katilabilmesi i¢in
yazilim tepsi faktorii verisine ihtiyag¢ duymaktadir. Tepsi faktorii tepsinin
kullanilmamas1 nedeniyle sisteme 1 olarak girildi. Yazilim, dogrulamasi yapilacak
demet i¢in dozun uygulandig1 derinlik bilgisine de ihtiya¢ duymaktadir. Bu nedenle
planlama sisteminde dozun hesaplatildig1 derinlikler her bir test i¢in ayr1 ayr1 yazilima
girildi. TPR ve PSCF degerlerini yazilim cihazin kullanilan enerji modelinden
almaktadir. Su ana kadar girilmis verilere bagli olarak MU veya doz ¢iktis1 elde
edilebilmektedir. Eger giris doz degeri olursa ¢iktt MU olur ya da tam tersi de
gerceklesebilmektedir. Bu  yazilim  demetin  merkezi ekseni disinda doz
hesaplayamamaktadir. Bu nedenle planlarin kontrollerinde demetin merkezi ekseninde
farkli derinlikler i¢in TPS tarafindan hesaplanan doza karsilik gelen MU ciktis1 elde
edildi. Kalite kontrol formu niteliginde olan bu MU dogrulamalar1 klinigin arsivinde yer
almas1 gerektigi i¢in onaylayan kisi ve kisilerin isimleri ve onay tarihi gibi bilgilerde
yazilimda bulunmaktadir. Calismada 6 ve 15 MV foton enerjilerinde tiim alanlar ve tim
derinlikler i¢in yazilimdan MU’lar elde edildi. Bu yazilimin kabulii i¢in yazilimdan elde
edilen MU’larin uyumlulugu su fantomunda yapilan radyasyon dozu 6l¢iimleriyle test
edildi.
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Sekil 3.12. “XIO Standalone” MU dogrulama yaziliminin kullanici ara yiizii.

3.2.1.3. IBA Blue Pantom’ su fantomu ile yapilan 6l¢iim

Elekta marka Synergy Platform model Agility kafa lineer hizlandirict cihazinda
IBA blue phantom® su fantomu ve CC13 iyon odasi ile birlikte Dosel elektrometre
kullanilarak daha 6nce bahsedilen 1sinlama geometrisinde doz 6l¢lim diizenegi kuruldu.
TPS’te olusturulan her alan i¢in dozun hesaplatildig1 derinliklerde 100 MU uygulanarak
mutlak doz Olglimleri yapildi. Sekil 3.13’te su fantomu ile kurulan 6l¢iim diizenegi
gosterilmektedir.
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Sekil 3.13. IBA blue phantom? ile kurulan dl¢iim diizenegi.

3.2.1.1 ile 3.2.1.3 arasinda TPS’te, dogrulama yaziliminda ve su fantomun da
uygulanmis olan islemlerden elde edilen ¢alisma sonuglar1 bulgular kisminda kare agik,
asimetrik agik ve kare kamali alanlar basliklar1 altinda degerlendirilmektedir.

3.2.2. IBA ’mRT fantomu i¢in yapilan MU dogrulamasi

IBA I’'mRT fantomunun Philips Brillance Big Bore BT’de 2 mm kesit kalinlig1
ile kesit goriintiileri elde edildi (Sekil 3.14). Bu goriintiller Monaco konturlama
sistemine gonderilip dis konturu ve FC65-P iyon odasinin aktif hacmi konturlandi. Sekil
3.15’te FC65P’nin konturlanan aktif hacminin ii¢ boyutlu gdsterimi verilmektedir. Daha
sonra plan yapilmak iizere XIO tedavi planlama sistemine gonderildi.
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e
Sekil 3.15. Konturlanan FC65-P’nin aktif hacminin TPS’te 3 boyutlu gosterimi.

3.2.2.1. TPS’te ’mRT fantomunda alti alanh konformal plan

Calismada prostat hastasi i¢in 6nceden hazirlanmis olan alt1 alanli konformal
tedavi plan1 kullanildi. TPS’te yer alan bu planin demetlerinin gantry agilar1 60, 90, 120,
240, 270 ve 300 derece olup enerjisi 15 MV’dir. Esmerkez olarak iyon odasinin aktif
hacminin merkezi secilen plan demetleri ’'mRT fantomuna uygulandi ve fraksiyon
basina doz (200 cGy) sabit tutularak TPS’te I’'mRT fantomu i¢in MU hesaplandi. Bu
plan 6 MV enerjisi i¢in ayn1 MU ile yeniden planlanarak iki ayri plan elde edildi.
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Olgiim ve MU dogrulamasinda kolaylik saglamasi amaciyla planlarda demet basina
aynt MU degerlerinin kullanimi tercih edildi. TPS’te her bir plan i¢in iyon odasinin
aktif hacminin demet basina aldig1 ortalama doz verisi, doz voliim histogramindan
(DVH) elde edildi. Bu doz verileri iyon odasiyla yapilacak o6lgiimlerden beklenen
mutlak doz verisidir (Ek 1-3).
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Sekil 3.16. FC65-P iyon odas1 i¢in doz voliim histogrami.
3.2.2.2. P’mRT fantomunda yapilan plan icin MU dogrulamasi

TPS’te yapilan 6 MV ve 15 MV foton enerjili planlarin her demeti i¢in MU
dogrulamasi1 yazilimmin ihtiya¢ duydugu bilgiler bulundu. Planlar SAD teknigi ile
yapildigr i¢in “XIO Standalone”da SAD teknigi secildi. Her demet i¢in esdeger agik
alan olarak kolimator aciklifi ve esdeger bloklu alan olarak da cok yapraklarla
sekillendirilmis alan boyutu girildi. Ayrica SSD degeri olarak TPS ile hesaplanan
efektif SSD degerleri girildi. TPS ve Standalone yazilimmin Ol¢limle birlikte
degerlendirilirken kolaylik olmasi amaciyla TPS tarafindan demet basina hesaplanan
MU Standalone yazilimina girilerek doz hesab1 yaptirildi (Ek 4,5).

3.2.2.3. ’mRT fantomunda FC65-P iyon odasi ile doz 6lciimii

Bu asamada iki farkli foton enerjisi (6 ve 15 MV) igin olusturulan planlar igin
doz olgiimleri planlandi. TPS’te olusturulan plan demetleri lineer hizlandiricida
uygulanmak amaciyla bilgi aktarim yazilimina (Mosaiq) gonderildi. ’'mRT fantomunda
yapilmis olan planin esmerkezi lineer hizlandirici cihazinin esmerkezine gore ayarlandi.
FC65-P iyon odasi esmerkeze yerlestirilerek Dosel elektrometre baglantisi saglandi
(Sekil 3.16). Her bir plan icin altt demet olmak iizere on iki demetin ayr1 ayr1 doz (cGy)
dlgiimleri yapildi. Olgiimlere basing ve sicaklik diizeltmesi dahil edildi. Olgiimler ii¢ kez
tekrarlanarak ortalamalar1 alindi.
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Sekil 3.17. ’'mRT fantomu ve FC-65P iyon odasti ile kurulan 6l¢iim diizenegi.

3.2.3. Konturlama sisteminde iBeam evo masa modelinin kullanimi

TPS’te olusturulan planda tedavi cihazinin kafasinin tedavi masasinin altinda
kaldig1 acilarda masanin sogurma etkisinden dolayr TPS’te hesaplanan ve 6l¢iimden
elde edilen doz degerleri arasinda fark beklenmektedir.

Gantry acilar1 120° ve 240° araliginda olan demetlerde masanin sogurma
etkisinden kaynaklandig1 beklenen TPS ve 6l¢iim arasindaki doz farkini bulabilmek igin
Monaco konturlama sisteminde bulunan Elekta Sample masa modeli olan iBeam evo
TPS’te sanal tedavi masas1 olarak kullanildi (Sekil 3.17). Masa ekleme islemi daha 6nce
kullanilan BT goriintiisii lizerinde yapildi ve farkli bir tedavi plan1 dosyasi olarak
kaydedildi.

3.2.3.1. Monaco konturlama sisteminde masanin konturlanmasi

Monaco’da plan opsiyon sekmesinde bulunan hazir masa modellerinden
caligmada kullanilan lineer hizlandiricinin sahip oldugu tedavi masasiyla uyumlu olan
masa modeli secilerek sisteme eklendi ve masanin pozisyonu ayarlandi. Elektron
yogunluk degerleri olarak i¢ kopiik tabakasi i¢in 0,1 g/cm?; dis karbon tabaka icin ise
0,55 g/em” girildi (Roche vd 2014). XIO TPS’inde masanin hesaplamaya dahil edilmesi
icin masanin viicut konturuna dahil edilmesi gerekmektedir. Bu islem Monaco
konturlama sisteminde viicut konturuna otomatik ekleme komutuyla gerceklestirildi.
Daha sonra masa eklenmis olan BT goriintileri XIO TPS’ine yeniden doz
hesaplatilmas1 amaciyla gonderildi.
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Sekil 3.18. Monaco Sisteminde kullanilan masa modeli.
3.2.3.2. TPS’te yeniden doz hesabinin yapilmasi

Daha 6nceden 6 ve 15 MV foton enerjileri ile olusturulan planlarda her demet
icin ayn1t MU degerleri girildikten sonra higbir parametresi degistirilmeden TPS’e
yeniden doz hesabi yaptirildi. Iyon odasmnin aktif hacminin ortalama dozu DVH’ten
elde edildi (Ek 6-8).
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Sekil 3.19. 'mRT fantomunda masanin dahil edildigi plan
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3.2.3.3. Masa eklenen plan i¢cin MU dogrulamasi

TPS’te masanin eklendigi planlarda uygulanan MU’lar her demet i¢cin “XIO
Standalone” yazilimima tekrar girildi. Gantry agilart 120° ve 240° arasinda olan
demetlerde yeni efektif SSD degerleri girildi. Derinlik degeri de degistigi i¢in yeni
degerler girildi. Masa eklenerek olusturulan 6 ve 15 MV foton enerjili yeni planlarda
yalnizca bu araliktaki acilar igin SSD ve buna bagli olarak derinlik parametreleri
degismektedir. Yapilan dogrulamadan sonra elde edilen doz verileri hem doz o6l¢iimleri
hem de TPS’te hesaplanan doz sonuglari ile degerlendirildi (Ek 9,10).
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4. BULGULAR
4.1. “XIO Standalone” icin Kabul Testleri
4.1.1. TPS, “XIO Standalone” ve su fantomu ol¢iimleri

Metot kisminda 3.2.1.1 ile 3.2.1.3 arasinda bahsedilen islemlerden elde edilen
sonuclar kare acgik alanlar, asimetrik agik alanlar ve kamali alanlar basliklar1 altinda
enerji ve derinlige bagh olarak degerlendirildi.

4.1.1. Kare acik alanlar

6 MV foton enerjisi icin SSD 100 cm’de 1,6 cm, 5 cm, 10 cm, 15 cm
derinliklerinde 2, 3, 4, 5, 10, 15 ve 20 cm’® kare acgik alanlarda 100 MU igin TPS ile
hesaplanan doz (cGy), Lineer hizlandiricida yapilan doz (cGy) olgiimii ve TPS
tarafindan hesaplanan dozun kullanimiyla “XIO Standalone” yazilimimin hesapladigi
MU degerleri derinlige bagl olarak cizelge 4.1, 4.2, 4.3 ve 4.4°te verilmektedir.

15 MV foton enerjisi i¢in SSD 100 cm’de 2,8 ¢cm, 5 cm, 10 cm, 20 cm
derinliklerinde 2, 3, 4, 5, 10, 15 ve 20 cm?® kare acgik alanlarda 100 MU igin TPS ile
hesaplanan doz (cGy), lineer hizlandiricida yapilan 6lgiim (cGy) ve TPS tarafindan
hesaplanan doz kullanilarak “XIO Standalone” yazilimi ile hesaplanan MU ¢izelge 4.5,
4.6, 4.7 ve 4.8’de verilmektedir.

Cizelge 4.1. 6 MV foton enerjisi icin SSD 100 cm’de 1,6 cm derinlikte 2, 3, 4, 5, 10, 15,
20 cm’ kare acik alanlarda TPS ile hesaplanan doz (cGy), Linak’ta dlgiilen
doz (cGy) ve “XIO Standalone” ile hesaplanan MU degerleri.

Derinlik: 1,6 cm

Alan (cm®) TPS Olgiim “Standalone”
Doz (cGy) Doz (cGy) MU sonuglari

2 88,30 88,66 100

3 92,50 92,60 100

4 95,40 94,43 99

5 96,40 95,98 99

10 100,40 100,30 100

15 103,40 103,40 100

20 104,90 105,20 100
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Cizelge 4.2. 6 MV foton enerjisi icin SSD 100 cm’de 5 cm derinlikte 2, 3, 4, 5, 10, 15,
20 cm” kare agik alanlarda TPS ile hesaplanan doz (cGy), Linak’ta 6lgiilen
doz (cGy) ve “XIO0 Standalone” ile hesaplanan MU degerleri.

Alan (sz) Derir.l.lik.:. 5 cm . _
TPS Ol¢lim Standalone
Doz (cGy) Doz (cGy) MU sonuglari
2 73,50 73,36 100
3 77,40 77,54 100
4 79,80 79,86 99
5 81,60 81,67 99
10 87,40 87,12 100
15 90,50 90,38 100
20 92,70 92,43 100

Cizelge 4.3. 6 MV foton enerjisi igin SSD 100 cm’de 10 cm derinlikte 2, 3, 4, 5, 10, 15,
20 cm” kare agik alanlarda TPS ile hesaplanan doz (cGy), Linak’ta 6lgiilen
doz (cGy) ve “XIO Standalone” ile hesaplanan MU degerleri.

Derinlik: 10 cm

Alan (cm’) TPS Olciim “Standalone”
Doz (cGy) Doz (cGy) MU sonuglari

2 54,20 54,50 100

3 57,40 57,29 99

4 59,70 59,60 99

5 61,60 61,47 99

10 68,20 67,80 100

15 71,70 71,62 100

20 74,20 74,24 100
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Cizelge 4.4. 6 MV foton enerjisi icin SSD 100 cm’de 15 cm derinlikte 2, 3, 4, 5, 10, 15,
20 cm’ kare acik alanlarda TPS ile hesaplanan doz (cGy), Linak’ta dlgiilen
doz (cGy) ve “XIO Standalone” ile hesaplanan MU degerleri.

Alan (sz) Derin.l.ik:”IS cm . ”
TPS Ol¢lim Standalone
Doz (cGy) Doz (cGy) MU sonuglari
2 40,10 40,20 100
3 42,50 42,34 99
4 44,40 44,34 99
5 46,00 45,96 99
10 52,40 52,03 100
15 55,90 55,91 100
20 58,70 58,54 100

Cizelge 4.5. 15 MV foton enerjisi i¢in SSD 100 cm’de 2,8 cm derinlikte 2, 3, 4, 5, 10,
15, 20 cm” kare acik alanlarda TPS ile hesaplanan doz (cGy), Linak’ta
olgiilen doz (cGy) ve “XIO Standalone” ile hesaplanan MU degerleri.

Alan (sz) Derin!.ik:"2,8 cm _ ”
TPS Olgiim Standalone
Doz (cGy) Doz (cGy) MU sonuglari
2 83,10 82,75 101
3 89,60 89,94 100
4 92,30 92,97 99
5 94,10 94,91 99
10 100,10 100,20 100
15 102,40 103,20 100
20 104,80 105,00 100

54




TARTISMA

Yilmaz BILEK

Cizelge 4.6. 15 MV foton enerjisi i¢cin SSD 100 cm’de 5 cm derinlikte 2, 3, 4, 5, 10, 15,
20 cm” kare agik alanlarda TPS ile hesaplanan doz (cGy), Linak’ta 6lgiilen
doz (cGy) ve “XIO Standalone” ile hesaplanan MU degerleri.

Alan (sz) Derir-lllik.:. 5 cm
TPS Ol¢liim Standalone
Doz (cGy) Doz (cGy) MU sonuglari
2 76,90 76,17 101
3 83,50 83,58 100
4 86,80 86,71 99
5 88,60 88,62 100
10 93,50 93,74 100
15 95,90 96,33 100
20 97,80 97,97 100

Cizelge 4.7. 15 MV foton enerjisi i¢cin SSD 100 cm’de 10 cm derinlikte 2, 3, 4, 5, 10,
15, 20 cm? kare agik alanlarda TPS ile hesaplanan doz (cGy), Linak’ta
Olciilen doz (cGy) ve “XIO Standalone” ile hesaplanan MU degerleri.

Derinlik: 10 cm

Alan (cm®) TPS Olgiim “Standalone”
Doz (cGy) Doz (cGy) MU sonuglari

2 60,00 59,88 100

3 65,60 65,86 100

4 68,60 68,70 99

5 70,40 70,57 99

10 75,80 76,14 100

15 78,80 79,16 100

20 80,70 81,11 100
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Cizelge 4.8. 15 MV foton enerjisi i¢cin SSD 100 cm’de 20 cm derinlikte 2, 3, 4, 5, 10,
15, 20 cm”® kare agik alanlarda TPS ile hesaplanan doz (cGy), Linak’ta
Olciilen doz (cGy) ve “XIO Standalone” ile hesaplanan MU degerleri.

Derinlik: 20 cm

Alan (cm?) TPS Olgiim “Standalone”
Doz (cGy) Doz (cGy) MU sonuglari

2 27,00 27,28 100

3 40,30 41,00 98

4 42,30 42,92 98

5 43,70 44,40 99

10 48,60 49,40 100

15 51,70 52,37 99

20 53,80 54,33 99

4.1.2. Asimetrik acik alanlar

6 MV foton enerjisi i¢in SSD 100 cm’de 1,6 cm, 5 cm, 10 cm, 15 cm
derinliklerinde 2 x 20, 4 x 20 ve 10 x 40 cm? asimetrik acik alanlarda 100 MU igin TPS
ile hesaplanan doz (cGy), lineer hizlandiricida yapilan 6lgiim (cGy) ve TPS tarafindan
hesaplanan doz kullanilarak “XIO Standalone” yazilimi ile hesaplanan MU ¢izelge 4.9,
4.10, 4.11 ve 4.12°de verilmektedir.

Cizelge 4.9. 6 MV foton enerjisi i¢in SSD 100 cm’de 1,6 cm derinlikte 2 x 20, 4 x 20 ve
10 x 40 cm’ asimetrik agik alanlarda TPS ile hesaplanan doz (cGy),
Linak’ta 6lgiilen doz (cGy) ve “XIO Standalone” yazilimi ile hesaplanan
MU degerleri.

Derinlik: 1,6 cm

Alan (cm x cm) TPS Olgiim “Standalone”
Doz (cGy) Doz (cGy) MU sonuglari
2x20 92,70 92,30 98
4x20 97,60 96,77 100
10 x 40 103,60 102,70 100
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Cizelge 4.10. 6 MV foton enerjisi icin SSD 100 cm’de 5 cm derinlikte 2 x 20, 4 x 20 ve
10 x 40 cm® asimetrik agik alanlarda TPS ile hesaplanan doz (cGy),

Linak’ta 6l¢iilen doz (cGy) ve “XIO Standalone” yazilimi ile hesaplanan
MU degerleri.

Alan (cm ). crn)

Derinlik: 5 cm

TPS Olciim “Standalone”

Doz (cGy) Doz (cGy) MU sonuglari
2x20 77,50 78,10 97
4x20 83,50 83,05 99
10 x 40 90,80 89,96 100

Cizelge 4.11. 6 MV foton enerjisi i¢in SSD 100 cm’de 10 cm derinlikte 2 x 20, 4 x 20
ve 10 x 40 cm? asimetrik acik alanlarda TPS ile hesaplanan doz (cGy),
Linak’ta olciilen doz (cGy) ve “XIO Standalone” yazilimi ile hesaplanan

MU degerleri.
Derinlik: 10 cm
Alan (cm x cm) TPS Olgiim “Standalone”
Doz (cGy) Doz (cGy) MU sonuglari
2x20 57,90 58,60 98
4x20 63,70 63,38 99
10 x 40 72,00 71,26 100

Cizelge 4.12. 6 MV foton enerjisi i¢in SSD 100 cm’de 15 cm derinlikte 2 x 20, 4 x 20
ve 10 x 40 cm’® asimetrik acik alanlarda TPS ile hesaplanan doz (cGy),

Linak’ta 6l¢iilen doz (cGy) ve “XIO Standalone” yazilimi ile hesaplanan
MU degerleri.

Derinlik: 15 cm

Alan (cm x em) TPS Olgiim “Standalone”
Doz (cGy) Doz (cGy) MU sonuglari
2x20 43,10 43,75 98
4x20 48,20 47,95 99
10 x 40 56,30 55,65 99
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15 MV foton enerjisi igin SSD 100 cm’de 2,8 cm, 10 cm, 20 cm derinliklerinde
2 x 20, 4 x 20 ve 10 x 40 cm” asimetrik agik alanlarda 100 MU i¢in TPS ile hesaplanan
doz (cGy), lineer hizlandiricida yapilan 6l¢iim (cGy) ve TPS tarafindan hesaplanan doz
kullanilarak “XIO Standalone” yazilimi ile hesaplanan MU c¢izelge 4.13, 4.14 ve
4.15°de verilmektedir.

Cizelge 4.13. 15 MV foton enerjisi i¢in SSD 100 cm’de 2,8 cm derinlikte 2 x 20, 4 x 20
ve 10 x 40 cm?® asimetrik acik alanlarda TPS ile hesaplanan doz (cGy),
Linak’ta 6l¢iilen doz (cGy) ve “XIO Standalone” yazilimi ile hesaplanan

MU degerleri.
Derinlik: 2,8 cm
Alan (cm x cm) TPS Olgiim “Standalone”
Doz (cGy) Doz (cGy) MU sonuglari
2x20 88,70 87,91 96
4x20 95,90 95,80 99
10 x 40 102,70 102,60 100

Cizelge 4.14. 15 MV foton enerjisi i¢in SSD 100 cm’de 10 cm derinlikte 2 x 20, 4 x 20
ve 10 x 40 cm” asimetrik acik alanlarda TPS ile hesaplanan doz (cGy),
Linak’ta 6lgiilen doz (cGy) ve “XIO Standalone” yazilimi ile hesaplanan

MU degerleri.
Derinlik: 10 cm
Alan (cm x cm) TPS Olgiim Standalone
Doz (cGy) Doz (cGy) MU sonuglari
2x20 65,40 64,83 96
4x 20 79,00 78,80 99
10 x 40 102,70 102,60 100

Cizelge 4.15. 15 MV foton enerjisi i¢in SSD 100 cm’de 20 cm derinlikte 2 x 20, 4 x 20
ve 10 x 40 cm?® asimetrik acik alanlarda TPS ile hesaplanan doz (cGy),
Linak’ta dl¢iilen doz (cGy) ve “XIO Standalone” yazilimi ile hesaplanan

MU degerleri.
Derinlik: 20 cm
Alan (cm x cm) TPS Ol¢iim “Standalone”
Doz (cGy) Doz (cGy) MU sonuglari
2x20 40,50 40,93 95
4x20 45,40 45,98 98
10 x 40 51,90 52,18 99
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6 MV foton enerjisi i¢cin SSD 100 cm’de 1,6 cm, 5 cm, 10 cm, 15 cm
derinliklerinde 60° dinamik kama filtre kullanilarak olusturulan 4, 5, 10, 15 ve 20 cm’
kare alanlarda 100 MU igin TPS ile hesaplanan doz (cGy), lineer hizlandiricida yapilan
6lciim (cGy) ve TPS tarafindan hesaplanan doz kullanilarak “XIO Standalone” yazilimi

ile hesaplanan MU ¢izelge 4.16, 4.17, 4.18 ve 4.19°da verilmektedir.

Cizelge 4.16. 6 MV foton enerjisi i¢in SSD 100 cm’de 1,6 cm derinlikte 4, 5, 10, 15 ve
20 cm’® kama filtreli alanlarda TPS ile hesaplanan doz (cGy), Linak’ta
Olciilen doz (cGy) ve “XIO Standalone” MU dogrulama yazilimi ile

hesaplanan MU degerleri.

Derinlik: 1,6 cm

Alan (cm®) TPS Olgiim “Standalone”
Doz (cGy) Doz (cGy) MU sonuglari

4 24,20 23,70 97

5 24,40 24,10 96

10 26,00 26,00 98

15 27,50 27,54 98

20 28,40 28,60 98

Cizelge 4.17. 6 MV foton enerjisi i¢gin SSD 100 cm’de 5 cm derinlikte 4, 5, 10, 15 ve 20
cm” kama filtreli alanlarda TPS ile hesaplanan doz (cGy), Linak’ta
olgiilen doz (cGy) ve “XIO Standalone” MU dogrulama yazilimi ile

hesaplanan MU degerleri.

Derinlik: 5 cm

Alan (cm?) TPS Olgiim “Standalone”
Doz (cGy) Doz (cGy) MU sonuglari

4 20,40 20,30 97

5 20,80 20,89 97

10 22,70 22,75 98

15 24,10 24,20 99

20 25,10 25,24 99
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Cizelge 4.18. 6 MV foton enerjisi igin SSD 100 cm’de 10 cm derinlikte 4, 5, 10, 15 ve
20 cm” kama filtreli alanlarda TPS ile hesaplanan doz (cGy), Linak’ta
Olciilen doz (cGy) ve “XIO Standalone” MU dogrulama yazilimi ile
hesaplanan MU degerleri.

Derinlik: 10 cm

Alan (cm?) TPS Olgtim “Standalone”
Doz (cGy) Doz (cGy) MU sonuglari

4 15,60 15,43 100

5 16,00 16,03 99

10 18,00 18,00 100

15 19,40 19,38 100

20 20,40 20,40 100

Cizelge 4.19. 6 MV foton enerjisi i¢in SSD 100 cm’de 15 cm derinlikte 4, 5, 10, 15 ve
20 cm” kama filtreli alanlarda TPS ile hesaplanan doz (cGy), Linak’ta
Olciilen doz (cGy) ve “XIO Standalone” MU dogrulama yazilimi ile
hesaplanan MU degerleri.

Derinlik: 15 cm

Alan (cm?) TPS Olgiim “Standalone”
Doz (cGy) Doz (cGy) MU sonuglari

4 11,80 11,70 101

5 12,20 12,16 100

10 14,00 14,00 101

15 15,40 15,35 102

20 16,40 16,31 101

15 MV foton enerjisi igin SSD 100 cm’de 2,8 ¢cm, 5 cm, 10 cm, 15 cm
derinliklerinde 4, 5, 10, 15 ve 20 cm® ve 60° dinamik kama ile olusturulmus kama
filtreli alanlarda 100 MU i¢in TPS ile hesaplanan doz (cGy), lineer hizlandiricida
yapilan 6l¢iim (cGy) ve TPS tarafindan hesaplanan doz kullanilarak “XIO Standalone”
yazilimi ile hesaplanan MU degerleri, ¢izelge 4.20, 4.21, 4.22 ve 4.23’de verilmektedir.
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15 MV foton enerjisi i¢in SSD 100 cm’de 2,8 cm derinlikte 4, 5, 10, 15 ve
20 cm’® kama filtreli alanlarda TPS ile hesaplanan doz (cGy), Linak’ta
Olciilen doz (cGy) ve “XIO Standalone” MU dogrulama yazilimi ile
hesaplanan MU degerleri.

Derinlik: 2,8 cm

Alan (cm®) TPS Olgiim “Standalone”
Doz (cGy) Doz (cGy) MU sonuglari

4 24,50 24,60 99

5 25,00 25,11 100

10 27,50 27,35 101

15 28,80 29,01 101

20 30,00 30,15 100

Cizelge 4.21. 15 MV foton enerjisi igin SSD 100 cm’de 5 cm derinlikte 4, 5, 10,

15 ve 20 cm’ kama filtreli alanlarda TPS ile hesaplanan doz
(cGy), Linak’ta olgiilen doz (cGy) ve “XIO Standalone” MU
dogrulama yazilimi ile hesaplanan MU degerleri.

Derinlik: 5 cm

Alan (cm®) TPS Olgiim “Standalone”
Doz (cGy) Doz (cGy) MU sonuglari

4 23,00 22,90 99

5 23,40 23,50 99

10 25,50 25,53 100

15 26,80 26,97 100

20 27,80 28,00 100
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Cizelge 4.22. 15 MV foton enerjisi i¢in SSD 100 cm’de 10 cm derinlikte 4, 5, 10, 15 ve
20 cm’ kama filtreli alanlarda TPS ile hesaplanan doz (cGy), Linak’ta
Olclilen doz (cGy) ve “XIO Standalone” MU dogrulama yazilimi ile

hesaplanan MU degerleri.

Derinlik: 10 cm
Alan (cm?) TPS Olgtim “Standalone”
Doz (cGy) Doz (cGy) MU sonuglari
4 18,20 18,17 99
5 18,70 18,73 99
10 20,70 20,79 100
15 22,10 22,15 100
20 23,00 23,11 100

Cizelge 4.23. 15 MV foton enerjisi i¢in SSD 100 cm’de 15 cm derinlikte 4, 5, 10, 15 ve
20 cm’ kama filtreli alanlarda TPS ile hesaplanan doz (cGy), Linak’ta
Olclilen doz (cGy) ve “XIO Standalone” MU dogrulama yazilimi ile

hesaplanan MU degerleri.

Derinlik: 15 cm
Alan (cm?) TPS Olgiim “Standalone”
Doz (cGy) Doz (cGy) MU sonuglari
4 14,30 14,35 99
5 14,70 14,84 99
10 16,60 16,77 100
15 18,00 18,05 100
20 18,90 18,90 100

4.2. ’mRT Fantomunda Yapilan MU Dogrulama Islemleri

4.2.1. Alt1 alanh konformal plan

TPS’te 'mRT fantomu iizerinde yapilan 6 ve 15 MV foton enerjili planlarin her
demeti icin “XIO Standalone” yazilimimna TPS’te uygulanan MU degerleri girilerek
hesaplanan dozlar, planlanan gantry agilarinda Linak’ta yapilan 6l¢timlerden elde edilen
dozlar ve TPS ile hesaplanan dozlar ¢izelge 4.24 ve 4.25’te verilmektedir.
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Cizelge 4.24. 6 MV foton enerjisi i¢in gantry agilarina gére TPS ve “XIO Standalone”
ile hesaplanan ve Linak’ta yapilan 6l¢iimden elde edilen dozlar.

Gantry Agist TPS Olgiim “Standalone”
Doz (cGy) Doz (cGy) Doz (cGy)
60° 32,82 32,57 33,30
90° 36,85 36,71 37.33
120° 34,82 32,66 34,57
240° 32,85 30,96 32,77
270° 34,93 34,66 35,14
300° 32,85 32,57 33,25

Cizelge 4.25. 15 MV foton enerjisi i¢in gantry agilarina gére TPS ve “XIO Standalone”
ile hesaplanan ve Linak’ta yapilan 6l¢timden elde edilen dozlar.

Gantry Agist TIPS Olgiim “Standalone”
Doz (cGy) Doz (cGy) Doz (cGy)
60° 32,82 33,02 33,71
90° 36,82 37,19 37.66
120° 34,85 33,58 35,10
240° 32,85 31,75 32,92
270° 34,89 35,10 35,59
300° 32,85 33,07 33,65

4.3. Masa modeli eklenen alt1 alanh konformal plan

TPS’te 'mRT fantomu iizerinde yapilan 6 ve 15 MV foton enerjili planlara
iBeam evo hazir masa modeli eklendikten sonra planlarin her demeti i¢in “XIO
Standalone” yazilimi ile TPS’te uygulanan MU degerleri girilerek hesaplanan dozlar,
planlanan gantry agilarinda Linak’ta yapilan dl¢limlerden elde edilen dozlar ve TPS ile
hesaplanan dozlar ¢izelge 4.26. ve 4.27.’de verilmektedir.

Cizelge 4.26. 6 MV foton enerjisi i¢cin iBeam evo masa eklenmis planlarda gantry
acilarina gore TPS ve “XIO Standalone” ile hesaplanan ve Linak’ta
yapilan olgiimlerden elde edilen dozlar.

Gantry Agist TIPS Olgiim “Standalone”
Doz (cGy) Doz (cGy) Doz (cGy)
60° 32,78 32,57 32,93
90° 37,11 36,71 37,34
120° 33,63 32,66 25,90
240° 31,70 30,96 25,92
270° 35,19 34,66 35,12
300° 32,96 32,57 33,08
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Cizelge 4.27. 15 MV foton enerjisi i¢in iBeam evo masa eklenmis planlarda gantry
acilarina gore TPS ve “XIO Standalone” ile hesaplanan ve Linak’ta
yapilan ol¢iimlerden elde edilen dozlar.

Gantry Agist TPS Olgiim “Standalone”
Doz (cGy) Doz (cGy) Doz (cGy)
60° 32,89 33,02 33.54
90° 37,00 37,19 37,41
120° 33,96 33,58 26,44
240° 31,93 31,75 26,17
270° 35,04 35,10 3527
300° 32,96 33,07 33.54
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5. TARTISMA

Bu calismada tedavi planlama sistemlerinin kalite kontrol asamalarindan biri
olan bagimsiz MU dogrulamasi i¢cin XIO TPS’te yer alan ve MU hesabin1 bagimsiz
olarak yapabilen “XIO Standalone” yazilim1 kullanild.

5.1. “XI0O Standalone” icin Kabul Testleri

MU dogrulama yazilimlarmin klinik rutinde kullanimindan once basit
geometrilerde kabul testlerinin yapilmasi Onerilmektedir (IAEA 2011). Bu amagla
TPS’te kare ve asimetrik acik alanlarin yani sira kama filtreli kare alanlar olusturulup
incelenen derinlikler i¢cin 100 MU’ya karsilik TPS’ten elde edilen doz verileri ve “XIO
Standalone” ile hesaplanan MU’lar bulindu. Linak’ta yapilan su fantomu 6lgiimlerinden
elde edilen dozlarla da kontrol edildi.

5.1.1. Kare acik alanlar

6 MV foton enerjisi i¢in 1,6 (dmax) ve 5 cm derinliklerindeki kare agik alan
testlerinde 4 ve 5 cm’ biyikligiindeki alanlarda “XIO Standalone” ile yapilan
hesaplamada TPS’e gore 1 MU eksik bulundu. Bu derinliklerdeki diger kare acik alan
testlerinde ise TPS’te uygulanan 100 MU ile ayn1 MU degerleri hesaplandi. 6 MV foton
enerjisi i¢cin 10 ve 15 cm derinliklerdeki kare acik alan testlerinde ise 3, 4, 5 cm?
bliyiikliiglindeki alanlarda “XIO Standalone” ile yapilan hesaplamada TPS’e gore 1 MU
eksik bulunurken bu derinliklerdeki diger kare agik alan testlerinde ise ayni degerler
elde edildi (Cizelge 5.1).

15 MV foton enerjisi i¢in 2,8 cm (dpmax) derinligindeki kare acik alan testlerinde
2 cm’ alanda “XIO Standalone” ile yapilan hesaplamada TPS’e gére 1 MU fazla
hesaplanirken 4 ve 5 cm” alanlarinda ise 1 MU eksik hesaplandi. Bu derinlikteki diger
kare acik alan testlerinde ise ayn1 degerler goriildii. Ayni enerji i¢cin 5 cm derinligindeki
kare acik alan testlerinde 2 cm” alanda “XIO Standalone” ile yapilan hesaplamada
TPS’e gore 1 MU fazla hesaplanirken 4 cm? alaninda ise 1 MU eksik hesaplandi. Bu
derinlikteki diger kare acik alan testlerinde ise ayni degerler elde edildi. 15 MV foton
enerjisi icin 10 cm derinligindeki kare acik alan testlerinde 4 ve 5 cm?” alanlarda “XIO
Standalone” ile yapilan hesaplamada TPS’e gore 1 MU eksik hesaplanirken bu
derinlikteki diger kare acik alan testlerinde ise TPS ile ayn1t MU degerler bulundu. 15
MYV foton enerjisi i¢in 20 cm derinligindeki kare acik alan testlerinde “XIO Standalone”
ile yapilan hesaplamada TPS’e gore 3 ve 4 cm” alanlarda 2 MU eksik hesaplanirken 5,
15 ve 20 cm” alanlarda ise 1 MU eksik hesaplandi. Bu derinlikteki diger kare agik alan
testlerinde ise ayni1 degerler bulundu (Cizelge 5.2).

Kare agik alanlar i¢in doz tolerans degeri % 2 olarak kabul edilmektedir (Chen
vd 2010). Kare acik alan testlerinde her iki foton enerjisinin de TPS’te uygulanan MU
ile “XIO Standalone”da hesaplanan MU’lar arasindaki farkin <2 MU oldugu goriildii.
Genel olarak yazilimdan elde edilen MU’larin eksik hesaplandigi goriilmektedir ve
derinlik artig1 ile belirginlesmektedir. Sonuglar genel olarak kabul edilen limitlerle
uyumludur.
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Cizelge 5.1. 6 MV foton enerjisi i¢in kare agik alan testlerinde TPS’te uygulanan, “XIO
Standalone” ile hesaplanan MU’lar ve “XIO Standalone” ile hesaplanan
MU’larin TPS’e gore farklari.

Alan Derinlik TPS “XIO Standalone” FARK
(cm?) (cm) (MU) (MU) (MU)
1,6 100 100 0
) 5 100 100 0
10 100 100 0
15 100 100 0
1,6 100 100 0
3 5 100 100 0
10 100 99 -1
15 100 99 -1
1,6 100 99 -1
4 5 100 99 -1
10 100 99 -1
15 100 99 -1
1,6 100 99 -1
5 5 100 99 -1
10 100 99 -1
15 100 99 -1
1,6 100 100 0
10 5 100 100 0
10 100 100 0
15 100 100 0
1,6 100 100 0
15 5 100 100 0
10 100 100 0
15 100 100 0
1,6 100 100 0
20 5 100 100 0
10 100 100 0
15 100 100 0
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Cizelge 5.2. 15 MV foton enerjisi i¢in kare acik alan testlerinde TPS’te uygulanan,
“XIO Standalone” ile hesaplanan MU’lar ve “XIO Standalone” ile
hesaplanan MU’larin TPS’e gore farklari.

Alan Derinlik TPS “XT10 Standalone” FARK
(cm®) (cm) (MU) (MU) (MU)

2,8 100 101 1

5 100 101 1

2 10 100 100 0
20 100 100 0

2,8 100 100 0

5 100 100 0

3 10 100 100 0
20 100 98 2

2,8 100 99 -1

4 5 100 99 1
10 100 99 -1

20 100 98 2

2,8 100 99 -1

5 100 100 0

5 10 100 99 1
20 100 99 -1

2,8 100 100 0

5 100 100 0

10 10 100 100 0
20 100 100 0

2,8 100 100 0

5 100 100 0

15 10 100 100 0
20 100 99 1

2,8 100 100 0

5 100 100 0

20 10 100 100 0
20 100 99 -1

5.1.2. Asimetrik acik alanlar

6 MV foton enerjisi i¢in 1,6 cm (dma) derinligindeki asimetrik agik alan
testlerinde 2 x 20 cm’ biyikligindeki alanda “XIO Standalone” ile yapilan
hesaplamada TPS’e gore 2 MU eksik bulundu. Bu derinlikteki diger asimetrik acik alan
testlerinde ise TPS ile ayn1 degerler bulundu. 5 cm derinliginde ise asimetrik agik alan
testlerinde 2 x 20 cm® biiyiikligiindeki alanda “XIO Standalone” ile yapilan
hesaplamada TPS’e gore 3 MU eksik bulunurken 4 x 20 c¢m” alaninda 1 MU eksik
bulundu. Bu derinlikteki diger asimetrik agik alan testi olan 10 x 40 cm” alaminda ise
ayn1 degerler elde edildi. 10 cm derinligindeki asimetrik acik alan testlerinde 2 x 20 cm®
biiyiikliigiindeki alanda “XIO Standalone” ile yapilan hesaplamada TPS’e gore 2 MU
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eksik bulunurken 4 x 20 cm? alaninda 1 MU eksik bulundu. Bu derinlikteki diger
asimetrik acik alan testi olan 10 x 40 cm” alaminda ise aymi degerler elde edildi. 15 cm
derinligindeki asimetrik agik alan testlerinde 2 x 20 cm” biiyiikligiindeki alanda “XIO
Standalone” ile yapilan hesaplamada TPS’e gore 2 MU eksik bulunurken 4 x 20 ve 10 x
40 cm” alanlarinda 1 MU eksik bulundu (Cizelge 5.3).

15 MV foton enerjisi i¢in 2,8 ve 10 cm derinliklerindeki asimetrik acgik alan
testlerinde 2 x 20 cm® biiyiikligiindeki alanda “XIO Standalone” ile yapilan
hesaplamada TPS’e gére 4 MU eksik bulunurken 4 x 20 cm” alaninda 1 MU eksik
bulundu. Bu derinliklerdeki diger kare agik alan testi olan 10 x 40 cm?® alaninda ise ayni
degerler elde edildi. 20 cm derinligindeki asimetrik acik alan testlerinde ise 2 x 20 cm?
biiyiikliigiindeki alanda “XIO Standalone” ile yapilan hesaplamada TPS’e gére 5 MU
eksik bulunurken 4 x 20 cm?” alaninda 2 MU eksik bulundu. Bu derinlikteki diger kare
acik alan testi olan 10 x 40 cm? alaninda ise 1 MU eksik hesaplandigi goriildii (Cizelge
5.4).

Asimetrik ac¢ik alanlar i¢in doz tolerans degeri % 3 olarak kabul edilmektedir
(Chen vd 2010). Asimetrik agik alan testlerinde TPS’te uygulanan MU ile “XIO
Standaloneda hesaplanan MU’lar arasindaki tiim farklar incelendiginde 6 MV foton
enerjisinde < 3 MU oldugu goriilirken 15 MV’de ise < 5 MU bulundu. Genel olarak
yazilimdan elde edilen MU’larin eksik hesaplandig1 goriilmektedir ve derinlik artiginin
yan1 sira alan boyutu kiigiildiikce MU fark: belirginlesmektedir. Ayrica enerji artisiyla
MU farkinin arttigr gozlendi. Sonuglar ¢ogunlukla kabul edilen limitlerle uyumlu
bulundu.

Cizelge 5.3. 6 MV foton enerjisi i¢in asimetrik ag¢ik alan testlerinde TPS’te uygulanan,
“XIO Standalone” ile hesaplanan MU’lar ve “XIO Standalone” ile
hesaplanan MU’larin TPS’e gore farklari.

Alan Derinlik TPS “X10 Standalone” Fark
(cm?) (cm) (MU) (MU) (MU)
1,6 100 08 2
5 100 97 3
2x20 10 100 08 2
15 100 98 )
1,6 100 100 0
5 100 99 1
4x20 10 100 99 1
15 100 99 1
1,6 100 100 0
5 100 100 0
10x 40 10 100 100 0
15 100 99 1

68



TARTISMA Yilmaz BILEK

Cizelge 5.4. 15 MV foton enerjisi i¢in asimetrik ac¢ik alan testlerinde TPS’te uygulanan,
“XIO Standalone” ile hesaplanan MU’lar ve “XIO Standalone” ile
hesaplanan MU’larin TPS’e gore farklari.

Alan Derinlik TPS “XIO Standalone” | Fark
(cmz) (cm) (MU) (MU) (MU)
2.8 100 96 -4
2x20 10 100 96 -4
20 100 95 -5
2.8 100 99 -1
4x20 10 100 99 -1
20 100 98 -2
2.8 100 100 0
10 x 40 10 100 100
20 100 99 -1

5.1.3. Kama filtreli alanlar

6 MV foton enerjisi i¢in 1,6 cm derinligindeki 60° kama filtreli alan testlerinde 4
ile 20 cm? alanlar arasinda “XIO Standalone” ile yapilan hesaplamada TPS’e gére 2 ile
4 MU eksik bulundu. 5 cm derinliginde MU fark: araligi -1 ile -3 MU olup 10 cm
derinliginde ise bu fark < -1 MU’dur. 15 cm derinliginde bu fark ¢ogunlukla 1 MU’ ’nun
altindadir (Cizelge 5.5).

15 MV foton enerjisi i¢in tiim derinliklerde 60° kama filtreli alan testlerinde 4 ile
20 cm? alanlan arasinda “XIO Standalone” ile yapilan hesaplamada TPS’e gére MU
farki yaklasik olarak 1 MU eksik bulundu (Cizelge 5.6).

Kamali alanlar i¢in doz tolerans degeri % 5 olarak kabul edilmektedir (Chen vd
2010). Her iki enerji i¢in tiim alan ve derinliklerde bu calismada elde edilen sonuglar
maksimum kama acis1 olan 60°’de bu limiti agmamaktadir. Kama alanli testlerde yiiksek
enerjide MU farklar1 1 MU’nun altindayken diisiik enerjilerde ise bu farkin 6zellikle
kiiciik alanlarda ve maksimum doz derinliginde biiytidiigii goriilmektedir.

Yukarida 5.1 baslhigr kapsaminda yer alan kabul testlerinden elde edilen

sonuglara gore “XIO Standalone” yazilimmin hesapladigt MU degerlerinin kabul
toleranslarinin i¢inde yer aldig goriildii.
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Cizelge 5.5. 6 MV foton enerjisi i¢in kama filtreli alan testlerinde TPS’te uygulanan,
“XIO Standalone” ile hesaplanan MU’lar ve “XIO Standalone” ile
hesaplanan MU’larin TPS’e gore farklari.

Alan (cm?) Derinlik (cm) ({fg) XIO ?ﬁl{ljc;alone (};\?III«}()
1,6 100 97 3
4 5 100 97 3
10 100 100 0
15 100 101 1
1,6 100 96 =
10 100 99 1
15 100 100 0
1,6 100 98 >
10 S 100 98 2
10 100 100 0
15 100 101 ]
1,6 100 98 >
15 S 100 99 1
10 100 100 0
15 100 102 2
1,6 100 98 >
5 100 99 ]
%0 10 100 100
15 100 101 1

Cizelge 5.6. 15 MV foton enerjisi i¢in kama filtreli alan testlerinde TPS’te uygulanan,
“XIO Standalone” ile hesaplanan MU’lar ve “XIO Standalone” ile
hesaplanan MU’larin TPS’e gore farklar.

Alan (cm?) | Derinlik (cm) ({fg) XIO ?ﬁl{lgalone 1;1134%1)(
4 5 100 99 1
10 100 99 ]
15 100 99 ]
2,8 100 100 0
5 5 100 99 1
10 100 99 1
15 100 99 1
10 ) 100 100 0
10 100 100 0
15 100 100 0
2,8 100 101 1
15 5 100 100 0
10 100 100 0
15 100 100 0
2,8 100 100 0
20 5 100 100 0
10 100 100 0
15 100 100 0
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5.2. PmRT Fantomunda Yapilan MU Dogrulamasi

“XIO Standalone” MU dogrulama yazilimi, kabul testlerinden gectikten sonra
tedavi kosullarin1 yansitacak bir tedavi plani kullanilarak insan modeli fantomda test
edildi.

5.2.1. Alt1 alanh konformal plan

Prostat kanseri radyoterapisinde kullanilan gantry agilar1 60°, 90°, 120°, 240°,
270" ile 300° ve fraksiyon dozu 200 cGy olan alt1 alanli konformal tedavi plan1 TPS’te
tasarlandi. Bu plan 6 ve 15 MV foton enerjileri i¢in ’'mRT fantomuna uygulanarak her
demet icin MU’lar elde edildi. Iki farkli enerjiye sahip planlar icin elde edilen MU’lar
ile “XIO Standalone” yaziliminda doz hesaplandi. Tedavi cihazinda TPS’ten elde
edilen MU’lara gore her plan kosulunda doz 6l¢iimii yapildi. Her demet i¢in dogrulama
yazilimindan elde edilen dozlar TPS’ten ve Ol¢limden elde edilen dozlarla
karsilagtirilarak yiizde farklari hesaplandi. Ayrica TPS’ten elde edilen dozlar dl¢iimden
elde edilen dozlarla da karsilagtirilarak ytlizde farklar1 hesaplandi (Cizelge 5.7 ve 5.8).

6 MV foton enerjisinde her demet i¢in “XIO Standalone” ile hesaplanan dozun
TPS’ten elde edilen doza gore yiizde farklar1 % (+) 2 i¢inde bulundu. “XIO Standalone”
ile hesaplanan dozun 6l¢iimden elde edilen doza gore ylizde faklarinda ise bu farkin %
5,8’e ulastig1 goriildi. En yiliksek farkin masanin altindaki agilar olan 120° ve 240°’de
oldugu goézlendi. Belirtilen bu agilarda TPS’te hesaplanan dozlar ile Olgiimden elde
edilen dozlar arasinda % 6,6 kadar fark bulunmaktadir.

15 MV foton enerjisinde her demet i¢in “XIO Standalone” ile hesaplanan dozun
TPS’ten elde edilen doza gore yiizde farklar1 % 3 i¢inde bulundu. “XIO Standalone” ile
hesaplanan dozun 6l¢iimden elde edilen doza gore yiizde faklarinda ise bu farkin %
4,5’e ulagtigr goriildii. En yiiksek farkin masanin altindaki agilar olan 120° ve 240°’de
oldugu goézlendi. Belirtilen bu agilarda TPS’te hesaplanan dozlar ile Olgiimden elde
edilen dozlar arasinda % 3,8 kadar fark bulunmaktadir. Ancak her iki enerji ile
olusturulmus planlarda masanin altinda yer almayan agilarda oSlgiilen dozlarla “XIO
Standalonedan ve TPS’ten elde edilen dozlar arasinda sirasiyla % (+) 2 ve % (+) 1’lik
farklar bulundu.

AAPM 46 nolu raporunda tedavinin uygulanmasindan 6nce TPS tarafindan
hesaplanan doz kontrol edildiginde farkin % 5’ten biiylik olmamasi gerektigini
onermektedir (AAPM 1993). Xing ve arkadaslar1 5 hasta i¢in yaptiklar1 MU dogrulama
kontrollerinde dogrulama yazilimi ile TPS arasindaki farklar1 doz dagilim gradyantina
bagli olarak 4 hasta icin % 4 bir hastada ise % 7 olarak kabul etmislerdir (Xing vd
2001). Planlar icin yapilan MU dogrulamalarinda MU dogrulama yazilimi ile TPS
arasindaki fark genellikle % 2,5 ile % 3 arasinda olmasina ragmen tolerans degeri % 5
olarak belirlenmistir (Nordstrom 2012). Bir¢ok yayin incelendiginde toleransin % 5
olarak kabul edildigi goriilmektedir. Bu ¢alismada plan dogrulamasinda masanin altinda
olmayan agilardaki demetlerde % (+) 2 araliginin iginde kaldig1 goriiliirken masa altinda
kalan demetler icin bu deger % 4,5’e kadar varmaktadir ve tavsiye edilen tolerans
siirint agsmamaktadir.
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Cizelge 5.7. 6 MV foton enerjisi i¢in gantry agilarina gore “XIO Standalone” ile
hesaplanan dozun TPS’ten ve Ol¢iimden elde edilen doza gore yiizde
faklan ile birlikte TPS’ten elde edilen dozun 6l¢iimden elde edilen doza

gore yiizde farklari.
Gantry “XIO Stf;lc;alone”-TPS “XI0 Star;dalone”-@lgiim TP()S-Olgﬁm
o fark % fark % fark
60° 1,5 2,2 0,8
90° 1,3 1,7 0,4
120° -0,7 5,8 6,6
240° -0,2 5,8 6,1
270° 0,6 1,4 0,8
300° 1,2 2,1 0,9

Cizelge 5.8. 15 MV foton enerjisi i¢in gantry agilarina gore “XIO Standalone” ile
hesaplanan dozun TPS’ten ve Ol¢iimden elde edilen doza gore yiizde
faklar ile birlikte TPS’ten elde edilen dozun Glgiimden elde edilen doza

gore yiizde farklari
Gantry “XIO Steol/ncl‘alone”-TPS “XI0 Stalgdalone”-C")lqiim TPOS-C")lc;ﬁm
o fark % fark 0 fark
60° 2,7 2.1 0.6
90° 2.3 13 1.0
120° 0,7 45 3.8
240° 0,2 3.7 3.5
270° 2,0 1.4 0.6
300° 2.4 1.8 0.7

5.2.2. Masa modeli eklenen konformal plan

Goriintli  rehberliginde radyoterapinin Oneminin artmasi nedeniyle tedavi
cihazlarinda masa materyali olarak kati karbon fiberin kullanimi daha az goriintii
artefakti olusturmasi sebebiyle yayginlagsmistir (AAPM 2014).

AAPM 176 nolu raporunda tedavi masasinin genellikle cilt dozunu arttiran,
tiimor dozunu ise azaltan etkisinin oldugunu vurgulamistir (AAPM 2014). Hayashi ve
arkadaslar1 tarafindan tedavi masasimin foton demetindeki azaltic1 etkisi 180° gantry
acisinda yaklagik olarak % 4,3 bulunurken 120° gantry a¢isinda ise % 11,2 bulunmustur
(Hayashi vd 2010). Seppala ve Kulmala ise tedavi masasi altinda kalan gantry agilarinda
6 ve 15 MV foton enerjileri i¢cin maksimum demet zayiflamasini sirasiyla 9%10,8 ve
%7,4 olarak gormiislerdir (Seppala ve Kulmala 2011). Prooijen ve arkadaslari ise tedavi
masasinin timdr dozunu %3 azaltici etkisini gostermislerdir (Prooijen vd 2009).
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Tedavi masasinin doz azaltma etkisini TPS’in ve dogrulama yaziliminin doz
hesaplamasina dahil edebilmesi i¢in 5.2.1°de tasarlanan 6 ve 15 MV foton enerjili
tedavi planlar1 kullanilarak hicbir parametresi degistirilmeden uygun masa modeli
planlara eklendi. Masa modelinin elektron yogunluk degerleri TPS’e girilebilirken masa
parametreleri olarak dogrulama yazilimia masa altindaki demetler i¢in elde edilen yeni
SSD ve derinlik degerleri girildi. Her demet i¢in ayn1t MU’lar kullanild1 ve yazilimlarda
yeniden doz hesaplamasi yapildi. Dogrulama yazilimindan elde edilen dozlar TPS’ten
ve Ol¢iimden elde edilen dozlarla karsilastirilarak ylizde farklar1 hesaplandi. Ayrica
TPS’ten elde edilen dozlar dlgiimden elde edilen dozlarla da karsilagtirilarak yiizde
farklar1 hesaplandi1 (Cizelge 5.9 ve 5.10).

Cizelge 5.9. Masa modeli eklenen 6 MV foton enerjili plan i¢in gantry agilarina gore
“XI0O Standalone” ile hesaplanan dozun TPS’ten ve dl¢limden elde edilen
doza gore yiizde faklari ile birlikte TPS’ten elde edilen dozun 6l¢iimden
elde edilen doza gore ylizde farklar.

Gantry “XI0 Stilndalone”-TPS “XI0 Standalone”-Ol¢iim TPS-Olgiim
% fark % fark % fark
60° 0,5 1,1 -0,6
90° 0,6 1,7 1,1
120° -23,0 -20,7 2,9
240° -18,2 -16,3 2,4
270° -0,2 1,3 1,5
300° 0,4 1,6 1,2

Cizelge 5.10. Masa modeli eklenen 15 MV foton enerjili plan i¢in gantry agilarina gore
“XI0 Standalone” ile hesaplanan dozun TPS’ten ve dlgiimden elde edilen
doza gore yiizde faklari ile birlikte TPS’ten elde edilen dozun 6lgiimden
elde edilen doza gore yiizde farklari.

Gantry “XI0 Sti/ndfalone”-TPS “XI0 Stalgdalone”-C")l(;ﬁm TPOS-C")lc;iim
o fark Yo fark % fark
60° 2,0 1.6 04
90° 1,1 0.6 0.5
120° -22,1 -21,3 1,1
240° 18,0 17,6 0.6
270° 0.7 05 o
300° 18 L4 03
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Sekil 5.1 ve 5.2°de sirasiyla 6 ve 15 MV foton enerjilerinde masa etkisi, TPS ve
“XIO Standalone”da hesaplanan ve Ol¢ciimden elde edilen dozlara gore % 3’lik fark
sinir1 ile her demet icin verilmektedir.

40

(%)
(=]
|

Doz (cGy)
(3]
(e
|

10—
0
60° 90° 120° 240° 270° 300°
B Olgiim 32,57 36,71 32,66 30,96 34,66 32,57
BTPS 32,78 37,11 33,63 31,7 35,19 32,96
B Standalone 32,93 37,34 25,9 25,92 35,12 33,08

Sekil 5.1. Masa modeli eklenen 6 MV foton enerjili plan i¢in gantry agilara gore “XIO
Standalone” ve TPS ile hesaplanan dozlarin dlgiimden elde edilen dozlara
gore % 3 fark sinirt ile birlikte gésterimi.

50
40
= 30 [
QO
2
N 20
[=]
10
0
60° 90° 120° 240° 270° 300°
2 Ol¢iim 33,02 37,19 33,58 31,75 35,1 33,07
mTPS 32,89 37 33,96 31,93 35,04 32,96
m Standalone 33,54 37,41 26,44 26,17 35,27 33,54

Sekil 5.2. Masa modeli eklenen 15 MV foton enerjili plan i¢in gantry acgilarina gore
“XIO Standalone” ve TPS ile hesaplanan dozlarin 6l¢iimden elde edilen
dozlara gore % 3 fark sinir ile birlikte gosterimi.

Masa modeli eklenen planlarda masa eklenmeyen planlara gore TPS ile dl¢iim
arasindaki doz farkinin 6 MV foton enerjisinde 120° gantry a¢ili demet i¢in % 6,6’dan
% 2,9’a 240° gantry acili demet i¢in ise % 6,1°den % 2,4’e diistigl gorildi. 15 MV
foton enerjisinde ise 120° gantry acili demet i¢in % 3,8’den % 1,1°e 240° gantry a¢ili
demet i¢in ise % 3,5’ten % 0,6’ya diistiigii goriildii. Caligmadan elde edilen verilere
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gore tedavi masasinin geometrik ve dozimetrik parametreleri plana dahil edildiginde
elde edilen dozlarin farki % 3’lin altinda olup birbirleri ile uyum icinde olduklar
gorildii. Ancak “XIO Standalone” ile Ol¢lim arasindaki farklar tedavi masasinin
eklenmedigi planlarda 6 MV foton enerjisinde masanin altinda kalan 120° ve 240°
gantry ac¢ili demetler icin % 5,8 iken ayni1 enerji i¢in tedavi masasi eklenen planda 120°
gantry acili demet icin % -20,7 240° gantry acili demet i¢in ise % -16,3 bulundu. “XIO
Standalone” ile 6l¢lim arasindaki farklar tedavi masasinin eklenmedigi planlarda 15 MV
foton enerjisinde ise 120° ve 240° gantry acili demetler icin sirasiyla % 4,5 ve % 3,7
iken tedavi masasi eklenen planda 120° gantry acili demet icin % -21,3 240° gantry agili
demet i¢in ise % -17,6 bulundu. Masa altinda yer alan demetlerin doz farklarimin her iki
enerjide % 5’in istiine ¢iktig1 ve yazilimdan elde edilen dozlarin 6lgiime gore daha
diisiik hesaplandigr goriildii. “XIO Standalone”un bu demetler i¢in dozu diisiik
hesaplamasinin nedeni eklenen masa yapisini homojen ve su esdegeri bir ortam gibi
kabul etmesinden kaynaklanmaktadir. Ancak daha 6ncede bahsedildigi gibi masada doz
azaltma etkisini minimuma diisiirmek amaciyla tlretimde diisiik elektron yogunluk
degerlerine sahip materyaller kullanilmaktadir (Elekta 2014). “XIO Standalone” ile
Olclim arasindaki farklar masanin altinda kalmayan acgilarda % 2 araliginin i¢inde olup
kabul edilebilir sinirlardadir.
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6. SONUC

Kalite yonetimi kapsaminda yer alan kalite giivenirligi bir iiriinlin kalitesi i¢in
uygun yeterlilikte oldugunu onaylamak i¢in yapilan, kalite kontrol ile desteklenen siireci
de kapsayan bir islemdir. Radyasyon tedavi siirecinde hasta bazli kalite kontrol
yontemlerinden biri olan bagimsiz MU dogrulama metodunun kullanilmasi1 oldukga
onemlidir. Bu metot TPS’te olusturulan tedavi cihazinin enerji modellerinin kabul
testleri icin de kullanilabilir. El hesab1 yapan dogrulama yazilimlarinda kullanicinin
yazilima birgok bilgiyi elle girmesi gerekmektedir. Bu islem hata olasiligini arttirmakla
birlikte uzun siirecegi i¢in medikal fizik uzmanmin is ylkiini de arttirmaktadir.
Genellikle tedavi cihazi bilgileri ve demet verileri ile MU dogrulama yazilimlari
modellenmektedir. TPS’te olusturulan plan bilgileri yeniden hesaplama i¢in iletisim ag
ile dogrulama yazilimina aktarilarak islemin daha az hatayla ve kisa siirmesi
saglanmaktadir. MU dogrulama yaziliminin klinik kullanimindan 6nce kabul testlerinin
yapilmast gerekmektedir. Kabul testlerinde yazilimin hesapladigi doz odlgiimler temel
alinarak degerlendirilmelidir. Kabul testlerinin sonraki basamagi ise TPS’te 6rnek
tedavi planlarin1 temel fantomlar tlizerinde olusturup, dogrulama yaziliminda yapilan
doz hesaplamasinin 6l¢iimle dogrulugunun tespit edilmesidir. Bu testlerde yazilim igin
kabul edilecek doz sinirlamalar1 ve aksiyon seviyeleri (action levels) belirlenerek klinik
kullanima gecilmesi karar1 verilebilir (Nordstrém 2012). Dogrulama yaziliminda
giincelleme sonras1 TPS’te de oldugu gibi periyodik kalite kontrol testlerinin yapilmasi
gerekmektedir. Bu kalite kontrol yontemi hasta icin belirlenen tedavi dozunun kabul
edilen smirlar i¢inde uygulanmasinda 6nemli bir basamaktir. Beatson Onkoloji Merkezi
ve Jean Monnet Genel Hastanelerinde meydana gelen radyoterapi kazalari ele
alindiginda bagimsiz MU kontrol sisteminin rutin olarak kullanilmadig1 anlasildi. Eger
MU dogrulama yazilimi kullanilmig olsaydi bu ve bunun gibi kazalar onlenebilirdi
(AAPM 2011).

Ticari olarak iiretilen MU yazilimlar1 gelismis bir doz hesaplama algoritmasina
sahip olup tedavi cihazinin geometrik ve dozimetrik verilerine modelleme i¢in ihtiyag
duymaktadir. Modelleme sonrasi sadece plan verilerini kullanarak MU ya da doz hesab1
yapabilmektedir. Diger tiir bagimsiz MU dogrulama yazilimlarinda ise TPS’e girilen
tedavi cihazinin enerji verileri kullanilip MU ya da doz hesab1 bagimsiz olarak basit bir
formiille yapilmaktadir. Kullanici sadece plan parametrelerini girmektedir.

Bu calismada CMS XIO TPS’te bulunan bagimsiz MU dogrulama yazilimi
“XI0O Standalone’un kalite kontrol amaciyla kullanilabilirligi konusunda testler yapildi.
Klinik kullanimdan 6nce yapilan bu testler kabul testleri olarak bilinmektedir. Bu testler
TPS’te 6 ve 15 MV foton enerjileri i¢in dyax, 5, 10, 15 ve 20 cm derinliklerinde kare
acik alanlarda, asimetrik acik alanlarda ve kama filtreli kare alanlarda yapilan doz
degerlendirmelerini igermektedir. Planda kullanilan veriler “XIO Standalone”
yazilimina girilerek yazilimdan da MU degerleri elde edildi. TPS’teki kosullarda
olusturulan diizenekle tedavi cihazinda doz Ol¢limii yapildi. Yapilan biitiin testlerde
yazilimdan elde edilen MU’lar hem TPS hem de doz olgiimii ile karsilastirilirken
degerlendirme asamasinda Ol¢iim verileri temel alindi. Bu testlerin sonug
degerlendirmesi i¢in tolerans degerleri kare agik alanlarda % (+) 2, asimetrik acik
alanlarda % (4+) 3 ve kamal1 kare alanlarda ise % (1) 5 olarak kabul edildi (Chen vd
2010). Her iki enerji ile elde edilen tiim sonuglar incelendiginde yapilan kabul testleri
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tolerans smirlarinin icinde bulundu. Ancak 2 x 20 cm? asimetrik acik alan testinde 15
MYV foton enerjisi i¢in 20 cm derinlikte TPS’te kabul sinirin1 agmamasina ragmen farkin
dogrulama yaziliminda % -5’e vardig tespit edildi. Bunun dogrulama yaziliminin kare
esdegeri hesabindan kaynaklanabilecegi diisiiniilmektedir.

Yazilim kabul testlerinden gectikten sonra ’'mRT fantomu iizerinde olusturulan
planlar ile test edildi. Bu amagla 6 alanli konformal tedavi plan1 fantoma uygulanarak
MU dogrulama yazilimi ile hesaplandi. Bu dozlar TPS’te hesaplatilan ve 6l¢iimden elde
edilen dozlarla karsilastirildi. “XIO Standalone” ile yapilan dogrulamada tedavi
masasinin altinda kalmayan agilarda farklarin her iki enerji icinde % (+) 2 i¢inde kaldig1
goriildii. Bu farkin AAPM tarafindan 1993 yilinda yayinladigi raporda dnerilen % (+) 5
tolerans limitlerinin altinda kaldig1 gortildii. Tedavi masasinin altinda kalan demetlerde
ise 6 MV foton enerjisi i¢in yaklasik % 6, 15 MV foton enerjisi icin ise % 4’liik farklar
elde edildi. Ayni demetler icin TPS ile Ol¢clim karsilastirildiginda MU dogrulama
yazilimindaki farklara yakin degerler bulundu. Masanin altinda kalan demetler i¢in doz
Olciimleriyle yapilan karsilagtirmalarda farklarin biiyiikk olmasinin nedeni masa
malzemesinin sogurma etkisinin TPS ve MU dogrulama yaziliminda hesaplamada
dikkate alinamamasidir.

TPS’te olusturulan planlara tedavi cihazi ile uyumlu iBeam evo hazir masa
modeli eklenerek ayni planlarda higbir parametre degistirilmeden yeniden hesaplamalar
yapildi. “XIO Standalone”da masa eklenen planlar i¢in yapilan MU dogrulamasinda ise
SSD ve derinlik gibi yeni geometrik parametreler ile hesaplamalar yapildi. TPS’te 6
MYV foton enerjisinde masa altinda kalan demetler i¢in hesaplanan dozlarin 6l¢iimden
elde edilen doz verilerine gore farki % 3’lin altinda bulunurken 15 MV foton enerjisi
icin bu agilarda % 1’in altinda gozlendi. Yiiksek enerjide farkin daha diisiik olmasinin
nedeni toplam lineer sogurma katsayisinin yiiksek enerjili fotonlar i¢in daha kiiciik
olmasidir (Johns ve Cunningham 1983). Masa modeli eklenerek TPS’te yapilan
hesaplamalarda bu katsaymin dikkate alindigi ve demet basina doz farklarmin kabul
limitini agsmadig goriildi. “XIO Standalone” hesaplama yapilan ortami su esdegeri
olarak kabul etmektedir. Bu nedenle masa yapisini da su olarak goérmekte olup masa
eklenen planlar i¢in yapilan dogrulamada masa altinda kalan demetlerde yazilimin
Ol¢time gore dozu % 20’ye varan farklarla daha az hesapladig1 goriildii. Ancak masasiz
planlarin dogrulamasinda masanin altinda kalan demetler i¢in yazilimin 6lglime gore
doz farklar1 6 ve 15 MV foton enerjileri i¢in sirastyla yaklasik olarak % 6 ve % 5
oldugu goriilmektedir.

Klinik igleyiste fantom {izerinde basit ve karmasik planlar icin MU dogrulama
yazilimlar1 ile yapilan hasta bazli kalite kontrollerinin &l¢iim ile birlikte yapilmasi
onerilmektedir. Boylelikle dogrulama yaziliminin aksiyon seviyeleri tespit edilebilir.
Aksiyon seviyeleri belirlendikten sonra yalniz dogrulama yazilimi ile hasta bazli kalite
kontrol prosediirii olusturulabilir. Bu c¢alismada farkli agilarla yapilan planlarda
goriildiigii gibi masanin altinda ve {istiinde kalan demetlerde degerlendirmelerin aksiyon
seviyeleri farklilagmistir. Masa {istiinde kalan demetler i¢in her iki enerjide de aksiyon
seviyesi % () 3 olarak tespit edildi. Ancak masa altinda kalan demetlerde masa
eklenmeden olusturan planin TPS verilerinin MU dogrulama yaziliminda kullanilmasi
kosulu ile aksiyon seviyesinin 6 ve 15 MV foton enerjileri i¢in sirasiyla % 6 ve % 5
alinmas1 6ngoriilmektedir. Rutinde MU dogrulama yazilimi ile hasta bazli kalite kontrol
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sirasinda aksiyon seviyelerinin disinda bulunan farklarda ise doz O6l¢lim kontrolleri
onerilmektedir.

“XIO Standalone” gibi yazilimlarin su esdegeri olmayan ortamlar1 dikkate
alamamasi nedeniyle kemik ve akciger yapilar1 gibi bdlgelerde uygulanan tedavi
planlarinin dogrulamasinda kullaniminin aragtirilmasi ve tedavi bolgesine bagli olarak
aksiyon seviyelerinin belirlenmesi Ongoriilmektedir. Gelismis MU dogrulama
yazilimlari ise bahsedilen sorunu BT tabanli doz hesab1 yaparak ortadan kaldirmaktadir.

Bu caligmada MU dogrulamasinin 6nemi ve gereklilikleri vurgulandi. Bu
yazilimin klinik kullanimindan 6nce kabul testlerinin yapilmasi klinik prosediirlerin
olusturulmasi agisindan yararli olmaktadir. Ayrica aksiyon seviyelerinin tespit edilmesi
MU dogrulama yazilimimin klinik kullannminda TPS planlariin degerlendirilme
asamasinda kolaylik saglamaktadir.
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8. EKLER

Ek 1. TPS’te masa eklenmeden olusturulan 6 alanli konformal plan.
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Ek 3. TPS’te masa eklenmeden olusturulan 15 MV foton enerjili planin demet bilgileri.
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Ek 4. “XIO Standalone”da masa eklenmeden olusturulan 60° gantry ag¢ili 6 MV foton
enerjili demet bilgileri.
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Ek 5. “XIO Standalone”da masa eklenmeden olusturulan 60° gantry acili 15 MV foton
enerjili demet bilgileri.
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Ek 6. TPS’te masa eklenerek olusturulan 6 alanli konformal plan.
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EKLER

Ek 7. TPS’te masa eklenerek olusturulan 6 MV foton enerjili planin demet
bilgileri.
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Ek 8. TPS’te masa eklenerek olusturulan 15 MV foton enerjili planin demet

bilgileri.
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EKLER Yilmaz BILEK

Ek 9. “XIO Standalone”da masa eklenerek olusturulan 60° gantry acgilt 6 MV
foton enerjili demet bilgileri.
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Ek 10. “XIO Standalone”da masa eklenerek olusturulan 60° gantry agili 15 MV
foton enerjili demet bilgileri.
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