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OZET

iKi BOYUTLU-DIiZiLiMLi iYON ODALARI YARDIMIYLA BiLGIiSAYAR
DESTEKLI LINEER HIZLANDIRICILARDA RADYASYON DOZUNUN
OLCUMUNDE ACIYA BAGLILIK ETKIiSININ INCELENMESI

Melike KARAKOC
Yiiksek Lisans Tezi, Fizik Anabilim Dal
Damisman: Do¢. Dr. Nina TUNCEL
Haziran 2018; 72 sayfa

Akdeniz Universitesi Fen Fakiiltesi Fizik AD’nda yapilan bu c¢alismada,
Yogunlugu Rotasyonla Ayarlanabilen Radyoterapi Teknigi (YRART) igin plan
uygulanabilirliginin kontrolii (PUK) amaciyla, radyasyon doz yogunlugunun o6l¢iilmesi
icin gerekli goriilen iki boyutlu-dizilimli iyon odalarinin agiya bagliliginin gama analiz
metodu kullanilarak karsilastirilmasi ve degerlendirilmesi amaglanmaktadir.

Bu ¢alismada Tedavi Planlama Sisteminde (TPS) 6 MV enerjili X-1s1n demeti
kullanarak 10 YRART o6rnek plan yapildi. TPS'de referans fantomlarda, hazirlanan
planlarin 2D doz haritalar1 elde edildi. MatriXX cihazi, MULTICube Lite fantomu ve
lineer hizlandiricinin gantrisi iizerine sabitlenmis bir a1 sensorii ile birlikte OmniPro-
I’mRT kullanildi. YRART planlar1 i¢in 6lgtimler ag1 sensorii aktif ve pasif durumlarda
alinip, 2D doz haritalart OmniPro-I’'mRT ile degerlendirildi. Her iki durum ig¢in elde
edilen doz haritalart TPS'nde olusturulan doz haritalariyla gama analiz yontemi
kullanilarak karsilastirildi. Uluslararast kabul kriterlerine (%3 doz farki ve 3 mm
mesafe) gore plan Olclimleri degerlendirildi. A¢1 sensorii aktif durumda iken oSlgiilen ile
referans fantomda hesaplanan doz haritalari arasindaki gama indeksleri ortalama yiizde
farki -%0,52 bulundu. Bu yiizde fark agi sensorii pasif durumdayken -%4,1 olarak
bulundu. MatriXXteki iki boyutlu-dizilimli iyon odalarinin kalibrasyonu yalnizca 1sin
demetine dik diizlemde yapilmaktadir. Ancak sistemdeki yazilimin ag¢1 sensor faktoriini
etkin kilmasiyla YRART plan dl¢limleri i¢in bu fark azalmstir.

Bu tezin sonucu, YRART planlarinin uygulanabilirliginin sadece giivenilir
sinirlara ulagmasi igin, aktif ag1 sensorlii iki boyutlu dizilimli iyon odalar tarafindan
kontrol edilebilecegini gostermistir.

ANAHTAR KELIMELER: Gama Analizi, Plan Uygulanabilirligi Kontroli,
Sogurulan Radyasyon Dozu, Yogunlugu Rotasyonla Ayarlanabilen Radyoterapi Teknigi
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ABSTRACT

THE INVESTIGATION OF ANGLE DEPENDENCE EFFECT ON THE
RADIATION DOSE IN COMPUTER-AIDED LINEAR ACCELERATORS BY
TWO-DIMENSION ARRAY ION CHAMBERS

Melike KARAKOC
MSc Thesis in Physics
Supervisor: Assoc. Prof. Dr. Nina TUNCEL
June 2018; 72 pages

This study was carried out at the Akdeniz University Faculty
of Science Department of Physics, the comparison of the durability of two-dimensional
ion chambers required for the measurement of radiation dose intensity, which is used
for control of plan applicability techniques in Intensity Modulated Arc Therapy
(IMAT).

In this study, 10 YRART sample plan was made in the Treatment Planning
System (TPS) using 6 MV energized X-ray beam. In TPS, 2D dose maps of the
prepared plans were obtained on reference phantoms. The OmniPro-I'mRT was used
with MatriXX, MULTICube Lite Phantom and an angle sensor fixed on the gantry of
the linear accelerator. For the YRART plans, the measurements were taken in active and
passive conditions and dose distributions were evaluated using the OmniPro-I'mRT
software. The dose 2D maps obtained for both cases were compared with TPS dose
maps using the gamma analysis method. Plan measurements were evaluated according
to international acceptance criteria (3% dose difference and 3 mm distance). The
average percentage difference of the gamma indices between the measured dose when
the angle sensor was active and the dose maps calculated in the reference phantom was
found to be -0.52%. This percentage difference was found to be -4.1% when the angle
sensor is in the passive state. The calibration of the two-dimensional ion chambers in
MatriXX is done only in the plane perpendicular to the beam. However, this difference
has been reduced for YRART plan measurements as the software in the system has
enabled the angle sensor factor.

The result of this thesis has shown that the applicability of the YRART plans can
only be checked by two-dimension array ion chambers with active angle sensor to
achieve reliable limits.

KEYWORDS: Gamma Analysis, Intensity Modulated Arc Therapy Technique,
Plan Applicability Control, Radiation Dose

COMMITTEE: Assoc. Prof. Dr. Nina TUNCEL
Prof. Dr. Nuri UNAL

Assist. Prof. Dr. Tahir CAKIR



ONSOZ

Giliniimiizdeki radyasyon tedavileri, bilgisayar teknolojilerindeki ilerlemeler ve
lineer hizlandiricilardaki gelismelerin  sonucu olarak YRART gibi yeni tedavi
tekniklerinin kullanilmasina olanak saglamaktadir. Buna iligkin tedavi planlarin kalite
kontrolii ve giivencesi (PUK) i¢in yeni doz 6l¢lim cihazlar1 tasarlanmakta ancak bu
cihazlarin dogru kullanilabilmesi ve aksakliklarinin giderilmesi i¢in birgok arastirma
yapilmaktadir. Akdeniz Universitesi Fen Fakiiltesi Fizik Anabilim Dalinda yapilan bu
calisma ile MatriXX’in YRART planlarinda gantri {izerine sabitlenmis bir ac1
sensoriiniin aktif ve pasif durumlarinda, agisal bagliligini daha iyi yansitan kosullarin
bulunmasi1 ve bir isleyis protokoliiniin olusturulmasi hedeflenmektedir. Radyasyon
tedavi tekniklerinin kalite giivencesi i¢in kullanilacak araglar ve tedavi smirlarinin
belirginlestirilmesi i¢in sogurulan radyasyon dozunun (D) 0lgiilmesinde agisal
faktorlerin etkisi arastirilacaktir.

Calismalarim boyunca, bilgi ve degerli yardimlariyla beni ydnlendiren
danismanim Sayin Dog¢. Dr. Nina TUNCEL e sonsuz tesekkiir ederim.

Adana Sehir Egitim ve Arastirma Hastanesi Radyasyon Onkoloji Merkezin’ de
caligma imkani buldugum ve bu imkani bana saglayan Elekta Tiirkiye ailesine,
yardimlar1 ve destekleri igin tesekkiirlerimi sunarim.

Ayrica ¢alismalarim ve egitim hayatim boyunca bana tecriibelerini ve bilgilerini
sunan, Sayin Prof. Dr. Nuri UNAL, Sayin Med. Fiz. Uzm. Yilmaz Bilek, Saymn Med.
Fiz. Uzm. Adem Unal KIZILDAG ve Sayin Med. Fiz. Uzm. Gokay CEYRAN’a sonsuz
minnet ve tesekkiirlerimi sunarim.

En biiylik minnet ve tesekkiiriim, egitim hayatim boyunca tiim zorlu ve ilimit
dolu bu yolda benimle olan, biitiin maddi ve manevi desteklerini benden esirgemeyen
sevgili ailemedir.
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AKADEMIK BEYAN

Yiiksek Lisans Tezi olarak sundugum “Iki boyutlu-dizilimli iyon odalar
yardimiyla bilgisayar destekli lineer hizlandiricilarda radyasyon dozunun Ol¢iimiinde
actya baglilik etkisinin incelenmesi” adli bu g¢alismanin, akademik kurallar ve etik
degerlere uygun olarak yazildigini belirtir, bu tez ¢alismasinda bana ait olmayan tiim
bilgilerin kaynagini gosterdigimi beyan ederim.

....... [ociviiid coinl.

Melike KARAKOC
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SIMGELER VE KISALTMALAR

Simgeler

BE :Baglanma enerjisi

Bq : Becquerel

c - 151k hizi1 sabiti

C : Coulomb

Ci : Curie

d : Derinlik

d" : Referans derinlik

dy,  : Maksimum doz noktasi

D : Sogurulan radyasyon dozu
Dx  : Fantomda sogurulan radyasyon dozu
Dx’ : Havada sogurulan radyasyon dozu
E : Enerji

eV : Elektron volt

Gy : Gray

h : Planck sabiti

mbar : Milibar

H : Esdeger doz

J : Joiile

kg > Kilogram

MeV : Mega elektron volt

MHz : Mega hertz

MV  : Mega voltaj

Sn - Saniye

viii



p : Momentum
R : Rontgen, 1s1nlama birimi
Rad : Sogurulan doz birimi

Rem : Esdeger doz

Sv : Sievert

T, : Elektron Kkinetik enerjisi
X : Isinlama

Q : Kalite faktori

v : Frekans

Z . Atom numarasi

Y : Gama indeksi

A : Angstrom

A : Dalga boyu

[0) : Elektron sagilma agis1
Kisaltmalar

2D : Iki boyutlu

AAPM: American Association of Physicists in Medicine

AMMREF: Australian Microscopy & Microanalysis Research Facility
AP : Anterior-Posterior

CF : Diizeltme Faktori

CTV :Clinical Target Volume

CYK : Cok Yaprakli Kolimator

DTA : Distance to Agreement

EM : Elektromanyetik

EURATOM: European Atomic Energy Community



GTV
IAEA :
ICRP
ICRU
IMAT :
IMRT :
ITv
LET
MU
NASA :
OAR
PDD
PRV
PUK
PXC
Sl

SAD
SSD
TAR
TLD
TPR
TPS

TV

QA

YART :

: Gross Tumor VVolume

International Atomic Energy Agency

. International Commission on Radiological Protection

. International Commission On Radiation Units and Measurement

Intensity Modulated Arc Therapy

Intensity Modulated Radiation Therapy

. Internal Target Volum
: Lineer Enerji Transferi

: Monitor Unit

National Aeronautics and Space Administration

: Organ at Risk

: Percentage Depth Dose (Yiizde Derin dDoz)
: Planning Organ at Risk Volum

: Planlarin Uygulanabilirliginin Kontroli

: The Pixel lonization Chamber

: System International d’Unites

: Kaynak — Aks Mesafesi

: Kaynak — Isinlanan Yiizey Mesafesi

: Tissue Air Ratio (Doku Hava Orani)

: Termoliiminesans Dozimetri

: Tissue Phantom Ratio (Doku Fantom Orani)
: Tedavi Planlama Sistemi

: Treated Volume

- Quality assurance

Yogunluk Ayarli Radyoterapi

YRART: Yogunlugu Rotasyonla Ayarlanabilen Radyoterapi Teknigi
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1. GIRIS

Alman Fizik¢i Wilhelm Rontgen tarafindan, 1985 yilinda X-iginlarinin kesfiyle
X-1isinlarinin  tip alaninda teshis ve tedavi i¢in kullanimi s6z konusu olmaktadir.
Iyonlastiric1 radyasyonun kullanim alanlarindan birisi de radyoterapi merkezlerinde
kullanilan medikal lineer hizlandiricilardir. Bu cihazlar ile amaclanan, risk altindaki
organlarin maruz kaldig1 radyasyon dozunu en aza indirmekle birlikte, timor dozunu
maksimize etmeyi saglamaktir (Low 2011). Bu hedefi gergeklestirme yontemlerinden
birisi, foton akisinin rotasyonla anlik olarak degistirilmesine olanak saglayan
Yogunlugu Rotasyonla Ayarlanabilen Radyoterapi Teknigi (YRART)’dir (Bakhtiari
2011).

Radyasyon tedavilerinde, belirlenen organ veya dokulardaki iyonlastirici
radyasyon dozu, sogurulan doz (D) olarak tanimlanmakta ve bir organ veya dokunun
birim kiitlesine aktarilan 1 Jotile'liik enerjiyi Gray (Gy) cinsinden ifade etmektedir.
Lineer hizlandiric1 cihazinda agisal parametrelerin hatali ayarlanmasi, ayrica hizli doz
gradyanlar1 ve karmasik Cok Yaprakli Kolimatér (CYK) sekilleri nedeniyle, YRART
plan sunumlarinin doz dagilimi ciddi sekilde etkilenebilmektedir. YRART tedavilerinin
artan begenisi, kendine 0zgli tasarlanmis kalite giivence (PUK) programlarini
gerektirmektedir. Ongoriilen radyasyon dozunun dogru sekilde verilmesi icin tedavi
planlama sisteminde olusturulan tedavi planlarmin dogruluklarinin saglanmasi da esas
kilinmistir (Rowahanfarzad 2012). Radyoterapi siireci olduk¢a karmasik bir siirectir ve
radyasyon tedavilerinde kalite giivenilirli§inin amaci; verilmek istenen radyasyon
dozunun bilimsel olarak uygun goriilen ve kabul edilen kriterler icerisinde, dogru olarak
hedefe aktarilmasini saglamaktir. Iyi bir radyoterapi sonucu ve tedavi giivenligi,
planlanmis radyasyon dozunun, hedef alana dogru dozda verilmesiyle elde edilmektedir.
Olusturulan tedavi planlar1 sonucu hastanin tedavisinde kalite giivencenin saglanmasi
icin TPS’ de hesaplanan doz dagilimlarinin, dozimetrik araglar sayesinde
gecerliliklerinin kontrol edilmesi gerekir. Bu araclar, iyon odasi, film dozimetre,
termoliiminesans dozimetre (TLD) veya 2D-Array vb. olabilmektedir (Sahin 2011).

Kalite giivenilirligi (QA; Quality Assurance) {riiniin kalite icin verilen
gerekliliklerine uygun yeterlilikte oldugunu onaylamak iizere yapilan, kalite kontrol ile
desteklenen siireci de kapsayan bir islemdir (Bilek 2015). AAPM’in 1994 tarihinde
yayinladig1 46. raporunda, kapsamli bir kalite glivenirligi programi yaymlanmistir. Bu
nedenle bilgisayarli tedavi planlama sistemlerinde (TPS) hesaplanan doz dagilimlarinin
dozimetrik araglar kullanilarak dogruluklarinin kontrol edilmesi gerekmektedir (AAPM
1994). iki boyutlu-dizilimli iyon odalar1 (2D-Array), YRART teknigi ile olusturulan
tedavi planlarinin PUK islemi i¢in kullanilmaktadir. Bu amagcla gelistirilen cihazlardan
birisi de IBA firmasi tarafindan iretilmis olan MatriXX Evolution’dir. Rotasyonel
tedavilerde diger dozimetrik yontemlerin aksine alternatif olarak son yillarda yeni
elektronik iyon odasi1 ve diyot dedektor dizilerinin ticari olarak kullanilabilir olmasi ve
bu diizlemsel dizilerin set-up kolayligindan dolayr birgok klinik iki boyutlu-dizilimli
iyon odalar1 sistemlerine ge¢is yapmaktadir. 2D-Array, YART ve YRART planlarinin
dogrulanmasinda  klinik olarak uygunlugu bir¢ok calismada  gosterilmistir
(Shimohigashi 2012). Ayrica 2D-Array TPS kalite kontroliinde olduk¢a basarili oldugu,
Ozellikle merkezi eksende minimum hata payiyla sonuca ulastigi goriillmektedir. 2D-
Array, pratik kurulum ve hizli sonug elde etmesiyle tedavi planlarinin dogrulanmasi igin
hem zaman tasarrufu, hem de plan dogrulugunun maksimum diizeyde kontroliinii
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saglayarak kaliteli tedaviye ulagilmasi konusunda yardimci olacaktir (Sahin 2011).
Ayrica bir iyon odast diziliminin 6nemli yarari, standart bir Ethernet kablosuyla bir
bilgisayara baglanarak basit bir sekilde ele alinmasidir. Amerio ve arkadaslari
tarafindan gercek zamanli olarak iki boyutlu radyasyon Ol¢iimiine izin vermek igin
piksellere boliinmiis bir iyon odasi dizisi gelistirilmistir. Genis alanli pixel bolimlii
iyonizasyon odacigi Torino Universitesi ve INFN tarafindan tasarlanmis ve insa
edilmistir (Amerio vd. 2004).

MatriXX’in YRART planlarinda agisal bagimliligini gosteren ¢aligmalar
mevcuttur. Yapilan bu calismalar neticesinde MatriXX’in ag¢isal bagimliligi, foton
enerjilerine ve dedektoriin geometrik pozisyonuna bagli olabilmektedir. Literatiirde
gegen bir diger sonug ise MatriXX’in bu dogal agisal bagimliligi, yalnizca MatriXX
detektoriine 06zgli oldugudur (Zhaohui 2010, Wolfsberger 2010, Herzen 2007,
Shimohigashi 2012, Boggula 2011, Wolfsberger 2010).

Bu tez calismasinda, 10 YRART plan 6l¢iimleri, AAPM TG 119'a gore %3 doz
farki ve 3 mm mesafe kabul kriterlerine gore yapildi ve degerlendirildi. Ac1 sensoriiniin
OmniPro-I'mRT {izerinden aktif duruma alinmasiyla, 6l¢iilen ve referans fantomda (Su
ve doku esdegeri) hesaplanan doz dagilimlar1 arasindaki gama indeksi fark yiizdesi
ortalama -%0,52 bulundu. Ol¢iim ve referans fantom doz dagilimlar karsilastirildiginda
gama indeksi minimum fark yilizdesi %0, maksimum fark ylizdesi ise %]1,7 olarak
goriilmektedir.

Agct sensoriiniin OmniPro-I'mRT {iizerinden pasif duruma alinmasiyla, dlciilen ve
referans fantomda hesaplanan doz dagilimlari arasindaki gama indeksi fark yiizdesi
ortalama -%4,1 bulundu. Olgiim ve referans fantom doz dagilimlar: karsilastirildiginda
gama indeksi minimum fark yiizdesi %0, maksimum fark yiizdesi ise %13,7 olarak
goriilmektedir.

MatriXX’teki iki boyutlu-dizilimli iyon odalarinin kalibrasyonu yalnizca isin
demetine dik diizlemde yapilmaktadir. Agisal faktorlerin etkisi ile YRART planlarinda
151n demetinin dedektdr hacmine girmemesi s6z konusu olmaktadir. Bu nedenle ag1
sensorii  pasif durumunda gama indeksi fark ylizdelerinin yiiksek c¢iktig1
diistiniilmektedir. Yogunlugu Rotasyonla Ayarlanabilen Radyoterapi Teknigi ile
olusturulan planlarin uygulanabilirligini ac¢1 sensorii ile kontrol edilmesi gerekliligi
Ongorilmiistiir.
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2. KAYNAK TARAMASI
2.1. Elektromanyetik Radyasyon

Elektromanyetik (EM) dalga veya parcacik seklindeki enerji yayilimina ya da
aktarimma radyasyon adi verilmektedir. Alfa, beta ve gama gibi 1sinlar sagarak
pargalanma yasayan maddeye radyoaktif madde denir. Par¢alanma sonucu yayilan alfa,
beta ve gama gibi 1s1nlara ise radyasyon adi verilmektedir.

X ve gamma 1sinlari, radyo dalgalari, mor oOtesi 1sinlar1 elektromanyetik
radyasyonlardan olusmaktadir. Bu radyasyonlar foton denilen enerji paketlerini
icermektedir ve 151k hizinda hizlarnn ile dalga boyu ve frekanslar1 farklilik
gostermektedir. Her bir fotonun tasidigi enerji E= hv’dir. Burada; E= enerji (eV), h=
Planck sabiti (6,627x1073* joule/saniye), v= frekans olarak belirtilmektedir (Tanir vd.
2013).
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Sekil 2.1. Elektromanyetik spektrum (NASA 2015)

Sekil 2.1°de EM spektrum verilmektedir. EM spektrumda X-1sin1 ile kizil Gtesi
151k boliimii arasinda kalan 1ginlar ise atom yoriingesinden kaynakli radyasyona 6rnek
gosterilebilmektedir. Bu spektrum tiizerindeki X ve y-isinlari, iyonlastirict radyasyon
etkisine sahipken, spektrum iizerindeki diger dalgalar iyonlasma etkisinden uzak zayif
enerjiye sahip radyasyon etkisi yaratmaktadirlar.

Iyonlastiric1 etkisinin yani sira iyonlastirict olmayan radyasyon olarak ikiye
ayrilmaktadir. Madde ile etkilesimine gore radyasyonu iki sinifa ayirmak miimkiindiir.
Iyonlastiric1 etkiye sahip radyasyon, maddeyi direkt ya da indirekt olarak iyonize
etmektedir ve yiiklii parcaciklari temsil etmektedir. Iyonize etkiye sahip olmayan
radyasyon is maddeyi iyonize etmez ve yiiksiiz pargaciklarin maruz kaldig: etkilesimleri
temsil etmektedir (Tungel 2014).
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2.2. X-Ismlari

Alman Fizik¢i Wilhelm Rontgen, X-1sinlarint 1895 yilinda kesfetmis ve Rontgen
bu 1sinlarin yapisim1 bilmedigi i¢in bu 1smnlara X adim1 vermistir. X-1smlarinin elde
edilmesi i¢in “Sicak Katotlu Rontgen Tiipleri” kullanilmaktadir. X-1ginlart goriiniir
bolge 1smlariyla ayni1 Ozellige sahiptir ancak daha biliyiikk frekanslara sahip
elektromanyetik 1simalar olarak adlandirilmakta ve dalga boylar1 0,03- 20 A arasinda
degismektedir. X- 1smlarmi iki yolla elde edilebilmektedir. Bunlar Bremsstrahlung
(frenleme) X-1s1m1 ve Karakteristik X-1sinlar1 olarak adlandirilir (Tanir vd. 2013).

2.2.1. Bremsstrahlung X-i1sin1

Bremsstrahlung (frenleme) X-Isin1 hizlandirilan elektronlarin yiiksek atom
numarasina sahip hedeflere carptirilarak birden durdurulmalarinin sonucu olugmakta ve
elektronlar hedef atomun ¢ekirdegiyle etkilesmektedir. Ilk olarak 1895 yilinda Réntgen
tarafindan bu 1sinlar rapor edilmektedir.

Elektron, bir c¢ekirdek yakinlarindan gectiginde pozitif yiike sahip cekirdek,
negatif yiike sahip elektrona etki eder. Kuvvetli ¢ekimin sonucunda elektron ¢ekirdege
yonelip yakinlagsmakta ve azalan bir enerjiyle ¢ekirdegin yakinindan uzaklagmaktadir.
Aralarinda bulunan fark kadar bir enerjiye sahip foton yayinlamaktadirlar ve iiretilen
radyasyon “frenleme radyasyonu (Bremsstrahlung)” olarak adlandirilir (Robley 1955).
Bremsstrahlung X-isinlari, birincil elektronlarin enerjisinden daha fazla enerjiye sahip
olamaz, bu nedenle bu enerji, X-1isi1 spektrumunun st enerji siirimi olusturur ve
Duane-Hunt limiti olarak bilinir.

Bremsstrahlung X-1sini Uretimi
Birincil e

Bremsstrahlung X-1sini

)
| { Yavaslaticie-
\
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Qe
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T

X-1sin1 Enerjisi (eV)

Sekil 2.2. Bremsstrahlung X-1sinlar1 olusumu ve Duane-Hunt limiti (AMMRF 2014)

Birincil elektronlar, numunedeki atomlarin etrafindaki elektrik alani tarafindan
yavaglatilir veya saptirilir. Kaybettikleri enerjinin bir kismi, ~ 0 ile Duane-Hunt sinir1
arasindaki enerjilere sahip Bremsstrahlung X-1sinlarina doniistiirtilir AMMRF 2014).

Bir birincil 151n elektronu tiim enerjisini tek bir etkilesim olayinda kaybedebilir,
bu durumda enerji E, ile bir X-1sin1 iiretecektir, ancak enerjinin kiigiik oldugu bir takim
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etkilesimlerde kaybedilmesi daha muhtemeldir. Baslangi¢ enerjisinin oranlar1 kaybolur
ve esdeger sayida disiik enerjili X-1smnlar iretilir. Burada E=E, (Duane-Hunt limiti)
ancak cok diislik enerjilerde hizla artmaktadir. Bu, birincil 151n elektronlari tarafindan
tiretilen X-1s1larmin ¢ogunlukla biiylik (neredeyse sonsuz) sayida diisiik enerjili X-
1sinlar igerdigi anlamina gelmektedir. Cok sayida diisiik enerjili Bremsstrahlung X-1sin1
tiretilmesine ragmen, ¢ogu numune veya detektor icinde absorbe edilir ve spektrumda
gozlenen X-151m1 yogunlugu diisiik enerjide azalmaktadir. Boylece Bremsstrahlung X-
1511 spektrumu Sekil 2.3’te gosterildigi gibi bir -balina sirti- goriiniimii vermektedir.
Bir¢ok diisiik enerjili X-1s1nlar iiretilse de bunlarin ¢ogu emilir, boylece gdzlemlenen
spektrum diisiik enerjide X-1511 yogunlugunda bir azalma kaydeder.

Olusturulan Gaozlenen

¥z Siddeti
Helgin Giddeti

Duane-Hunt Limiti

¥-151n1 Enerjisi (eV) X-l5ini Enerjisi (eV)

Eo

M estaee

Sekil 2.3. Olusturulan ve gézlenen Bremsstrahlung X-1s1n1 spektrumlar1 arasindaki fark
(AMMREF 2014)

2.2.2. Karakteristik X-1sinlari

Numunedeki her elementin atomlar1, ndtronlardan ve pozitif yiiklii protonlardan
olusan bir c¢ekirdekten ve ¢ekirdegi cevreleyen negatif yiikli elektronlardan
olugmaktadir. Cekirdege en yakin kabuk, K kabugu olarak bilinmekte; L, M, N, O, P ve
Q kabuklart tarafindan disariya dogru takip edilmektedir. Karakteristik X-1sinlar
elektron kabuklar1 arasindaki elektron gecisleri ile iiretilmektedir. Her bir kabuktaki ve
alt kabugundaki elektronlar, 6zel iyonlasma enerjilerine sahiptir ve bunlar, her element
icin farkli olmaktadir (AMMREF 2014).

Hedef atom iizerine gonderilen elektronlarin, hedef atomun yoriingesindeki
elektronlarla etkilesimi sonrasinda, aldiklar1 enerjiyle st enerji seviyelerine ¢ikarlar.
Kararsiz durumdaki bu enerji seviyeleri geri bozundugunda disartya foton yayinlanir.
Bu fotonlara karakteristik x-isinlar1 adi verilir (Khan 2003). Sebebi ise agiga ¢ikmis
enerjinin, maddenin karakteristigiyle ilgili olmasidir. Sekil 2.5’te karakteristik X-
1sinlarinin liretim siireci sematik olarak verilmektedir.
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Sekil 2.4. K, L ve M elektron kabuklar tarafindan ¢evrelenmis c¢ekirdegi gosteren bir
atomun sematik ¢izimi (AMMRF 2014)
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Sekil 2.5. Karakteristik X-1s1n1 olusum mekanizmasi (Khan 2003)
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2.3. Elektromanyetik Radyasyonun Madde ile Etkilesimi

Foton, fizikte elektromanyetik etkilesmeleri saglayan temel tastyicilardir ve
madde icerisinden gectiginde atom ¢ekirdegi ile ve ya yoriingedeki elektron ile
etkilegsmektedir. Durgun bir kiitleye sahip olmayan fotonlar, her daim 151k hiziyla yol
almakta ve bir dalga olmasinin yani sira pargacik gibi etkilesimlere de girmektedir.
Fiziksel olarak boyuta sahip degildir ve alt bilesen olusturacak sekilde parcalara
ayrilmasi s6z konusu degildir. Fotonlarin enerjileri hv, momentumlar1 h/A ve enerjisini
momentum cinsinde E = pc seklinde tanimlamak miimkiindjir.

X 1smlar1 ve y 1smlarinin madde ile etkilesimlerinde, Sekil 2.6°da gosterildigi
gibi li¢ mekanizmayla enerjilerini kaybederek sogurulmaktadirlar. Bu mekanizmalardan
birisi atomun bagl oldugu elektronlariyla etkilesme (fotoelektrik olay), digeri atomda
zayif bag ile baglanmis elektronlarla etkilesme (compton olayi), son olarak bir diger
mekanizma ise pozitif/negatif elektron ¢iftleri meydana getirme yoluyla enerji
transferidir (¢ift olusum olayi).

T T T[T T T[T T T[T T T T[T
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Fotoelektrik
etki baskin
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1 )
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Sekil 2.6. X-1sinlariin maddeyle etkilesim sekilleri (Tanir vd. 2013)

Bu olaylarin olma olasiliginda, X-151ninin enerjisi ve etkilestigi maddelerin atom
numaralart 6nemli etkiye sahiptir. Etkilesme mekanizmalar1 sonucu, foton sogurulmakta
ve ya enerjisinin belli bir boliimiini maddeye birakip sagilmaktadir. Diger bir durum ise
hi¢ enerjisini birakmadan yoniinii degismesidir (Khan 2003).

Bu etkilesimlerin yani sira fotonlar; Rayleigh sagilmasi, Bragg sagilmasi, foto
bozunum ve niikleer rezonans sagilmasi da yapmaktadir. Fakat bu etkilesimlerde azalma
veya enerji depolanmasi Onemsenmeyecek kadar kiiciik olmakta ve genel olarak
radyasyondan korunma yoniinden ihmal edilebilmektedir.

Son olarak, foton radyasyonu bir malzeme ile etkilesime girdiginde, enerji
ikincil elektronlara (foto elektron, compton elektron, ¢ift iiretim elektronlari) aktarilir ve
kinetik enerjisine yol agar. Aktarilan bu enerjiye kerma denmektedir (ortamda salinan
kinetik enerji) (Tanir vd. 2013).
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2.3.1. Fotoelektrik olay

10 KeV ve 500 KeV arasindaki diisiik enerjilere sahip olan foton i¢in 6nemi
biiyiik olan bir kayip mekanizmasidir (Giiler vd. 1994). 1905 yilinda Einstein tarafindan
ortaya atilan teoriye gore, v frekansina sahip foton hv enerjisi ile metal bir yiizeye
carparak (eger ki hv yeterli bir enerjide ise) fotonun ¢arptigi metal ylizeyden bir
elektron kopmaktadir. Bu olayda fotonun anlik sekilde tek bir elektrona transfer ettigi
enerji, eger metalin is fonksiyonundan yiiksek ise elektronun kopmasini saglar. Eger
enerji ¢ok diisiikse, herhangi bir elektron kopmaz ve fotonlar hv enerjilerinin tamamin
maddenin atomlarma siki baglanmis elektronundan birisine aktarip kaybolmaktadir.
Bununla birlikte eger foton, is fonksiyonundan (®) yiiksek bir enerjiye sahipse, bu fazla
enerji kopan elektronun kinetik enerjisine doniisiir (Khan 2003).

Kiax = hv — @ 2.1)

Burada elektronun kinetik enerjisi (K,,.x), foton enerjisinin (hv) ve metalin is
fonksiyonu (®) olarak tanimlanmaktadir. Sekil 2.7°de Fotoelektrik etkinin sematik
olarak gosterilmektedir.

Sekil 2.7. Fotoelektrik etkinin sematik gosterimi (Tanir vd. 2013)

Bu etkilesmeler atomun bazi yoriingelerinde (K, L, M, N) bulunan elektronlar ile
olmaktadir. Elektronlar atom yoriingesinden firladiginda, yoriingelerde bir boslugu
gerilerinde birakirlar. Belli bir siire sonunda bu bosluklar dig yoriingelerdeki bir
elektronla doldurulmakta ve bu sirada X-151n1 yaymlamaktadir. Bu olay yasanirken
atomda X-1s1n1 sogurulmasiyla birlikte, tek enerjili auger elektronlarinin {iretilmesinin
thtimali olmaktadir.

2.3.2. Compton etkilesimleri

Bu sagilma etkileri genellikle orta enerji (0,5-1,0 MeV) gama i1sinlarinda
onemlidir ve doku benzeri diisiik atom numarasina (Z) sahip maddelerde 0,1 MeV
altinda da baskin olabilmektedirler. Compton sacilmast Sekil 2.8’de gosterildigi tlizere
bir foton ve serbest/¢ok gevsek bagli elektronlar arasinda olusan bir garpisma olay1
olarak tarif edilmektedir. Bu etkilesim sonucunda enerji ve momentumdaki korunum
saglanir (Khan 2003).
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Bu etkilesim olayinda gelen foton enerjisinin bir kismu1 elektrona kinetik enerji
seklinde verilmektedir. Elektron 0 acisiyla yayinlanirken, foton azalmis enerjisi ile
yoniinii degisir ve ¢ agisi ile sacilmaya ugramaktadir. Compton olayinda asagidaki
Einstein bagintis1 gecerli olmaktadir:

huv = hv' + %sz (2.2)

Burada; hv gelen foton enerjisini, (1/2) mV? terimi ise atomdan ¢ikmus elektrona
ait kinetik enerjiyi ifade etmektedir. Diger bir ifade ile X ve ya gama 1sin fotonlarinin
elektronlarla etkilesmeleri sonucunda enerjilerinin bir kismi elektrona kinetik enerji
olarak verilmekte, buna bagli olarak ta kendileri azalmis bir enerjiyle farkl
dogrultularda yayilmasidir. Bu olay sonucu meydana gelmis yiiksek enerjideki elektron
“Compton Elektronu” olarak bilinir ve bu elektronlar, foto elektronlar gibi ikincil bir
iyonizasyon meydana getirmekte ve sogurulmaktadir. Zayiflamis X veya gama 1sin
fotonlartysa ya diger compton etkilesimleriyle enerjilerini kaybetmekte ya da
fotoelektrik olay ile sogrularak tamamiyla kaybolmaktadir. Bu elektron tipki bir foto
elektron gibi ikincil iyonizasyon meydana getirmekte ve sogurulmaktadir (Fasso 2006).

2.3.3. Cift olusum

Fotonlar, elektron ve pozitron ¢ifti iireterek yok olmaktadir. Elektron ile ayni
kiitleye sahip ve yiikii pozitif olan elektronlara pozitron denmektedir. Cift olusum olay1
enerjisi 1,02 MeV’in {stiinde olan yiiksek enerjiye sahip fotonlar ile meydana
gelmektedir. E = mc? prensibi geregi bu etkilesim olaymnda foton, atom ¢ekirdegindeki
EM alanla kuvvetli bir sekilde etkilesirken biitiin enerjisini vererek negatif veya pozitif
elektronlar1 iceren bir ¢ift meydana getirmektedir. Olusan bu ¢ift, igerisinde olustuklar
elektrik alaninda ters yonlerde etkilenerek birbirinden uzaklagsmaktadir. Elektrona ait
serbest kiitle enerjisinin 0,511 MeV olmasi nedeniyle, ¢ift olusum olayinda esik enerjisi
1,02 MeV’dir, clinkii elektron ¢iftinin olusumu i¢in minimum 1,02 MeV enerji
gerekmektedir. Esik enerjisinin disinda kalan foton enerjileri, pargaciklarin kendi
aralarinda kinetik enerji olarak paylagilmaktadir (Fasso 2006).

2.4. Radyasyon Doz Birimleri

Iyonlastirict  radyasyonun tipta kullamlmaya baslanmasiyla, radyasyon
Ol¢limiiniin degerine gerek duyulmus ve buna bagli olarak radyasyonla ilgili sinirlayic
birimler getirilmistir. Glinimiizde Cizelge 2.1°de verilen Uluslararast Birim Sistemi
(System International d’Unites ya da kisaca SI) tarafindan belirlenen yeni birimler
kullanilmaktadir (Giilsoy 2003).

Radyasyonun tipinden bagimsiz olarak, yayilmakta oldugu ortamda enerji
transferi yaparak cesitli etkilesimlere yol agmaktadir. Hedefteki enerji birikim miktari
radyasyonun dozunu temsil etmektedir, fakat hedefimiz canli dokudan olusuyorsa,
cogunluk olarak istemedigimiz biyolojik etkiler gozlemis olmaktayiz. Bu etkilesimleri
anlamak, dogal olarak radyasyon isinlama (poz) ve radyasyon dozu ile bunlarin
tanimlanmasinda kullanilan birimlerin belirlenmesine Onciiliik etmektedir (Tanir vd.
2013).
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Cizelge 2.1. Eski ve yeni radyasyon doz birimleri, birbirleri arasindaki dontisiimleri
(Gtilsoy 2003)

Fiziki Biyiiklik | Eski Birim Yeni Birim Dontisiim Degeri

= -4
Coloumb/kilogram 1R=2,58x10""* C/kg

Isinlama Birimi | Rontgen (R) (C/kg)

1 C/kg= 3876 R

Sogurulan Doz 1 Rad= 0,001 Gy

Birimi Rad (rad) Gray (Gy)

1 Gy= 100 Rad
iyoloji 1 Rem= 0,01 Sv
g!?{?rl](-)“k boz Rem (rem) Sievert (Sv)
i 1 Sv=100 Rem
Radyasyon Rontgen/Saat | Gray/Saniye 1 R/s=2,425 Gylsn
Doz Hizi (R/s) (Gy/sn)

1 uGy/sn=0,4124 R/s

Radyasyon doz terimlerini tanimlamak i¢in iki 6nemli kavram tanimlanmaktadir.
Bunlardan birisi sogurucu ortamda, 6zellikle doku igerisinde, gram basina depolanan
enerji olarak ifade edilen "sogurulan doz" kavramidir. Diger bir kavram ise radyasyon
tipine bagli olarak hasarin etkisini ifade eden "etkin doz esdegeri" kavramidir.
Bunlardan ayri olarak ifade etmemiz gereken bir diger terimimiz ise, yalnizca hava igin
tanimlanmis ve havadaki X veya gama radyasyonu tarafindan iiretilmis iyonizasyonun
miktarimi 6l¢ii alan radyasyon pozu (1sinlama) kavramidir (ICRU 2005).

2.4.1. Sogurulan radyasyon dozu

Sogurulan radyasyon dozu (D), kiitle basina depolanmis enerji miktarinin
Olciisiidiir. Sogurulan dozun geleneksel birimi Rad (radiation absorbed dose)’dir.
Sogurulan ortamda, dokunun 1 gramindaki 100 erg’lik enerjinin sogurulmasina esittir:

1 Rad =100erg/g

Sogurulan doz kavraminin SI birimi Gray (Gy)’dir. Gray kavrami ortamda,
kilogram basina sogurulan 1 J’liikk enerjiyi ifade eder ve:

16y =1L =100rad
kg

olarak ifade edilir (ICRU 2005).
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2.4.2. Radyasyon doz esdegeri

Sogrulmus enerjinin miktar1 ayn1 fakat radyasyonun tipi geregi verdigi biyolojik
hasar farkli olabilmektedir. Bu nedenle doz esdegeri tamimlamasina ihtiyag
duyulmaktadir. Radyasyon nedeniyle olusan biyolojik etki, depolanmis enerji ile dogru
orantili olmamaktadir. Eger bu gecerli bir diisiince olsaydi, sogurulan radyasyonun dozu
biyolojik hasarin kesin bir 6l¢iisii olabilirdi. Ancak durum bundan farklidir ve biyolojik
etkiler yalnizca sogurulmus toplam enerjiye degil, radyasyonun yolu boyunca
dagilimina da bagl olmaktadir. Radyasyon hasariin artigini ifade eden bir diger terim
Lineer Enerji Transferi (LET)’tir. Radyasyonun yolu boyunca birim mesafede maddeye
transfer ettigi enerji miktar1 LET olarak ifade edilmektedir. Birim keV/pum'dir.
Sogurulan dozun ayni kalmasi halinde bile, yiiksek LET’1i radyasyona (alfa parcaciklar
vb.) maruz kalan ortamlardaki biyolojik hasari, diisiik LET’li radyasyonunkine (X-
1sinlar1 vb.) gore daha fazla olmaktadir. Doz esdegeri H terimi ile ifade edilmekte ve Q-
kalite faktorii ile sogurulan dozun ¢arpimina esittir.

H (Doz esdegeri) = D (Sogurulan doz) x Q (Kalite faktorii) (2.3)

Q-kalite faktorii burada radyasyon tipine bagli olarak hasari temsil etmektedir.
Geleneksel birim sistemindeki karsiligi Rem ve Sl birimindeki karsiligi Sievert (Sv)’tir
(Tungel 2014).

2.4.3. Istnlama doz birimi

Poz terimi, elektrik yiiklerinin birikmesiyle dogrudan dlgiilebilmektedir. X veya
gama 1sinlarmin hava iginde olusturdugu iyonizasyon miktarinin bir Olciisiidiir.
Radyasyon poz birimi Roentgen (R)’dir ve yalnizca havaya 6zgii bir tanimdir. X-1sinlart
ve 3 MeV yakinlarindaki gama i1smlart i¢in uygulanmaktadir. Roentgen, havanin
icerisinde tamimlandig1 i¢in, radyasyonun dozunu temsil etmez, ancak uygun
diizeltmelerle doza donilistimii miimkiin olmaktadir. Roentgen, 0,001293 g havada
(atmosfer basinci ve 0° deki havanin 1cm?’ii), 1 elektrostatik yiik birimlik (1 esu =
3,336x1071% () yiik iireten X veya gama radyasyon miktaridir. Bu fotonlar,
fotoelektrik, compton ve varsa ¢ift olusum etkilesimleri ile iyonizasyona sebep
olmaktadir.

Isinlamanin SI birimindeki karsilig1 X ile ifade edilir ve 1 kg hava igerisinde 1 C
yiikiin tiretilmesi i¢in gerekli olan radyasyonun miktarini temsil eder.

X=1C/kg

X birimi, 1 kg hava igerisinde 33,97 J’likk enerjinin depolanmasiyla esdegerdir
ve 3876 R’e esit olmaktadir. Roentgen ve X birimleri parcaciktan enerjinin depolanmasi
ya da viicuttaki enerjinin depolanmasinin tanimlarinda kullanilmamaktadir (Tanir vd.
2013).
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2.5. Radyasyonun Biyolojik Etkileri

Iyonize radyasyon, canlida biyolojik etkilere sebep olabilmektedir. Bunun igin
sahip oldugu enerjinin, canlinin hiicreleri ve ya dokular1 tarafindan sogurulmasi
gerekmektedir. Radyasyonun deterministik etkileri ( cilt yaniklari, katarakt, 6liim gibi)
ve stokastik etkileri (kanser ve genetik etkiler) s6z konusu olabilmektedir (EURATOM
2013).

Iyonize radyasyonun canlilarda olusturdugu etkilerin ii¢ basamakta siralanmasi
mimkiindiir (Stell 1997). Bu basamaklardan ilki fiziksel kademeden olusmaktadir.
Burada iyonize radyasyon enerjisini canlinin dokusuna transfer etmekte ve buna bagh
olarak dokudaki atom ve molekiillerde iyonlagmanin ve uyarilmanin meydana gelmesi
gerceklesmektedir. Fiziksel kademeyi kimyasal kademe izlemektedir. Burada ise hasara
ugramis atom veya molekiil, bagka hiicre yapilariyla reaksiyona girerek serbest
radikaller tiretmektedir (Giiler 1994). Etkilesimler sonucu olusan OH  gibi serbest
radikaller DNA hasarlari meydana getirmektedir. Serbest radikallerin  dis
yorlingelerinde bulunan eslesmemis elektronlar, diger molekiillerin dis yoriinge
elektronlart ile esleserek yeni kararli molekiiller meydana getirir (Cetingéz 2015).
Radyasyon etkisinin sonucunda olugsmus bu molekiiler degisiklik, ti¢iinci kademeyi
baslatmaktadir. Bu kademe biyolojik kademe olarak adlandirilir. Burada g¢esitli
hasarlarin olusmasia neden olan enzimatik reaksiyonlar gerceklesmektedir (Ozalpan
2001). Radyasyon, direkt hedefteki molekiille etkilesir ve hasar olusturursa buna
radyasyonun dogrudan (direkt) etkisi denilmektedir. Bir dizi biyolojik olaylar sonucu
gelismekte olan radikaller araciliginda olusan etkilere ise radyasyonun dolayli (indirekt)
etkisi denilir (Giilsoy 2003).

Iyonize radyasyon, molekiillerde ayrica kromozomlarda hasar olusturmaktadir.
Bu etki mutasyon olarak bilinmektedir. Hiicreler bu genetik hasarlar1 onaramazsa,
hiicrenin 6liimii gerceklesebilir. Bu etki nedeniyle, iyonize radyasyonlar siirekli hiicre
cogalmasi ile kendini gosteren kanser hastaliginin tedavisinde kullanilmaktadir (Coskun
2011).

Ayrica farkli kaynaklardan yayinlanan iyonize radyasyon, insanlarin sagligi
tizerinde ciddi zararlara yol a¢tif1 gézlenmis ve bu amagla radyasyondan korunmaya
yonelik Uluslararas1 Radyasyondan Korunma Komitesi olusturulmustur. 1928 yilinda
faaliyete gecen bu komite, 1950 yilinda Radyolojik Korunmada Uluslararas1t Komisyon
(ICRP) ad1 altinda yeniden sekillendirilerek giiniimiize kadar gelmektedir. Bu komisyon
yaptig1 caligmalarla teshis ve tedavi amach radyasyonun deterministik ve stokastik
etkilere yol actigi, bu tiirden zararh etkilerin olusmasi i¢in kisa veya uzun siireli bir
latent periyot gegmesi gerektigini belirtmistir (Giilsoy 2003).

2.6. Radyoterapinin Tanim ve Tarihgesi

Radyoterapi, iyonlastirict radyasyon kullanilarak kanser hiicrelerini dogrudan
veya dolayli sekilde yok etme temeline dayanmaktadir. Bununla birlikte, hastaliklarin
tedavisinde yliksek enerjiye sahip X ve gama gibi foton 1sinlarinin yan1 sira elektron vb.
yiiklii pargaciklarin kullanilmasiyla uygulanmaktadir.
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Radyoterapinin amaci, hedef dokuya istenen doz verilirken, hedefe yakin normal
dokulara en az hasar1 vermektir. Radyoterapi, bolgesel yinelemeyi azaltirken, genel sag
kalimin artmasina olanak saglamaktadir (Parker 1991).

Mega volt mertebesinde elde edilen tedavi {initelerinden olan lineer
hizlandiricilar elektron hizlandiricisi olup tipta tedavi amaci ile kullanilmaktadir ve bu
tedavi niteleri 4-25 MV arasinda X-igini, 3-18 MeV arasinda elektron
iiretebilmektedir. Yiiksek enerjilere sahip X-1sinlarinin konvansiyonel tipte caligmakta
olan cihazlarla elde edilemeyecegi anlagildiginda, yiiklii parg¢aciklar hizlandirilip farkl
sistemler iizerinde incelemeler yapilmistir. Bu gelismenin ardindan 1928 yilinda
Isvigreli fizik¢i Widerde tarafindan ilk lineer hizlandirici bu amag icin tasarlanmistir.
1930’lu yillarda yiiksek frekanslara ve cok kisa dalga boylarina sahip osilatorler
gelistirilmis ve lineer hizlandiricilarda elektron hizlandirilmasi da yapilmistir. Bununla
birlikte farkli enerjilere sahip hem X-1s1mm1 hem de elektron demetleri veren cihazlar
tasarlanmigtir. Diinya {iizerinde tip alaninda kullanilmakta olan 15.000 pargacik
hizlandiricisinin - %3’ niikleer tip alaninda, %30’u ise radyoterapi alaninda
kullanilmaktadir (Cobanoglu 2011).

2.7. Lineer Hizlandiricilar

William Rontgen 1985 yilinda X-isinlarini, 1896’da ise Henry Becquerel
tarafindan radyoaktivite kesfedilmistir. Bu kesiflerle birlikte, kisa bir siire icerisinde
yapay ve dogal iyonize edici radyasyonlar tipta goriintiileme ve tedavi amaci ile
kullanilmaya baglanmistir. Bu tarihsel siire¢le birlikte yillar igerisinde iyonize
radyasyonlarin, tan1 ve tedavide daha etkin ve kontrollii bir sekilde kullanilmasina
imkan saglayan ayitlar gelistirilmistir. Bu gelisime daha yiiksek enerjiye sahip X-1s1m1
tiretimine olan ihtiya¢ sebep olmustur. X-iginlar1, havasi alinan cam tiipiin igerisinde,
flamandan c¢ikmis elektronlarin yiiksek bir gerilimin altinda hizlandirilmasiyla ve
tungsten hedefe carptirilmasiyla elde edilmektedir. Uygulanmis gerilim arttikga,
iiretilmis X-1s1nlar1 da daha yiiksek enerjiye sahip olmaktadir. Bu yol ile olusturulan X-
isinlarinin maksimum  enerjileri 1 MV'e kadar ¢ikmaktadir. Ancak, daha yiiksek
enerjilere sahip X-isinlarmin elde edilebilmesi i¢in voltaji arttirmak miimkiin
olmamaktadir ve buna yalitim sorunu neden olmaktadir. Farkl sekillerde birgok yontem
denenerek giinlimiizde kullanilan lineer hizlandirict cihazlar iretilerek elektronlar 25
MeV’e kadar hizlandirilabilmektedir (Ceting6z 2015).

Lineer hizlandiricilar; ¢ok enerjili X-151m1 ve elektronlar iireten bilgisayar
kontrollii cihazlardir. Enerjileri 1 MV’den biiyiik olan X-iginlari mega voltaj 1sinlar
olarak smiflandirilmaktadir. Bu cihazlar, yiiksek frekansli elektromanyetik dalgalar
kullanarak yiiklii parcaciklar1 hizlandirmaktadir. Ayrica yiiksek enerjide elektron
isinlarim1 - dogrudan  yiizeysel yerlesimli tlimorlerin tedavisinde, ya da hedefe
carptirilarak ~ dretilen X-iginlart ile derin  yerlesimli tiimorlerin  tedavisinde
kullanilabilmektedir. 6 MeV’den kiigiik enerjide elektronlar diiz olarak ¢ikip yiiksek
atom numarali Tungsten’den yapilmis hedefe ¢arparak X-isinlari olusturulmaktadir.
Daha yiiksek enerjiye sahip elektronlar genelde 270 derece dondiiriilerek hedefe
carptirilir ve X-1s1nlar olusturulmaktadir (Oztiirk 2010).

Lineer hizlandirma, elektronlarin, bir tiip boyunca yiiksek frekansli EM dalgalar
kullanilarak hizlandirilmas: islemidir. Lineer Hizlandirici, temel olarak modiilator,
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elektron tabancasi, RF (radyo frekans) gii¢ kaynagi (magnetron veya klystron),
hizlandirict tiip ve kolimator sisteminden olusmaktadir (Lauger 1995). Sekil 2.8’de
Lineer hizlandiricinin genel yapis1 gosterilmektedir.

Medikal lineer hizlandiricilarin temel yapist Sekil 2.9°da sematik olarak
gosterilmektedir. Burada modiilator; sebeke elektrigiyle (210-380 Volt alternatif akim)
beslenmekte ve bu gerilim dogru akima donistiiriilerek 30-40 kV’e kadar
cikartilmaktadir. Modiilator igerisindeki 6zel donanimlar, bir kag mikro saniye (us)
stiren ve saniyede bir ka¢ yliz kere tekrarlayan yiliksek gerilim darbesi olusturarak
elektron tabancasini ve RF gii¢ kaynagini1 es zamanli olarak tetiklemektir.

Lineer hizlandirici cihazina ait olan diger bir aygit elektron tabancasidir ve
modiilatdr tarafindan tetiklenmektedir. Urettigi 15-50 keV enerjili elektronlari
modiilator uyarisi ile saniyede bir kag yliz kere hizlandirici tiipe gondermektedir.

RF gii¢ kaynagi, modiilator araciligiyla es zamanli olarak tetiklenmektedir. RF
giic kaynagi, hizlandiric1 tlipe elektron tabancasi tarafindan gonderilen elektronlar
hizlandirmak i¢in 3000 MHz frekansh elektromanyetik (mikro) dalga iiretmektedir.
Elektronlar hizlandirict tiip icerisinde bu mikrodalgalarin elektrik alani etkisiyle
hizlandirilmaktadir.

Gantri Gantri Hizlandirici
Enerji birlesme; dalga Yonlendirici
noktast

bosaltilmasi klavuzlan miknatislar

Sirkiilator |
A ‘ \} 1 | pompasi

~

Elektronlar
~
~

N |
—_— - | r
{ | Izosantr
{
Mikrodalga — |

|
|
klavuzu ‘ L ‘
|
|

Masa Usti yiikseklik

| —_— ve pozisyon

f =
| ‘ {
{ l ayarlanabilir i '
| ‘|

{
|
{
|

Taban Karsitagirhk Masa
pkalasi donusl

Klystron

Sekil 2.8. Lineer hizlandiricinin genel yapisi (Khan 2003)

Magnetron; RF giic kaynagi olarak kullanilan bir aygittir ve mikro saniyeler
siiren mikrodalga atimlar tiretmektedir. Saniyede bir kag yiiz atim olusturmaktadir. Her
atim icerisindeki mikrodalgalarin frekans1 3000 MHz’dir ve 6 MV gibi diisiik enerjili
lineer hizlandiricilarda magnetronlarin ¢ikis giicii 2 MW olmaktadir. Klystron ise diger
bir RF gili¢ kaynagi olarak kullanilmaktadir. Magnetrondan farkli olarak mikrodalga
iretmez ancak mikrodalga giiclendiricisi olarak gorev yapmaktadir. Osilatorler
tarafindan {retilen mikrodalgalar gliglendirilmek iizere buraya gonderilmektedir
(Cetingdz 2015).
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Hizlandiricr tiipler, icerlerinde birgok bakir mikrodalga rezonans oyuguna
sahiptir. Tiip uzunlugu elde edilmek istenen elektron enerjisine gore degismektedir.
Demetleyici ve hizlandirici olarak iki boliimden olusmaktadir. Hizlandirma boliimiinde
elektronlar 25 MeV enerjiye kadar ulasabilmektedirler.

— —

I I Dalga Kilavuzu \ Saptinca Magnet

l

Sekil 2.9. Lineer hizlandiricinin sematik gdsterimi

Kolimatdr sistemleri kursun, tungsten veya kursun-tungsten alisimi gibi yiliksek
yogunluklu kalin bir tabaka ile ¢evrilidir. Sistemin yapisinda; hedef, sacici filtre,
diizenleyici filtre, iyon odasi, primer (sabit) ve ikincil (hareketli) jawlar (¢eneler), ¢ok
yaprakli kolimatér (CYK) ve radyasyon alanini taklit eden 151k sisteminden olusur. Bu
151k lokalizor sistemi yardimiyla 151k kaynagi ve ayna kullanilarak tedavi alaninin
gosterilmesi icin kullanilir. Ikincil kolimatdrler (geneler), kursun ya da tungsten
malzemeden yapilmis olup, dikdortgensel tedavi alanlarini belirlemekte ve elektronlar
icinse aplikatorler kullanilmaktadir (Khan 2003). Sistem elemanlar1 secilecek olan
elektron ya da X-1sin1 moduna gore Sekil 2.10°da gosterildigi gibi konumlanmaktadir.

Kolimator sisteminde, radyasyon alanlarinin sekillendirilmesini saglayan,
birbirinden bagimsiz hareket eden, ince ve yogunlugu yiiksek metal bir¢cok plakanin
olusturdugu, Sekil 2.11°de gosterilen CYK olarak adlandirilan bolim oldukga
onemlidir. CYK’ de yapraklarin sayisi, kalinliklari, radyasyonu gegirgenligi, yapraklar
aras1 sizdirmazlik, diverjans ozelligi ve yaprak hizlarn lretici firmalara bagl olarak
degismektedir. CYK, yeni radyoterapi tekniklerinin (Konformal, YART, IMAT
(YRART), IGRT) uygulanabilmesine olanak saglamaktadir (Ceting6z 2015).

Medikal alanda kullanilan modern lineer hizlandiricilar, standart kolimatorleri
kullanmak yerine ¢ok yaprakli kolimatorleri kullanmaktadir. CYK, kolimatorlere gore
biiyiik avantajlara sahiptir. Bunlardan en belirgini i1sin1 her hedefe, alana ve hastaya gore
sekillendirebilmekte ve dogru bir sekilde radyasyon dozunu hedefe gonderebilmektedir
(Van Dyk 1999).
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Sagist foil {_
Ditzenleyici filtre S
fyon Odass

B+~ ikincil Kolimator

X-151m tedavi modu Elektronigins tedavi modu

Sekil 2.10. Kolimator sistemi ve secilen radyasyonun tiirline gore sistem elemanlarinin
konumlanmasi (Ceting6z 2015)

Sekil 2.11. Cok yaprakli kolimator sistemi (CYK) (Cetingdz 2015)

Lineer hizlandiriciy1 olusturan boliimlerden birisi gantridir. Gantri radyasyon
kaynaginin yatay eksen iizerindeki doniisiinii saglamaktadir. Gantrinin yatay eksen
tizerindeki donme hareketi, kolimatdrde alanin merkezinden ge¢cmekte olan dik eksek
etrafinda donmesiyle gerceklesmektedir. Gantri donme ekseniyle kolimatdriin donme
ekseninin kesistigi noktaya izosantr denir. Modern lineer hizlandiricilarda gantri
aksinda 360° dénmektedir. Lineer hizlandirict geometrisi Sekil 2.12°de verilmistir. Ug
donme ekseni, izosantr ad1 verilen bir noktada kesisir. Masa yiizeyi toplam 6 derecelik
serbestlik i¢in ti¢ yonden geviri yapabilmektedir (Gunderson 2012).
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Gantri (G)
Kolimator (C) b

izosantr

Tedavi Masasi (T)

Sekil 2.12. Lineer hizlandiric1 geometrisi (Gunderson 2012)

Dogrusal bir hizlandiricida, elektronlar yiiksek enerjiye hizlandirilir ve bir
elektron 151n1 olarak makineden ¢ikmasina izin verilir veya bremsstrahlung etkilesimi ile
X 1ginlart iiretmek icin yiiksek bir Z hedefine yonlendirilir. Lineer hizlandirici, nispeten
kiictik bir cihazda mega voltaj x-1sinlarinin uygun sekilde iiretilmesini saglar ve varligi,
II. Diinya Savasi’nda radarin gelisimi sirasinda magnetron ve Kklystron icadi ile
dogrudan iliskilidir. Dogrusal hizlandiricilar, X-ray ve elektron modlari, ¢oklu enerjiler
ve bilgisayar kontrolleri ile olduk¢a ¢ok yonliidiir (Gunderson 2012).

2.8. Radyoterapide Dozimetri Yontemleri
2.8.1. Derin doz dagilimlar:

Radyasyon tedavisinde doz dagilimlarin1  dogrudan o&lgmek miimkiin
olmamaktadir. Doz dagilim bilgilerinin, kii¢liik hacme sahip iyon odalar1 kullanilarak, su
fantomunda veya su esdegeri kat1 fantomlarda 6lciilmesi gerekmektedir. Fantom veya
hastadaki derinlikle birlikte sogurulan doz degismektedir. Bu degisim enerji, derinlik,
alan biiyiikligii, kaynaktan olan uzaklik, demet kolimasyon sistemi gibi bircok nedene
sahiptir (Oztiirk 2010).

Harici radyasyon 1smlarmin doz karakteristiklerini tanimlamak ig¢in Ti¢
matematiksel fonksiyon kullanilir: Yiizde Derin Doz (PDD; Percentage Depth Dose ),
Doku Hava Orani (TAR; Tissue Air Ratio), Doku Fantom Orani (TPR; Tissue Phantom
Ratio). Bu doz fonksiyonlari, herhangi bir referans noktasinda dozu isaret eder. Derin
doz ve izodoz dagilimlar1 belirlenirken TLD (Termoliiminesans dozimetre), diyot ve
film dozimetresi 6lgiim yontemleri olarak kullanilmaktadir (Gunderson 2012).
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[zodoz egrileri, ortamda birbirine esit dozlarin absorbe edildigi noktalarin
birlesmesinden meydana gelen egrilerdir. izodoz egrilerinin bicimlenmesi, kaynak
buytikligl, filtre, alan biiylkligi ve SSD gibi 151n parametrelerine baglilik
gostermektedir. Radyoterapide onemli bir kavramdir ¢iinkii tlimore verilmek istenen
doz, PTV’yi (Primer Tumor Volume) saran izodoz egrisine gore tanimlanmaktadir.

ICRU 24. raporunda radyoterapi prosediirlerinde, X ve gama isinlart ile
1sinlanmig bir hastada emilen dozun belirlenmesi i¢in kullanilan prosediir ve 1sinim
geometrisi Sekil 2.13’te gosterilmektedir (ICRU 1976).

Foton huzmesi dokuya veya fantoma girdiginde absorbe doz derinlik ile
degismektedir. Derinlik degisimden yararlanilarak, 6l¢iimler merkezi eksen boyunca
yapilmakta bodylece referans bolge radyasyon Olgiimlerinin fonksiyonu olarak ifade
edilmektedir (Ceting6z 2015). Bu referans kosullari IAEA TRS-398 protokolii geregi
gergeklestirilmektedir (IAEA 2000).

Sekil 2.13. Derinlik dozunun, doku-hava oranimnin ve doku-fantom oraninin olgiilmesi
icin kullanilan referans 1ginlama geometrileri (Gunderson 2012)

Yiizde derin doz (PDD), Dd derinligindeki dozun, Isinin merkez ekseni boyunca
Olciilen ve yiizde olarak ifade edilen maksimum doza (Dm) orami seklinde ifade
edilmektedir. X ve Y noktalari, sirasiyla Sekil 2.13’de gosterilen derinlikteki Dd ve Dm
konumlardir. Birgok parametre PDD’leri etkilemektedir. Bunlar; derinlik (d), dm
(maksimum doz noktasi), 1s1n kalitesi ve enerjisi (E), alanin biiyiikligii ve sekli, kaynak
yilizey mesafesi (SSD) ve yiizeydeki alanin boyutuna bagli olmaktadir. Matematiksel
olarak PDD:

PDD(d, dyn, E, SSD, w) = 2% x100% = —*x100% (2.4)
m Y

Burada; d derinlik, dm maksimum doz noktasi, E 1gin enerjisi, SSD kaynak
yilizey mesafesini gostermektedir.
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PDD o6lgiimleri merkez eksen boyunca, yiizeyden baslayarak ve derinlige kadar
ilerleyerek suda elde edilir. PDD, foton ve elektron isinlari ig¢in kullanilmaktadir ve
genellikle yiizde olarak degil, bir kesir olarak ifade edilmektedir. Ol¢iim basitliginden
dolay1 teshis ve tedavi radyasyonu ismnlari i¢in Olgiilen doz fonksiyonu olarak
kullanilmistir ve 1s1n karakterizasyonu i¢in temel doz 6l¢iimii olarak ta kalmistir. Bir
PDD ol¢iimiiniin dogasinda, kaynagin uzakligi degistikge, malzeme ve ters kare
etkisiyle zayiflamanin etkileri vardir (Gunderson 2012).

Derin doza etki eden faktorlerden en 6nemlisi derinliktir ve her derinlikteki PDD
degeri fotonun enerjisi ile artarken, Sekil 2.14°te goriildiigi gibi PDD egrisinde egim
azalmaktadir (Cetingdz 2015). Bu nedenle yiiksek enerjili fotonlarin giricilikleri daha
yiiksektir ve Cizelge 2.2°de gosterildigi gibi yiiksek PDD degerlerine sahiptir.

100
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[ ]
j=
A
w 50
=
® s — 6MV
— 18MV
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Derinlik (cm)

Sekil 2.14. Iki farkli enerjide foton 1s1nmin derin doz dagilimi (SSD 100 cm ve 10 x 10
cm? alan i¢in) (Cetingdz 2015)

Cizelge 2.2. Farkli enerjilerde foton 1smlarimin 10 x 10 cm? alan biiytikliglinde ve 10
cm derinlikteki PDD degerleri ve maksimum doz derinlikleri (Ceting6z 2015)

Enerji SSD (cm) PDD (10 cm) Dnaksimum
300 kV X-1g1n1 (4.0 mm Cu) | 50 35,0 0

Co-60 80 56,4 0,5

6 MV 100 67,7 1,5

10 MV 100 73,0 2,3

16 MV 100 76,8 2,8
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PDD egrilerini etkileyen bir diger faktor ise alan boyutundaki degisimdir. Alan
biiyiikliigiindeki artis ile sagilan radyasyonun absorbe doza katkist da Sekil 2.15°te
gosterildigi gibi artmaktadir.
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derinlik (cm)

Sekil 2.15. 6MV foton enerjisi i¢in farkli alan biiytikliiklerinde derin doz dagilimlar
(Cetingoz 2015)

PDD’de meydana gelen bu artis her enerji seviyesindeki fotonlar i¢in gegerli
olmaktadir. Fakat enerjinin artmasi ile sagilan radyasyon azaldigindan ve yiiksek enerjili
fotonlar daha yogun olarak ileri dogru sacildigindan, PDD’nin alan bagimlilig1 yiiksek
enerjilerde diisiik enerjilere oranla daha az olmaktadir (Cetingdz 2015).

2.8.2. TAR- Doku Hava Oram (Tissue Air Ratio)

TAR kavrami 1953 yilinda Johns tarafindan gelistirilmistir ve rotasyon
tedavilerindeki dozlarin hesaplanmasi i¢in kullanilmigtir. Uzayda sabit bir 1sinlama
noktasi verildiginde, fantomda olusan Dy dozunun, havada olusan Dy’ ile ayni noktaya
orani TAR olarak adlandirilir (bkz. Sekil 2.13). Noktadaki alan boyutu ve kaynak- nokta
mesafesi sabittir; tek degisken, fantomdaki derinliktir.

_ Dx(d,Wd,E)
TAR(d,wy,E) = DR (wal) (2.5)
Burada; Dx fantomda sogurulan radyasyon dozunu, Dy’ havada sogurulan
radyasyon dozunu, E foton 151n1 enerjisini ve d uzaklig1 gostermektedir.

TAR sadece foton 1sinlari i¢in kullanilir ve elektron 1sinlari i¢in gecerli degildir.
TAR foton enerjisine, derinlige, alan genisligine bagh olarak degisirken, SSD (kaynak
uzakligi)’den bagimsizdir. Ciinkii SSD’den bagimsiz olarak sacilma (scatter) katkilari
sabit alan boyutlar1 i¢in neredeyse sabit olmaktadir. Bu bagimsizlik, TAR 1 genis ¢apta
klinik olarak kullanilan SSD’lerin diizeltilmeden kullanilmasin1 saglar. Alan
boyutlarinin artmasi ile doz sagilmalar1 da artmaktadir (Gunderson 2012).

2.8.3. TPR- Doku Fantom Orani ve TMR- Doku Maksimum Orani
TAR icin gerekli hava i¢i Ol¢limlerin pratik olmadigi durumlarda yaklasik 4

MV nin iizerindeki foton enerjileri i¢cin TPR (Tissue Phantom Ratio) kullanilmaktadir.
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PDD ve TAR’da oldugu gibi, TPR iki dozun oranidir; bununla birlikte, her iki doz da
fantomda yapilir. TPR, D derinligi ile 6l¢iilen Dx dozunun, referans d” derinliginde (5 -
10 cm) 6l¢iilen Dx" dozuna oranidir (bkz. Sekil 2.13).

n Dx(d, JE
TPR(d,wy,E,d") = % (2.6)

Burada; Dx fantomda sogurulan radyasyon dozunu, Dx' havada sogurulan

radyasyon dozunu, E foton 111 enerjisini, d uzakligi ve d" fantom tizerindeki referans
derinligi gostermektedir.

Her iki 6l¢iim, alan biiyiikliigi her noktada ayni olacak sekilde ve SSD sabit
olacak sekilde yapilmaktadir. X noktasinin derinligi, belirli bir alan boyutu i¢in bir dizi
derinlik iizerinde TPR’lerin iiretilmesi i¢in degistirilmistir. TPR sadece foton isinlar
icin kullanilir ve elektron 1sinlart igin gegerli degildir. D, Maksimum dozun
derinligi oldugunda, TPR doku-maksimum oran1 (TMR- Tissue Maximum Ratio) olarak
adlandirilir. TPR ve TMR, doz hesaplamalarinda TAR ile ayni sekilde kullanilir. TMR,
basit bilgisayar programlarinda ve mantiel (el ile) hesaplamalarinda monitor unit (MU)
hesaplamalari igin kullanilan en yaygin veri formatidir (Gunderson 2012).

Lineer hizlandiricilar da genellikle 1s1nin maksimum doz noktasinda 1 cGy=1
MU (monitor {nitesi) olacak sekilde doz kalibrasyonu yapilmakta ve bdylece 1sinlama
zaman1 MU cinsinden ifade edilmektedir. Isinlama zamani (MU veya cGy/dk), her 1s1in
alani i¢in farkli olan bircok parametreye bagl olarak degismektedir (Cetingdz 2015).

2.8.4. Foton isilarinda doz profili, flatness ve simetri

Foton 1sinlarinda doz profili, merkezi eksene dik (fantom ylizeyine paralel) bir
diizlemde, merkezi eksenden radyasyon alaninin kenarlarina dogru olusan doz
dagilimini gostermektedir (bkz. Sekil 2.16).
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Sekil 2.16. Bir foton 1s1n1 i¢in doz profili (Penumbra-P) (Ceting6z 2015)

Doz profillerinin kullanim amaci; foton isinlarinin diizgiinliigiiniin (flatness),
simetrisinin ve penumbrasimin (yar: golge) belirlenmesidir. Bir 15 alani i¢in doz
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profili, belirli derinlikteki (6r: Dmaks, d5, d10 vb.) yatay diizlemlerde, o alanin
merkezinden gecen X, Y ve diyagonal hatt1 boyunca 6l¢iiliir (Cetingdz 2015).

Isin diizligi flatness (F), Sekil 2.17°de gosterildigi gibi, doz profilinde
merkezden kenarlara dogru alan yiizeyinin %80’i i¢inde bulunan maksimum (Dmaks)
ve minimum (Dmin) dozlar bulunarak degerlendirilmektedir.

Merkezi
Eksen
+ lFIamess

o |[100%
a8 + ~—-80%
32
50% < Penumbra
777777777777 —— === ——> Bolgesi
Alan Geniglik  __, <—Penumbra

Sekil 2.17. Tipik bir foton huzmesinin doz profilleri (Gunderson 2012)

Standart linak 6l¢limlerinde izosantr mesafesinde miimkiin olan en biiyiik alanda
(0r: 40x40 cm?), SSD=100 cm ve 10 cm derinlikte yapilan 6l¢iimlerde, genellikle F
degerinin %3 ten kii¢lik olmas1 gerekmektedir.

Dmaks—Dmin
F=|———
Dmaks+Dmin

)x100 (2.7)

Isin simetrisinin degerlendirilmesi ise merkezi eksenden esit uzaklikta simetrik
iki noktadaki dozlarin birbirine gore farkinin +%?2 icinde kalmasi olarak tanimlanir
(Gunderson 2012).

2.8.5. Build-up bolgesi

Isinlanan dokuya enerji, radyasyon kaynagindan yayilan primer foton huzmesi
ile tasinmaktadir. Ancak enerji, primer (birincil) fotonlar tarafindan dokuda sagilan
sekonder (ikincil) elektronlar ile dagitilmaktadir. Doz dagilimlar1 genellikle bu ikincil
elektronlarin erisim mesafesi ve yonlerine baglidir. Yiiksek enerjiye sahip fotonlarda bu
ikincil elektronlarin erisim mesafesi daha uzun ve bu sebeple maksimum doz, Sekil
2.18’de gosterildigi gibi diisliik enerjilere sahip fotonlara gore daha derinlerde
olugmaktadir (Ceting6z 2015).

Radyoterapi i¢in kullanilan mega voltaj foton isinlari, sogurucu bir ortamda
dozun yiizeyde nispeten diisiik oldugu ancak bir ka¢ mili metre veya on mili metre
boyunca hizla maksimum bir hizla arttigi bir davranis sergilemektedir. Hizla artan
dozun bu bolgesi, build-up (birikme) bolgesi olarak adlandirilmaktadir.

Mega voltaj foton etkilesimleri tarafindan tiretilen ikincil elektronlar 6ncelikle
etkilesim noktasindan ileriye dogru hareket etmektedir. Yon ve aralik, Sekil 2.19°da
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gosterilen ok gruplari ile temsil edilmektedir. Yiizey ilk etkilesim noktasidir ve bu
etkilesimlerden gelen doz ileri yonde (A noktasi) iletilmektedir. Sekonder elektron
iiretmek i¢in yiizeyden yukar1 yonde herhangi bir etkilesim noktasi olmadigindan, yiizey
dozu dustiktiir.

Doz
100

80 [+

40

| | | |
0 5 10 I 20

Derinlik (mm)

Sekil 2.18. Farkli enerjilerdeki 1sinlarin, build-up doz karakteristikleri (Cetingdz 2015)

Bu elektron parcalar1 yiizeyden gelenlerle Ortiisiir (toplam). Derinlikteki ek
tabakalar, benzer etkilesimlere ve daha oOnceki olanlarla toplanan ikincil elektron
dagilimlarina sahiptir. Doz miktari, ardisik elektron parcalari {ist iiste geldik¢e hizla ve
lineer olmayan sekilde artar (B noktasi). Ortalama, sinirl ikincil elektron aralifi goz
Ontline alindiginda, tam elektron oOrtiismesinin meydana geldigi noktaya ulasilir (nokta
D). Bu noktada, toplanan elektron pargalarinin sayisi sabittir, ¢iinkii tiretilen elektronlar
kaybedilenlerle eslesmektedir. Maksimum doza (Dm), dm derinliginde ulasilir ve dm
ortalama ikincil elektron araligini gostermektedir.

Foton zayiflamasi meydana geldiginden, etkilesim sayist ve elde edilen ikincil
elektronlar, yiizeyden derinlikle azalir. Zayiflama, birikim siireciyle es zamanh
diismektedir. Bununla birlikte, birikme, zayiflamadan daha hizlidir ve net bir doz
kazanimi ile sonuglanir. Bir birikme bdlgesinin varligi ve dikligi, etkilesimin tipini ve
ikincil elektronlarin dagilimimi ve dagilimini yoneten gelen foton enerjisine baghdir.
Daha yiiksek foton enerjilerinde, dm daha biiyiiktiir ¢iinkii ortalama ikincil elektron
aralig1 daha biiytliktiir. Dm’nin 6tesinde, foton zayiflamasi, gecici elektronik denge ile
sonuclanir ve derinlikli dozda bir azalma Sekil 2.19°da noktali ¢izgi olarak
gosterilmistir (Gunderson 2012). Radyoterapide kullanilan ¢esitli foton enerjilerinde
maksimum doz, Co-60 i¢in 0,5 cm, 4 MV X-1sinlarinda 1,2 cm, 6 MV X-isinlarinda 1,5
cm, 10 MV X-iginlarinda 2,5 cm ve 15 MV-18 MV X-isinlarinda yaklasik 3,5 cm
derinlikte olusmaktadir.
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Sekil 2.19. Radyasyon dozu birikmesi (Gunderson 2012)
2.8.6. Penumbra (yar1 golge)

Isin kenar keskinligi veya penumbra, tipik olarak 7 ila 12 mm genisligindedir ve
ikincil elektronlarin veya daginik fotonlarin miktar1 ve enerjisine gore degismektedir.
Dagilim miktar1 arttikca, penumbra da benzer sekilde degismektedir. Penumbra;
derinlik, enerji ve SSD arttik¢a artmaktadir. Daha yiiksek etkili bir enerjiye sahip olan
sacilmig elektronlar ve fotonlar, 1sin kenarinin disinda karsilik gelen daha yiiksek bir
yanal dagilim araligina sahiptir. Bu etki profilin bozulmasi (daha belirgin omuz ve ayak
kismi) olarak goriilmekte ve Sekil 2.17°de bu alan gosterilmektedir (Gunderson 2012).

2.9. Temel Tedavi Teknikleri ve Doz Hesaplama Teknikleri
2.9.1. Tedavi planlama sistemi

Gegmis radyoterapi siireglerinde, hastalar tedavi cihazlarina alinarak, alanlar
radyasyon onkologlarmm genel anatomik bilgilerine ve hastanin tiirline gore
secilmekteydi. Lokalizasyona yardimci olmak amaci ile tani amagh radyografiler
mevcuttu. Bu islemler klinik kurulum olarak adlandirilmaktayds, ¢iinkii tedavi cihazinda
151n geometrisine karar vermek i¢in ¢esitli yardimcilarla birlikte kullanilmaktaydi. Basit
151n alanlar1 ve el ile engelleme kullanilmaktaydi. Klinik kurulum artik yaygin olarak
yapilmamaktadir. Bunun yerine, simiilasyon, bir simiilator olarak adlandirilan, bir klasik
simiilator olarak adlandirilan (BT simiilatoriiniin aksine) 6zel bir X-ray makinesi
tizerinde gergeklestirilir.
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Giliniimiizde bilgisayarli dozimetri sistemleri kullanarak hacimsel doz hesaplama
teknikleri kullanilmaktadir (Tuncel 2017). Tibbi fizikgiler tarafindan gerekli radyasyon
alanlar1 olusturularak, bu alanlarin doz dagilimlar1 elde edilmektedir. Doz hesaplamalari
gerekli fiziki parametreler ayarlanarak bu BT goriintiileri iizerinden yapilmaktadir. BT
kesitleri kullanilarak yapilan sanal planlamada, alanlarin boyutunu ve seklini gosteren
goriintiiler bilgisayar tarafindan dijital olarak olusturulur (DRR; Digitally Reconstructed
Radiaograph). TPS’ de olusturulan bu goriintiiler tedavi iinitesine gonderilmektedir.
Tedavide ¢ekilen portal goriintiilerin dogrulugu, TPS’ de olusturulan ve referans olarak
kabul edilen DRR goriintiileri karsilastirilarak yapilmaktadir (Cetingdz 2015).

Radyoterapide kullanilan tedavilerin planlanmasinda alan sayilariin artmasiyla
ve alan sekillerinin daha karisik hal almasiyla hastanin tedavi planinin yapilmasi igin
konvansiyonel simiilatorler yerini sanal simiilatorlere (TPS) birakmistir. Bu gibi
planlamalarda, hastanin transvers (aksiyel) kesitlerinden elde edilen anatomik
bilgilerine ihtiya¢ bulunmaktadir. Hastanin tedavi alanlari, bilgisayarli tomografi (BT)
simiilatoriinden elde edilen kesitlerin 3-boyutlu olarak (transvers, sagital, koronal
diizlem) rekonstriiksiyonlarinin yapilabildigi TPS’ de (Tedavi Planlama Sistemi) 6zel
bir simiilasyon/3D planlama yazilimi1 kullanilarak bilgisayar ortaminda sanal olarak
belirlenmektedir. BT simiilasyonunda oncelikle hasta {izerinde referans noktalari
belirlenmektedir. Hastanin BT goriintiileri sanal simiilasyon konsoluna génderilerek bu
konsollarda BT kesitleri iizerinden gerekli voliim siirlari radyasyon onkologlari
tarafindan  ¢izilmektedir. Bu islem hedef hacimlerin konturlanmasi olarak
adlandirilmaktadir.  Konturlanmig ~ BT goriintilleri  TPS  bilgisayarlarina
gonderilmektedir.

Geleneksel bir simiilator, radyoterapi makinesinin tim  geometrik
parametrelerini yeniden tiretir ve kullanimi1 asagidaki avantajlara sahiptir:

1. Klinik kurulumda tedavi islemi igin zamandan tasarruf saglamaktadir. Ozel
bir simiilatérde simiilasyon yapilmaz.

2. Simiilatorler, radyografik ve floroskopik yeteneklere sahip tanisal
makinelerdir. Goriintiiler, zay1f port film kalitesi yerine tani kalitesindedir.

3. Makine SSD, SAD, blok pozisyonu ve alan boyutu ile ilgili farkli isleme
makinesi geometrilerini simiile edebilir.

4. Simiilatorler simiilasyon siirecine adanmistir ve farkli tedavi geometrileri
rahatlikla aragtirilabilir (Gunderson 2012).

2.9.2. SSD teknigi (kaynak- yiizey mesafesi)

Hasta kurulumu i¢in iki temel yontem vardir: Sekil 2.20°de gdosterilen SSD
(source skin distance) ve SAD (source axis distance) teknikleridir. SAD teknigi en ¢ok
glintimiiziin izosentrik tedavi cihazlar1 ile kullanilmaktadir (Gunderson 2012).

Sabit SSD tedavi teknigi genellikle tek alandan yapilan foton ve elektron
tedavilerinde kullanilmaktadir. Kaynak ile merkezi 1sinin cilde giris noktas: arasindaki
mesafe (SSD) sabittir ve alan boyutlar1 hastanin cildi iizerinde tanimlanmaktadir. Bu
mesafe (izosantr mesafesi) lineer hizlandiricilarda 100 cm’dir (Cetingdz 2015). Bir
tedavi SSD teknigi ile kurulursa, hastanin cildine olan uzaklik kaydedilir ve her tedavi
i¢in bir referans mesafesi olarak kullanilabilmektedir.
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SSD kurulum

. SAD (izosantrik)
kurulum

SAD

—
\ 90 Derece

Sekil 2.20. SSD ve SAD teknikleri (Gunderson 2012)

Farkli bir alan tedavi edildiginde, yeni SSD hasta tedavi edilmeden Once
gerektigi sekilde ayarlanmaktadir. Her alan bagimsiz olarak ayarlanarak islenmektedir
(Gunderson 2012). Standart SSD, ayn1 zamanda makine kalibrasyonu i¢in kullanilan
mesafedir. Tedavi cihazlar1 genellikle, 10 x 10 cm? referans alan boyutunda ve 10 cm
referans derinlikte, Dmaks derinligindeki doz 1 ¢Gy=1 MU olacak sekilde kalibre
edilmektedirler.

SAD tedavileriyle kiyaslandiginda, SSD tedavileri hedefi daha uzak bir noktaya
yerlestirir. Ters kare etkisi daha az oldugu i¢in, PDD’ler daha biiyiiktiir ve daha biiyiik
alan boyutlar1 miimkiin olabilir. Dezavantaji ise her tedavi alaninin bireysel olarak
ayarlanmasi ve tedavi masasi ile hastanin ardigik alanlar arasinda, hastanin hareket
etmesini gerektirmesidir. SSD tekniginde huzmeler genellikle Dmaks derinligindeki
%100 doz birimi agirhgindadir (Giirdall1 2002).

2.9.3. SAD teknigi (kaynak- aks mesafesi)

Birden fazla foton alani kullanilacagi zaman tercih edilen bir tekniktir. Tedavi
edilmek istenen hedef hacmin merkezi, cihazin izosantr noktasina yerlestirilmektedir
(bkz. Sekil 2.20). Buna baglh olarak farkli gantri acilarindaki tedavi alanlar1 icin SSD
mesafesi hasta konturuna bagli olarak degismekte, ancak izosantr iizerinde yer alan
hedef voliim ile kaynak arasindaki mesafe (SAD) sabit kalmaktadir.

SAD = SSD —d (2.8)
Burada d, es merkez derinligidir.

SAD tekniginin bir avantaji, bir alan dogru bir sekilde ayarlandiktan sonra,
hedefin izosantr olmas1 ve sonraki tedavi alanlarmin ¢oklu SSD’leri ayarlamak zorunda
kalmadan hizla kurulabilmesidir. Bu nedenle, ¢oklu alan planlarinin tedavisi, daha az
kurulum stiresi nedeniyle daha cabuk yapilmakta ve hedef atlanmamaktadir.
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Dezavantaji, alan boyutlarinin bazen sinirli olabilmesi ve birazda ters kare etkisinde
olmasidir. SAD tedavisi i¢in hizli kurulum ve hedeflemenin avantajlari, cogu durumda
SSD tedavileri i¢in daha biiyiik alan boyutuna ve artmis PDD’ye kiyasla daha agirdir ve
¢ogu hasta i¢in SAD tedavileri gergeklestirilir (Gunderson 2012).

SAD 1sin huzmesinin yoniine bakmaksizin sabit kalmaktadir. SSD, huzme
yoniine ve hasta konturunun sekline bagl degisebilmektedir. Farkli yonlerden gelen 1s1n
huzmelerinin ve tedavi cihazi izosantrin hasta iginde belirli bir derinlige
yerlestirilmesine baglidir. Bu tedavi tekniginde hasta hareketi séz konusu degildir.

Yalnizca gantri hareket eder ve alan boyutlar1 izosantrda tanimlanmaktadir (Gtirdall
2002).

2.9.4. Tedavi voliim tanimlari

Radyoterapide kullanilan voliimlerin tanimi1 ICRU 50 (Internatonal Comission
on Radiation Units and Measurement) raporunda tanimlanmistir. Voliim tanimlamalari
tedaviyi tanimlama, kaydetme ve raporlama konusunda gereklidir. Bu volim
tanimlamas1 1993 yilinda ICRU 50 raporunda GTV, CTV, PTV, TV, IV ve OAR
seklinde tanimlanmig, 1999 yilinda ise ICRU 62 raporuyla IM, ITV, SM, PRV
tamimlamalar1 da eklenmistir (ICRU 1994, ICRU 1999). ICRU Raporu 62, ICRU
Raporu 50’nin 1993 yilinda yayinlanmasindan bu yana mevcut olan yeni ve gelistirilmis
isinlama  tekniklerini  kullanarak, foton 1sin tedavilerinin  regetelendirilmesi,
kaydedilmesi ve raporlanmasinda da 6nemli olan hacimler ve sogurulan dozlar hakkinda
Oneriler sunmaktadir. Bu tanimlar ideal bir durum i¢in Sekil 2.21°de gosterilmistir.

Goriinen tiimér hacmi (GTV): GTV, malign biiyiimenin briit, palpe edilebilir
veya goriilebilir 6l¢iide ve yerini igeren hacimdir. GTV basit bir kontur, radyografi veya
kesit goriintiileri lizerinde tanimlanabilir.

Klinik hedef hacmi (CTV): CTV, GTV ve siiphelenilen mikroskobik hastaligi
iceren hacimdir. CTV, tedavi veya palyasyona etki etmek i¢in regete edilen dozu almasi
gereken hacimdir.

Planlanan hedef hacmi (PTV): PTV, GTV ve CTV’yi iceren ve 1sinlama
geometrisini ve organ ve hasta hareketleri ve ayarlama hatalar1 gibi tedavi konusundaki
tim belirsizlikleri hesaba katan bir hacimdir. Klinik hedef voliime ilave bir marj
birakilarak tanimlanir. CTV’ye marj (sinir) birakilarak PTV’nin tanimlanmasinin sebebi
tedavideki set-up (kurulum) hatalarindan ve diger belirsizliklerden dolayr CTV’nin
tedavi siiresince tedavi alani igerisinde kalmasini saglamaktir.

Tedavi hacmi (TV): Bir izodoz yiizeyi tarafindan tamamiyla sarilmig hacimdir
ve tanimlanan tedavi dozunu almasi gerekmektedir (referans izodoz +%7 ve -%05)

(ICRU 1994).

ICRU 50 sadece radyasyon hedef hacimleri olarak kabul edildi ve normal doku
hacimlerini belirtmemektedir. ICRU 62 bu eksikligi, risk altindaki organlar1 (OAR’ler)
ve risk degerlerini belirleyen planlama organlarin1 (PRV’ler) belirterek gidermektedir.
ICRU 62 raporunda GTV, CTV ve PTV kalmakla birlikte yeni tanimlanan hacimler
sunlardir:
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Klinik hedef hacmi

Planlanan hedef hacmi

CTV -

Hasta

B Gorunentimsrvo ma(etv) [ igsnir (M)
[} 0

Subklinik tutulum Set-up marji (SM)

Sekil 2.21. ICRU 50 raporunda tedaviyle ilgili bes voliim tanimlamasi ve farkli klinik
senaryolarda, farkli hacimler arasindaki iligkilerin sematik goésterimleri (ICRU 1994,
ICRU 1999)

Dahili hedef hacmi (ITV): ITV, CTV’nin hareketini hesaba katmak igin
CTV’nin bir genislemesidir, Ornegin solunum veya sindirim hareketlerinden
kaynaklanir.

Risk altindaki organ (OAR): Planlanan tedavi alanmin i¢inde kalacak ve
radyasyon duyarlihfi nedeniyle tedavi plani veya doz degisimine neden olacak
yapilardir (Or: medulla spinalis, beyin sapi, akciger vb.)

Risk seviyesinde planlama orgam (PRV): PRV, muhtemel hareket nedeniyle
OAR’mm genislemesidir. Ancak, OAR’a hareket dahil etmek zorlu bir siireg
olabilmektedir (ICRU 1999).

2.9.5. Uc boyutlu konformal radyoterapi planlamas: (3B-KRT)

3B-KRT’de amag, uzayda ii¢ boyut ile tanimlanabilen izodozun, hedef hacmi
tamamiyla sarmasi ve ayni zamanda hedef hacim etrafindaki saglikli dokunun miimkiin
olan en az dozu almasidir (Low 2011). 3B-KRT tekniginde hedef hacmin izdiisiimiine
gore kolime edilmis statik foton demetleri kullanilmaktadir Alan i¢inde foton demetleri
homojen yogunluga sahiptir. Demet homojenitesi kama filtreler veya kompansatorler
gibi basit ekipmanlar ile degistirilebilir (Boyer vd. 2001). Alan sekillendirmeleri igin
daha onceleri kullanilan fokalize bloklar yerine giiniimiizde alan sekillendirmelerini
saglayan CYK sistemi ile bu islem kolaylikla ve daha giivenilir olarak yapilmaktadir
(bkn. Sekil 2.11). Alan sekillendirmeleri 3B-KRT planlamasinda TPS araciligiyla, PTV
dikkate alinarak ve CYK sistemi kullanilarak yapilmaktadir. Bu sistem ile olusturulan
tedavi planlarinin genel ismi 3B-KRT olarak adlandirilmaktadir.

Planlama i¢in gerekli olan hasta bilgileri TPS’e, BT simiilatérden dogrudan
aktarilmaktadir. Tedavi alanlarinin her gantri acist i¢in kaynaktan bakistaki goriintiisii
(BEV- beam’s eye view, 1sin gozii goriintiisii) TPS sisteminde elde edilmektedir. 3B-
KRT prosediiriinde, radyasyon i1sin1 statiktir yani 1sin degistiriciler, gantri acisi,
kolimator ve tedavi masasi agisi 1s1nlama sirasinda sabit kalmaktadir.
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2.9.6. Yogunluk ayarh radyoterapi teknigi (YART)

Yogunluk Ayarli Radyoterapi Teknigi (YART) ilk olarak Rock Mackie
tarafindan 1993 yilinda tanimlanmistir (Ozden vd. 2017). 3B-KRT temel alinarak
gelistirilen bir tedavi teknigidir. Bu teknikte optimize edilmis homojen olmayan foton
demetleri ile hedef isinlanmaktadir. Her ne kadar 3 boyutlu konformal radyoterapi
planlamasiyla PTV’nin daha homojen isinlanmasi ve saglikli dokunun daha iyi bir
sekilde korunmasi biiyiik oOlgiide gerceklesse de, bazi tiimorlerin yerlesimi ve risk
organina yakinligi nedeniyle istenilen basariya ulagilamamaktadir. Yogunluk ayarh
radyoterapi (IMRT; Intensity Modulated Radiotherapy), 3-boyutlu konformal
radyoterapiye gore (3B-KRT) karmasik bir tedavi teknigidir ve kullanimi son yillarda
hizla artmistir. Yogunluk ayarli radyoterapinin 3B-KRT’ye gore daha konformal bir doz
dagilimi sagladigi ve saglikli dokulart daha iyi korudugu bircok calisma ile
gosterilmistir (Shimohigashi 2012). Bu 1sinlama tekniginde her bir alan kendi iginde
kiicik alanciklara bolinerek ve radyasyon miktarin1 degistirerek 1sinlama
yapilmaktadir. Alanlarin alt alanlara (segmentlere) boliinerek yapilan tedaviler YART
olarak adlandirilir.

YART teknigi, CYK’lerin kullanilmasiyla; "Step and Shoot" (Statik) ve "Sliding
Windows" (Dinamik) olmak tizere iki farkli sekilde uygulanmaktadir. Her iki yontemde
de 1smmlama yapilirken gantri ve kolimatdr agist sabit kalmaktadir. Statik YART
yonteminde alt alanciklar (segmentler) CYK’ler sayesinde olusturulur ve segmentler
hazir oldugunda iginlama yapilir. Dinamik YART yonteminde ise CYK’ler hareket
ederek segmentleri olustururken 1sinlama durmadigi i¢in tedaviler diger yonteme gore
daha kisa stirmektedir.

Son olarak YART teknigi, hedefe istenilen dozu verirken, hedefi ¢evreleyen
riskli organlarda ve normal dokuda dozu azaltmay1 basarmis, tiimor kontroliinde artis ve
radyasyon toksisitesinde diisiis saglamaktadir (Ozden vd. 2017).

2.9.7. Yogunlugu rotasyonla ayarlanabilen radyoterapi teknigi (YRART)

Iyonlagtirict  radyasyonun kullanim alanlarindan  birisi de radyoterapi
merkezlerinde kullanilan lineer hizlandiricilardir. Bu cihazlarla amaglanan, risk
altindaki organlarin maruz kalacagi radyasyon dozunun en aza indirilmesiyle birlikte
timor dozunu maksimize etmeyi saglamaktir (Low 2011). Bu hedefi gergeklestirme
yontemlerinden birisi, foton akisinin rotasyonla anlik olarak degistirilmesine olanak
saglayan YRART teknigidir (Bakhtiari 2011).

YART’m bazi dezavantajlarinin tistesinden gelebilmek i¢in Yu vd.. tarafindan
baglatilan, daha sonra Otto, Duthoy, Cotrutz ve arkadaslar tarafindan gelistirilen ve bu
dezavantajlar1 ortadan kaldiran YRART (IMAT) teknigi gelistirilmistir (Yu 2002). Bu
tedavi tekniginde foton akisi tedavi boyunca anlik olarak degismektedir ve gantri doniis
hizi, CYK hareket hizi, doz hiz1 modiilasyonu gibi li¢ mekanik degisken s6z konusudur
(Zhang vd. 2010).

YRART teknigi statik gantri YART teknigine gore daha kisa tedavi siiresi

sunmaktadir (MU avantaji) ve yiiksek konformalite saglamaktadir. Bu teknik ile
olusturulan planlar 360 derecelik rotasyon ve 177 sabit kontrol noktasina sahiptir.
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2.10. YRART Doz Dogrulama Teknikleri

Foton 1ginlariyla yapilan modern konformal dis radyoterapide (external), hizli
bilgisayarlarin, gelismis algoritmalarin ve hassas mekaniklerin avantajlarindan
yararlanilarak sagliklt doku korunurken tiimor {izerindeki hasara yogunlasabilmektedir.
Bir dezavantaj olarak, dogrulama ve glivenlik konular1 son derece kiilfetli ve ¢ok énemli
hale gelebilmektedir (Amerio vd. 2004).

YRART, yogunluk modiilasyonlu radyoterapinin yeni bir gelisen yontemidir. Eg
zamanl siirekli gantri doniisii, dinamik huzme modiilasyonu ve degisken doz orami ile
yiiksek diizeyde konformal doz dagilimlar1 saglayabilmektedir. Rotasyonel iletim
Ozellikleri sayesinde YRART, hem planlama hem de dozimetrik degerlendirmelerde
konvansiyonel YART’ tan daha karmasiktir (Ceberg 2013).

Radyoterapi siireci olduk¢a karmasik bir siiregtir ve radyasyon tedavilerinde
kalite giivenilirliginin amaci; verilmek istenen radyasyon dozunun bilimsel olarak
uygun goriilen ve kabul edilen kriterler icerisinde, dogru olarak hedefe aktarilmasini
saglamaktir. Iyi bir radyoterapi sonucu ve tedavi giivenligi, planlanmis radyasyon
dozunun, hedef alana dogru dozda verilmesiyle elde edilmektedir. Olusturulan tedavi
planlar1 sonucu hastanin tedavisinde kalite giivencenin saglanmasi i¢in TPS’de
hesaplanan doz dagilimlarinin, dozimetrik araclar sayesinde gecerliliklerinin kontrol
edilmesi gerekir. Bu aracglar, iyon odasi, film dozimetre, termoliiminesans dozimetre
(TLD) veya iki boyutlu iyon odas1 dizileri (2D-Array) olabilmektedir (Sahin 2011).

2.10.1. Kalite giivenligi araclarimin 6nemi (QA- Quality Assurance)

Radyoterapide kalite kontroliin amaci, planlama ve tedavinin her asamasinda
olusabilecek hatalar1 Onlemektir (STUK 2003). Bu nedenle tedavi aygitlart ve
simiilatorlerin, tedavi planlamanin, hastaya ait bilgilerin belli araliklarla 6l¢iilmesi ve
kontrol edilmesi gerekmektedir.

YRART tedavilerinin artan popiilaritesi, 6zel olarak tasarlanmis medikal lineer
hizlandiricilarin PUK programlarini gerektirmektedir. Gantri agist YRART tedavilerinin
sonucunda 6nemli bir etkiye sahip parametrelerden biridir, ¢linkii hastaya 6zel PUK i¢in
doz rekonstriiksiyonu, portal agisina dayanmaktadir. Onggriilen tedavi dozunun dogru
sekilde verilmesi i¢in TPS iizerinde olusturulan ve hastaya verilmesi hedeflenen
radyoterapi plan dogrulugunun saglanmasi esas olmaktadir (Rowahanfarzad 2012).
Genel olarak bir tedavi planlama sisteminden elde edilen {i¢ boyutlu doz dagilimlar
dozimetrik yontemlerle dogrulanmalidir. Ilke olarak, iki boyutlu doz dagilimlarini
6lgmek i¢in bir¢ok olasilik bulunmaktadir (Herzen 2007). Tiim genel yontemler AAPM
(American Association of Physicists in Medicine) Raporu 67’de agiklanmaktadir
(AAPM 1999).

Kalite kontrolde kullanilan dozimetreler genel olarak 1 boyutta dozimetreler
(iyon odalar1, diod dedektorler, TLD, lineer array dedektorler), 2 boyutta dozimetreler (
2D-Array (MatriXX, MapCHECK, PTW Seven29, PTW Octavius Fantom)), 3 boyutta
dozimetreler (Gel, Delta4, ArcCHECK vb.) olarak siniflandirilabilmektedir. Kullanilan
dozimetreler kiiciik boyutlara sahip, kesin ve dogru ol¢iimler almalidir. Doza lineer
cevap gostermeli beklenirken, kisa ve uzun donem kararliliga sahip olmalidir. Enerjiden
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bagimsiz ve yiiksel uzaysal ayirma giiciinde olmalidir. Ayrica doz hizindan bagimsiz ve
yone bagimliliginin minimal olmasi gerekmektedir.

Kalite gilivenliginin saglanmasi asamasinda uluslar aras1 protokoller ve
raporlardan (American Association of Physicists in Medicine (AAPM) 1994, European
Society for Therapeutic Radiology and Oncology (ESTRO) 1995, Clinical Oncology
Information Network (COIN) -1999) yararlanilmaktadir (AAPM 1994, Karp 1999).
Bunun yanmi sira genis kapsamli cihaz kullanma talimatlar1 ve kilavuzlar, tedavi
cihazinin tiretici firmasi tarafindan verilen kilavuzlar (derin doz tablosu, izodoz egrisi,
fiziksel parametreler), 6l¢iim ekipmanlari ve cihazlar ihtiya¢ duyulan materyallerdir.

2.10.2. fyon odalar1

Cesitli radyasyon tiplerinin maddeyle etkilesiminde, kaynak tarafindan
yaymlanan ve sogurulan radyasyon miktarinin Olgiilmesi igin kullanilmakta olan
mekanizmalar temel olusturmaktadir. Bu etkilesmelerin sistematik olarak incelenmesi,
radyasyon kaynaginin veya radyoaktif ¢ekirdeklerin karakteristik &zelliklerinin
belirlenmesinde yardimci olmaktadir. Radyasyon Ol¢lim cihazlart genel olarak,
radyasyon dedeksiyonu ve i1sinlamayi1 veya sogurulan radyasyon dozunu &lgmek igin
tasarlanmistir. Bu cihazlar radyasyon kaynaginin tanimlanmasi ve miktarinin hassas bir
sekilde dl¢lilmesine izin veren laboratuar cihazlarini igermektedir (Tanir vd. 2013).

Radyasyon 06l¢iim sistemlerinde kullanilan 6l¢iim cihazlarinin genel 6zellikleri
verim, cevap verme siiresi, enerji bagliligi ve 6lii zaman olarak siniflandirilmaktadir. X-
1511 dedektorler foton sayici sistemlerdir. Bunlar gazli dedektorler (iyon odali
dedektorler, orantili saya¢ dedektorleri, geiger miiller tipi dedektdrler, ndtron sayicilar),
sintilasyon dedektorleri, yar1 iletken dedektorlerdir. Dedektorler, igerisinden gecen
radyasyon enerjisinin hepsini ya da bir kismini elektriksel sinyal haline getiren
cihazlardir.

Kiiciik alanlarda (0,5- 3 cm?) kiigiik hacimli (0,015, 0,1cc, 0,125cc, 0,13 cc vb. )
iyon odalar1 kullanilir. Tedavi sahalarinin biiyiimesiyle iyon odalarinin hacim etkisi
artmaktadir. Kii¢iik alanlarda biiylik hacimlere sahip iyon odalar lateral elektron denge
eksikliklerine neden olmaktadir. Isinin merkezine (alan ¢apraz ¢izgisi) yerlestirilen iyon
odalari, hem yiiksek hem de diisiik doz bdlgelerinin diisiik doz gradyanlarinda
kullanilmaktadir.

Gazli dedektorler smifina giren iyon odalari, yiiksek siddetteki radyasyon
alanlarinda kullanilir ve genelde akim modunda kullanilirken, ¢ok sik olmasa da puls
modunda da kullanilmaktadir. Isin odaciktaki gazi iyonlastirdiginda gaz iletkenlesir, bir
elektrik akim1 meydana gelir ve bu akim dlg¢iiliir. Iyonlastirict radyasyon 1511 bir gaz
icinden gectigi zaman, gaz molekiilleri ile ¢arpisarak iyon ¢iftleri meydana
getirmektedir. Eger ortamda bir elektrik alan bulunuyorsa, her bir iyon zit isarete sahip
kutuplara dogru hareket etmektedir. Iyon odalari bu sisteme gére calisan dedektérlerdir.
Odaciklar genellikle metal bir kaptir ve merkezinde kabin kenarlarindan izole edilen tel
bir elektrot bulunmaktadir. Kap uygun bir gazla doldurulup, kabin dig kismi ise elektrot
arasima dogru akim voltajinin uygulanmasiyla bir elektrik alan olusturulmaktadir. Gaz
icerisinden 15in gectiginde meydana gelen iyonlar, kendilerinin ters isaretine sahip
elektrotlara dogru gekilirler. Islem sonunda bu elektrotta olusan akim lgiilmektedir.
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Silindirik iyonizasyon odalari, miikemmel kararliligi, emilen doza dogrusal
tepki, kiiciik yon bagimlilig, Isin kalitesinde tepki bagimsizlig1 ve birincil kalibrasyon
standardina izlenebilirlik nedeniyle mega voltaj foton radyasyon tedavisinde nokta doz
Olctimleri i¢in kullanilir. Yiiksek uzaysal ¢ozilintirlilk, YART ve YRART o6l¢limleri igin
Oonemlidir.

2.10.3. 2-boyutlu dizilimli (2D-Array) iyon odalari

YRART gibi ileri tedavi tekniklerinin, 6n tedavi plan dogrulamasi i¢in hizli ve
giivenilir bir dozimetrik cihaz gereklidir (Boggula 2011). Rotasyonel tedavilerde diger
dozimetrik yontemlerin aksine alternatif olarak son yillarda yeni elektronik iyon odasi
ve diyot dedektor dizilerinin ticari olarak kullanilabilir olmasi ve bu diizlemsel dizilerin
set-up kolayligindan dolay1 birgok klinik, 2 boyutlu dedektor dizisi sistemlerine gegis
yapmaktadir. 1ki boyutlu dedektdr dizilerinin YART ve YRART planlarinm
dogrulanmasinda  klinik olarak uygunlugu bircok calismada  gosterilmistir
(Shimohigashi 2012). Ayrica 2 boyutlu iyon odasi dizilerinin TPS kalite kontroliinde
olduk¢a basarili oldugu, 6zellikle merkezi eksende minimum hata payiyla sonuca
ulastif1 goriilmektedir. ki boyutlu iyon odalar1 (2D-Array), pratik kurulum ve hizh
sonug elde etmesiyle tedavi planlarinin dogrulanmasi i¢in hem zaman tasarrufu, hem de
plan dogrulugunun maksimum diizeyde kontroliinii saglayarak kaliteli tedaviye
ulagilmast konusunda yardimci olacaktir (Sahin 2011). Ayrica bir iyonizasyon
odaciginin onemli yarari, standart bir Ethernet kablosuyla bir bilgisayara baglayarak
basit bir sekilde ele alinmasidir.

Amerio vd.. tarafindan ger¢ek zamanli olarak iki boyutlu, radyasyon dl¢iimiine
izin vermek icin parcali bir iyonizasyon odacigr ile gergeklestirilen bir detektor
gelistirilmistir. Genis alanli pixel béliimlii iyonizasyon odacigi Torino Universitesi ve
INFN (The Italian National Institute for Nuclear Physics) tarafindan tasarlanmis ve insa
edilmistir (Amerio vd. 2004).

Dedektor, temel oOzellikleri 2D okuma 0zelligi, genis algilama alani, 1yi
homojenlik ve 6lii zaman icermeyen okunmast olan piksel bdlmeli bir iyonizasyon
odacigi (PXC)’dir. Odanin merkezi kismi (hassas bolge) ve okunan elektronikleri
koruyan dort mavi oOrtiicii bolmeyi gosteren Sekil 2.22a’da goriilebilmektedir. Sekil
2.22.b’de ise, kareli pleksiglas plakalara monte edilen iki diizlemsel elektrotun
goriilebildigi odacigin sematik bir goriintiisiinii vermektedir.
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Sekil 2.22. a) Pixellere boliinmiis iyon odasi (PXC); b) PXC’nin birlesenlerine ayrilmis
gortinimii (Amerio vd. 2004)

Dedektor, 1021 adet birbirinden bagimsiz silindirik iyonizasyon odacigina
boliinmektedir. Her bir iyonizasyon odasinin hassas hacmi 0,07 cm?’tiir. 1024 ayr1 ayri
okunan silindirik iyonizasyon bdlmelerinde (piksel) 4 mm c¢apinda ve 5,5 mm
yiikseklikte, 7,5 mm aralikla boliinmiis 24x24 cm?’lik bir aktif alana sahiptir. Olii zaman
vermeden 500 ps’de okunabilmektedir. Detektoriin amaci, karmasik sekillere ve biiyiik
gradyanlara (egimlere) sahip alanlarin, iki boyutlu (2D) doz dogrulamalarini
kolaylastirmaktir. Doz profilleri, bir 3D-Line dinamik ¢ok egrili kolimator tarafindan
saglanan alan boyutlar1 i¢in su fantomunda bir iyonizasyon bdlmesi ile elde edilenlerle
karsilastirilmistir. Bu bulgular, bu detektoriin, X-1s1in1 foton Isinlarinin 2D dozimetrisi
icin kullanilabilecegini ve iyi bir mekansal ¢oziiniirligii sagladigini ayrica karmasik
radyasyon alanlarinin dozimetrik dogrulamasinda harcanan zamani belirgin bir sekilde
diistirecegini gostermektedir.

Sekil 2.23’te veri toplama sisteminin blok diyagrami gosterilmektedir. Ayni
sistem, 1024 pixel sinyallerinin, ¢evrimigi olarak goriintiilenmesine ve verilerin diskte
saklanmasima imkan saglamaktadir. Tipik bir veri toplama islemi sirasinda bilgisayar
ekraninin 6rnek ekrani Sekil 2.24°te gosterilmektedir (Amerio vd. 2004). Bu yazilim,
gamma indeksi yontemini kullanarak iki boyutta doz aki haritalarin1 karsilagtirabilir
(Cyriac 2014).
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Sekil 2.23. Veri toplama sisteminin blok diyagram1 (Amerio vd. 2004)
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Sekil 2.24. Tipik bir veri toplama oturumu sirasinda bilgisayar ekran1 (Amerio vd.
2004)

MatriXX (IBA Dozimetri) mega voltaj dozimetre i¢in gelistirilmis bir 2D
dedektordir (Zhaohui 2010). Standart uygulamalarindan birisi lineer hizlandiricilarin
kalite kontroliinde ve IMAT tedavileri 6ncesinde koronal planda, her bir 1s1n alani i¢in
2D doz aki haritalarinin (dose fluence map) elde edilmesinde kullanilmaktadir. Hastaya
0zgli doz dogrulamasinda, MatriXX gantri iizerine monte edilebilecegi gibi tedavi
masast iizerine de yerlestirilebilmektedir. Ikinci durumda, tek bir diizlemdeki kiimiilatif
plan dozu 6lgiilebilmektedir (Wolfsberger 2010).

MatriXX Evolution sistemi Sekil 2.25te gosterildigi gibi bir MatriXX cihazi,
MULTICube Lite (IBA Dozimetri) fantomu, bir a¢1 sensorii ve OmniPro-I’'mRT’den
olugsmaktadir. Sekil 2.25.a, MULTICube Lite fantomuna yerlestirilen MatriXX cihazini
gostermektedir. MULTICube Lite, 31,4 cm uzunlugunda, 22 cm yiiksekliginde ve 34
cm genisliginde plastik sudan yapilmistir (Shimohigashi 2012).
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Sekil 2.25. MatriXX, MULTICube Lite fantomu ve a¢i sensorii kombinasyonu
(Shimohigashi 2012)

Yapilan bazi ¢alismalar gostermistir ki, YRART planlarinin dogrulanmasi igin
MatriXX sabit bir fantomda (MULTICube) kullanilirsa, 6l¢iilen doz 1sin agisina bagh
olmaktadir (Amerio vd. 2004). Agisal bagimlilik, farkli gantri acilarinda MatriXX’ in
doz yanit1 olarak da tanimlanmaktadir. Isin acgildiginda, egimdlcer okumalar1 gantri
doniisiiyle degismeye baslamaktadir (Rowahanfarzad 2012). Ureticinin onerdigi
MatriXX detektoriiniin deneysel kalibrasyonu yalnizca 1sin alanina dik diizlemlerde
kalibrasyon alanlarin1 igermekte ve MatriXX’in acisal bagimliligina hitap
etmemektedir. Bu agisal bagimlilik diizeltilmedigi takdirde, planlarin dogrulanmasinda
doz yanilgilar1 yaratabilmektedir (Wolfsberger 2010). MatriXX’in YRART planlarinda
acisal bagimliligini gosteren ¢aligmalar mevcuttur.

2.10.4. Gama faktorii ve gama analiz yontemi

YRART tekniginde, hasta bazl kalite kontrol i¢in iyon odalari, termoliiminesans
dozimetreler ve diyot dizileri gibi dozimetrik sistemler dogru Ol¢iim yapabilmektedir.
Buna ragmen YRART tekniklerinde kalite kontrol (QA) igin yeterli degildir ¢linkii tek
nokta veya belirli bir hat iizerinde 6l¢iim almaktadirlar. Kullanilan dozimetrik ekipman
ne olursa olsun 6nemli olan hesaplanan doz dagilimi ile dlgiilen doz dagilimini nicel
olarak karsilagtirmaktir.

Glinlimiizde bu karsilastirma islemleri 6zel olarak gelistirilmis bilgisayar
programlariyla yapilmakta ve dolayisiyla bu karsilastirma islerinin kalitesi de direkt
olarak bu programlarin kullandig: algoritmaya bagli olmaktadir. Bu algoritmalar gergegi
yansitan belirli matematiksel ve fiziksel modellemeler {izerine olusturulmaktadir. Gama
analizi modeli de, Olciilen doz ve hesaplanan doz karsilastirilmasit yapmaya olanak
saglayan 0zel bir modellemedir (Yedekgi 2013).

Gama analizi, Low ve arkadaslar1 tarafindan Van Dyk’in ¢alismalarinin

gelistirilmesiyle gliniimiizdeki halini almaktadir (Low 2011). Van Dyk, doz dagiliminin
diisiik ve yiiksek gradyanlari olarak iki farkli bolgeye ayrilmasini 6ngérmekteydi. Bu iki
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bolge icinde kendine 6zgii kabul kriterlerinin olusturulup, diisiik gradyanli bolgelerde
Olciilen ve TPS yardimiyla hesaplanan dozun dogrudan karsilastirilmasi yapilmaktadir.
Ancak yliksek gradyanli bolgelerdeki kiiciik uzaysal hatalar nedeniyle biiyiik doz
farkliliklar1 elde edilecegi i¢in dozlarin dogrudan karsilagtirilmast miimkiin degildir
(Van Dyk 1993).

Bu nedenden dolay1, yiliksek doz gradyanina sahip bolgelerde, kabul edilebilir
uygunluk (DTA; distance to agreement) kavrami kullanilmaktadir. DTA kavrami,
referans doz dagilimindaki veri noktasi arasindaki mesafe olarak tanimlanmaktadir. Doz
dagilimi karsilastirllmalarinda, doz farki ve DTA hesaplamalar1 birbirlerini
tamamlayicidirlar (ICRU 1987).

Iki boyutlu doz dagilimlarini karsilastirmakta gama analizi teoride ¢ok basarili
olmaktadir. Low ve arkadaslar1 bu temeller iizerine YART planlarinin kalite kontrolii
amactyla gelistirdikleri gama analiz yontemi sematik olarak Sekil 2.26’da
gosterilmektedir.

Sekil 2.26. Gama analizi sematik gdsterimi (Low 2011)

Burada 7, ve T, sirasiyla, degerlendirilen ve referans noktalarm konumlaridir.
D.(¥.) Terimi degerlendirilen ve D.(¥,) terimi ise referans dozlari temsil etmektedir.
Ad ve AD terimleri ise sirasiyla, DTA ve doz farki kriterleridir. DTA, tipik olarak bir
doz dagilimi arasindaki en yakin mesafeyi Olgerek ve ikinci dagilimin ayni doz
seviyesine geldigi yerde hesaplanmaktadir (Low 2011).

Degerlendirme i¢in doz farki (AD) ve mesafe (Ad) parametreleri
tanimlanmaktadir. Gama indeksini bu parametreler ile hesaplar ve karsilagtirmaya aliriz.
Degerlendirmede birinci ve ikinci doz dagilimlari olarak adlandirdigimiz iki doz
dagilim1 goriintiisti karsilastirilmaktadir (bkz. Sekil 2.27). Birincil doz dagiliminin sahip
oldugu ilk nokta referans noktasidir(r noktasi) ve degerlendirme noktasi (e noktasi) ile
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karsilastirilir. Karsilastirma r noktasindaki 6lgiilen Dr ve e noktasindaki Olgiilen De
dozu ile yapilmaktadir.

Oncelikle referans ve degerlendirilen noktalar arasindaki mesafe (DTA) R olmak
tizere denklem 2.9’daki gibi hesaplanmaktadir.

Sekil 2.27. Referans ve doz dagilimi sematik gosterimi

R(Fefy) = \/Ax(ze_r) + Ay, (2.9)

Burada 7, ve I, sirasiyla, degerlendirilen ve referans noktalarinin konumlaridir.
T Ve T noktalari arasindaki ylizde doz farki (AD) denklem 2.10°daki gibidir.

Burada; D, I, noktasin da ki doz, D, ise I, noktasindaki dozu temsil etmektedir.
Degerlendirilen noktanin, belirlenen parametreleri saglayip saglamadigi, referans
noktanin ¢evresine bir elipsoide ¢izilerek belirlenmektedir. Sekil 2.26’da goriildigi gibi
bu elipsoidin ¢ap1 doz ve mesafe boyutlarindan olusan bir uzaydadir. Degerlendirilen
nokta bu elipsoidin igerisinde ise parametreler saglanmis olmaktadir. Gama degeri (I),

denklem 2.11°deki gibi hesaplanir ve hesaplanan deger 1’den kiiciikse, degerlendirilen
nokta elipsoidin igerisindedir ve parametreler saglanmis demektir.

[(fe, Fr) = \/ ) 4 2 0e (2.11)

Burada; AD doz farki, Ad mesafe (DTA) parametreleridir. Gama degeri yalnizca
bir kabul olciitii degil, ayrica DTA parametresini de i¢inde barindiran, hesaplama
bolgesinin belirlendigi sayisal bir kalite gostergesidir. Fantom dozu dogrulamasi, %3
doz farkina ve 3 mm’lik doz-mesafe kriterlerine sahip gamma indeksi, AAPM Gorev
Grubu 119 ve diger baz1 makalelerde bildirildigi lizere tedavi dncesi YART ve YRART
kalite kontrollerinde yaygin olarak kullanilmaktadir (Ceberg 2013).

Sekil 2.27°de gama degeri belli bir nokta i¢in hesaplanmaktadir. Sekil 2.28’de
ise ayni referans nokta, diger noktalar ile de karsilastiriimaktadir. Boylece hesaplanan
doz dagilimindaki referans nokta, dlciilen doz dagiliminda DTA (Ad) igerisindeki her
nokta ile karsilastirilmis olunmaktadir.
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Hesaplanan Doz Dagilimi Olgtilen Doz Dagilimi Gama Degerleri
r ryr|r Y
| |r
| r|r

Sekil 2.28. Gama degerinin hesaplanmasi (Yedekgi 2013)

Tiim diger noktalar i¢in I' degeri hesaplanmis ve hesaplanan bu degerlerden en
kiigiigii referans noktaya ait gama (y) degeri olarak belirlenmekte ve asagidaki gibi
gosterilmektedir.

Her ¥, noktasi i¢in: y(¥.) = min[['(¥,, F})] (2.12)

Sekil 2.29°da mavi ile gosterilen ¢izgi dlgiilen doza ve yesil ile gosterilen ¢izgi
de beklenen doza esittir. Beklenen dozun biitiin noktalar1 i¢in ¢evrelerinde yarigapi 1
birim olan sanal daireler cizilmektedir. Uzaysal yonelimdeki bu 3 mm, doz
yonelimindeki beklenen dozun maksimumunun %3’line esittir.

Doz

Olgiilen Doz
=== Beklenen Doz
Gama>1 Olan Bdlge

Uzakhk

Sekil 2.29. Gama analizinde o6lgiilen ve beklenen doz karsilastirmasi (Yedekgi 2013)

Buradaki tolerans c¢emberlerinin toplami, beklenen dozun etrafinda bir tiip
sekline doniismektedir. Gama degeri, Ol¢lilen dozun tiip igerisinde oldugu bolgelerde
I’den kiciiktiir ve disinda oldugu bolgelerde 1’den biiyiikk olacak sekilde
tanimlanmaktadir. Bu degerlendire islemi tek bir nokta icin yapilirken, analizde doz
haritasindaki tiim noktalar i¢in bu islem uygulanir. Analizi gegenlerin orant %95’1n
tizerinde ise tedavi plami kalite kontrolden ge¢mis ve giivenli bir sekilde hastaya
uygulanabilir olarak degerlendirilmektedir.

Low vd.. (2011) tarafindan onerilen y degerlendirme yontemi en ¢ok kabul géren
yaklagimdir ve bircok grup tarafindan uyarlanmigtir. Ayrica gama analizi yontemi iKi

boyutlu doz dagilimlarinin kantitatif kargilastirmasi igin hala gelistirilme asamasindadir
(Stock 2005).
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3. MATERYAL VE METOT
3.1. Materyal

Bu ¢alisma Adana Sehir Egitim ve Arastirma Hastanesi Radyasyon Onkoloji
Unitesi’nde yapilmistir. Kullanilan ara¢ ve gerecler asagida listelenmistir:

e CMS Monaco TPS 5.1 Versiyon
Elekta marka Versa HD model lineer hizlandirici
IBA MartiXX Evolution Sistemi
e MatriXX dedektorii
e MultiCube Lite Kat1 Fantomu
e Aci sensori
e OmniPro I’'mRT 2.0
IBA marka FC65-P farmer tipi iyon odasi
IBA marka RW-3 kati su fantomu
IBA marka Dosel model elektrometre

3.1.1. CMS Monaco TPS 5.1 Versiyon

Tedavi Planlama Sistemleri (TPS), istenilen hedef dozun farkli etkilerini simiile
eden ve hedef ile riskli organlar arasindaki iligkiyi inceleyerek deger fonksiyonlar1 ve
yardimc1 matematiksel formiiller kullanarak tedavi planlarini optimize ederek doz
haritalarini (dose map) ¢ikaran yazilimlardir. YRART tedavi planlarinda Monaco TPS,
Monte Carlo algoritmasini kullanarak doz hesaplamalari yapmaktadir. Sekil 3.1°de
CMS Monaco planlama sisteminin ara yiizii gosterilmektedir.

F

= Weawie 13
[

Sekil 3.1. CMS Monaco TPS ara yiizii
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Monaco iiriinii, PC (personel computer) is istasyonlar iizerinde ¢alismakta ve
XiO veya diger tedavi planlama sistemleri ile birlikte kullanilabilmektedir. Plan
inceleme, plan analizi ve onayi igin bir dizi gbzden gecirme araci ve hizli ¢evrim dis1
erisim sunan bir uygulamadir. Simiilasyon 4D destegi, sekillendirme araglari, fiizyon,
1s1n yerlestirme, blok/port tanimlar1 ve gercek zamanli DRR’leri icermektedir. Birden
fazla ozellestirilebilir goriiniim, tim gerekli gorlintiilere ve erisim perspektiflerine
verimli erisim saglar. Bu calismada CMS Monaco versiyon 5.1 TPS igerisinde
kullanilan IMAT teknigi, islevselligi daha karmasik tedavi planlar1 i¢in gereken
esnekligi ve kontrolii saglayarak, tek veya c¢oklu diizlemsel olmayan arklar1 ayni anda
optimize edebilmektedir (ELEKTA 2013).

CMS Monaco tizerinde YRART planlarinin optimizasyonu i¢in iki ayri
istatistiksel modiil bulunmaktadir. Bunlardan ilki Constrained (normal doku Onceligi)
modiilii ve bu secenek Monaco i¢in varsayilan en iyi iyilestirme modiliidiir. Hedef
hacimlere doz yonlendirilirken, normal dokudaki korumaya yonelik kisitlamalar agir
basmaktadir. Diger bir modiil ise Pareto (hedef hacim 6nceligi) modiiliidiir. Bu secenek
belirlendiginde, Monaco’nun normal olarak ¢alisma prosediiriinii tam tersine
cevrilmektedir. Saglikli dokudaki kisitlamalar1 en aza indirir ve tiimor hacim iizerindeki
hedeflenen dozlara 6ncelik tanimaktadir (ELEKTA 2013).

3.1.2. Elekta marka Versa HD model lineer hizlandirici

Calismada Elekta marka Versa HD model lineer hizlandiric1 cihazi
kullanilmistir. Elekta marka Versa HD model lineer hizlandirici cihazi ¢ok ¢esitli foton
ve elektron enerjilerine sahiptir. Elekta’nin ¢ok yaprakli kolimatérleri (CYK) 80 karsit
yaprak ciftiyle toplamda 160x5 mm liften olusmaktadir. Her birisi izomerkez de 1 cm
genisligine kadar uzanmaktadir (Ozden 2017). Tam alan boyutu 40 x 40 cm? olan bu
cihazda, her bir arkta 1026 dinamik kontrol noktasi bulunmakta ve CYK hareketi 2 kat
daha hizli hareket ettigi i¢in 151n sekillendirmesini yiizde 60 daha hizli yapmaktadir. Bu
da 1gsinlamalarin hizinda biiyiik bir zaman kazanimina yol agmaktadir. 5 kat daha az doz
sizintisina sahip CYK yapis1 sayesinde, saglam organlarin radyasyondan etkilenmesini
en aza indirirken ikincil kanser olusum risklerini en diisiik degerlere sahiptir (ELEKTA
2017). Sekil 3.2’te Elekta Versa HD lineer hizlandirict gosterilmektedir (ELEKTA
2017).
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Sekil 3.2. Elekta marka Versa HD model lineer hizlandiricisi

3.1.3. IBA marka MartiXX Evolution sistemi

Iki boyutlu-dizilimli iyon odalar1 (2D-Array), YRART tekniginin Kkalite
giivencesi i¢in yapilandirilmakta ve kullanilmaktadir (Zhaohui 2010). Bu amagla
gelistirilen cihazlardan birisi de IBA firmasi tarafindan iretilmis olan MatriXX
Evolution sistemidir. Bu iyon odasi dizileri mega voltaj X-isinlarinin dozimetrisi igin
tasarlanmaktadir. Potansiyel kullanim alanlarindan birisi de YRART tekniklerinin kalite
kontrol uygulamasidir. Bu sistem lineer hizlandiricidaki tiim gantri agilarinda sabit bir
detektore doz iletmekte ayrica dozun deneysel olarak dogrulanmasini amacglamaktadir
(Wolfsberger, 2010). Yapilan g¢aligmalar sonucu MatriXX Evolution’un yeterince
yiiksek dogrulukta bir cihaz olarak nitelendirilebilecegi sonucuna varilabilmekte ve
dogrudan bir okuma cihazi olarak MatriXX Evolution sistemi radyoterapide o6lgiim
prosediirlerini kolaylastirma yetenegine sahip oldugu bilinmektedir (Herzen 2007).

MatriXX Evolution sistemi; MatriXX dedektorii (2D-Array), MULTICube
Lite (IBA Dozimetri) fantomu, gantri lizerine sabitlenmis bir a¢is1 sensorii ve OmniPro-
I’'mRT’den olusur. Sekil 3.3’te Olglim i¢in kullanilan MatriXX Evolution sistemi
goriilmektedir.

Bu caligmada kullanilan MatriXX dedektorii, 1021 adet birbirinden bagimsiz
silindirik iyonizasyon odacigina boliinmektedir. Her bir iyonizasyon odasinin hassas
hacmi 0,07 cm*’tiir. 1021 ayr1 ayr1 okunan silindirik iyonizasyon bdlmelerinde (piksel)
4 mm ¢apinda ve 5,5 mm yiikseklikte, 7,5 mm aralikla béliinmiistiir. Olii zaman
vermeden, tiim iyon odalarinin 500 ps’de paralel okunmasini saglamaktadir.
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Sekil 3.3. Calismada kullanilan MatriXX Evolution sistemi

MULTICube Lite fantomu su ve esdegeri olan kati bir fantomdur. Hasta tedavi
alan1 pozisyonuna benzeyecek olan fantom malzemenin bir noktasinda fiziksel olarak
konumlandirmanizi  saglamaktadir. MatriXX  dedektorii  bu  fantom igerisine
yerlestirilmektedir. MULTICube Lite, MatriXX Evolution’u farkli derinliklerde, 6l¢iim
diizlemini tedavi masasint 20 cm’ye kadar yiikselterek dikey olarak konumlandirmanizi
da saglar ve ozellikleri su sekildedir:

31,4cm (L) x 34 cm (W) x 22 cm (H)

Yaklagik agirlik: 19,8 kg

Cikarilabilir film kaseti: 4,1 kg

Malzeme: Gergek su dozunun 100 keV’den 100 MeV’e kadar % 0,5’ i¢inde
olan Plastic Water®

MatriXX Evolution igerisinde sunulan Omnipro-’mRT 2.0 yardimiyla,
MULTICube Lite fantoma aktarilan MatriXX detektorii araciligiyla, belirlenen
noktalarda hesaplanan dozun olgiilerek kontrolii saglanmaktadir. Omnipro-I’'mRT
sayesinde iki boyutlu doz aki haritasi (dose fluence map) olusturularak, TPS'de
olusturulan doz aki haritasiyla, yine Omnipro-I’'mRT igerisinde sunulan gama analiz
yontemi kullanilarak karsilastirilma ve dogrulama islemleri yapilmaktadir. OmniPro-
I’mRT 2.0 i¢in minimum sistem gereksinimleri:

e isletim sistemi: Microsoft® Windows® (XP, VISTA ™ 32 bit)

e Islemci: Pentium (veya esdeger), 1,8 GHz veya daha iyi Bellek (RAM): 2
GB (gercek zamanli mod i¢in Onerilir)

e Sabit disk: en az 160 MB kullanilabilir, veri arsivleme i¢in 6nerilen 40 GB

e Monitdr ve grafikler: True Color’da (32 bit) 1024 x 768 piksel ¢oziiniirliik
destegi

e Baglant1 noktalari: kullanilabilir Ethernet baglantist (I’'mRT MatriXX igin
RJ-45), tarayiciya USB 2.0 arabirimi
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Son olarak MatriXX Evolution igerisinde sunulan a¢1 sensorii ile otomatik aci
diizeltmesinin yapilmasi saglanmaktadir. Ac¢i sensoriiniin dogrulugu {iretici firma
tarafindan +0,6 derece olarak belirlenmistir ve 1s1n alanina diiz eksenlerde kalibre
edilmistir.

3.1.4. IBA marka RW-3 model kat1 su fantomu

Kalibrasyon ve Kkalite kontrol amaciyla, iyon odacigi uyarlamasina sahip
plakalari i¢eren akrilik ve suya esdeger RW-3 plaka fantomlar1 kullanilmaktadir (PTW
2012). Kullanilacak iyon odalarina uygun bosluklarla birlikte bu fantomlarin tizerinde
dogru merkezlemenin yapilabilmesini saglayacak ¢izgiler bulunmaktadir.

Calismada, olglim Oncesi kalite kontrol amaciyla 1 cm yiiksekliginde ve 30x30
cm? boyutlarinda suya esdeger RW-3 plaka fantomlar kullanilmistir. iyon odasi
konumlandirmast i¢inse 2 cm yiiksekliginde adaptor plaka kullanilmigtir. Bu fantomun
fiziksel yogunlugu 1,045 g/cm? , elektron yogunlugu ise 3,43x10% e/cm?’tiir.

Sekil 3.4. Kalibrasyon ve kalite kontrol amaciyla kullanilan akrilik (sol) ve suya esdeger
RW-3 plaka (sag) fantomlar1

3.1.5. IBA marka FC65-P farmer tipi iyon odas1

FC65-P farmer tipi iyon odasi, doz 6l¢limlerinde kullanilan, i¢i ortam havasiyla
dolu ve iyonizasyon esasina dayanan bir odadir. Silindir bi¢imli bu iyon odasinin teknik
ozellikleri Cizelge 3.1°de verilmistir. Bu iyon odasi ile su, hava ve kat1 su fantomunda
radyasyon Olciimleri yapilabilmektedir (Bilek 2015). Radyoterapide proton, foton ve
elektron demetlerinin, mutlak ve rolatif 6l¢timleri i¢in kullanilmaktadir. Calismada iyon
odas1 ve elektrometre, 6l¢iimler dncesi lineer hizlandiricinin dozimetrik kalite kontroli
icin kullanilmistir. Sekil 3.5 *da FC65-P iyon odas1 gosterilmektedir.
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Cizelge 3.1. FC65-P farmer tipi iyon odasi teknik 6zellikleri
Kavite Kavite Kavite Duvar Duvar Merkezi Suda
hacmi uzunlugu | yarigapi materyali | kalinligi elektrot .| kullanim
materyali
0,65cm® | 23,1 mm | 3,1 mm Delrin 0,07 ) C552 Evet
g/cm

Sekil 3.5. FC65-P farmer tipi iyon odasi (IBA 2014)

3.1.6. IBA marka Dosel model elektrometre

X-151m1 ve elektron 1ginlarinin dozimetrisinde doz ve doz hizlarinin 6lgiilmesi
i¢cin kullanilmaktadir. Gy cinsinden ve mGy vb. gibi alt birimlerde doz Ol¢iimii ve
Gy/min, mGy/min vb. gibi birimlerde de doz hiz1 dl¢limlerini yapmaktadir. C cinsinden
yiik dl¢limii yapilirken, C/min cinsinden de yiik hiz1 6l¢iimii yapilabilmektedir. Farkli
polarizasyon voltajlarinda (0-400 V) ol¢iimlerin yapilmasina imkan vermektedir. Sekil
3.6’da goriildiigii gibi iyon odasi araciligiyla Olglilen tiim degerler ve diizeltme
faktorlerinin eksiksiz ve kapsamli olarak genis bir izleme alaninda grafiksel olarak
izlemek miimkiindiir (IBA 2011).

Elektrometreler sogurulan radyasyon dozu o6l¢iimlerinde, iyon odalar1 ve yari
iletken dedektorlerle birlikte kullanilmaktadir. Doz, yiik, akim, doz hizi, MU basina doz
olarak okuma alabilmektedir. Sayisal veriler ve grafikler dijital ekranda
goriilebilmektedir (Bilek 2015). Sekil 3.7°de IBA marka Dosel model elektrometre
gosterilmektedir.

Corr:———:TP:CF:UF

** +2.99] o,

Single Hode

Timels]
c0- @ + 0.00 ney/s
Sensor: 1 SN: 3341 Hellhofer CCL3

Corr. Factor: 1.819 No: 1 Factor 1
User Factor ¢ 1.818
Air Density @ 1.887
Sensitivity 1 3.925 nCGu ENn,uj-l

Backaround ! 0,00 mBu-/s
Bias Voltage: +388 V ON
| start || Bk || Mode |[Expand || Setup ]

Sekil 3.6. IBA marka Dosel model elektrometre ara yiizii (IBA 2011)
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l .

Sekil 3.7. IBA marka Dosel model elektrometre (IBA 2011)

Bu calismada kullandigimiz FC65-P Farmer tipi iyon odast ve Dosel model
elektrometrenin kalibrasyonu, Tiirkiye Atom Enerji Kurumu (TAEK) tarafindan
yapilmis olup iyon odasinin suda absorblanan doz kalibrasyon katsayist (Now) 47,892
mGy/nC bulunmustur. Kalibrasyon; 20,0 °C sicaklik, 1013,25 mbar basing, 95 cm SSD
ve 10x10 cm? alan boyutlarinda yapilmistir.

3.2. Metot

MatriXX’teki iki boyutlu-dizilimli iyon odalarinin kalibrasyonu yalnizca 1sin
demetine dik diizlemde yapilmaktadir. Bu ¢aligmada tedavi planlama sisteminde (TPS)
6 MV enerjili X-151n demeti kullanarak 10 YRART o6rnek plan yapildi. Olusturulan bu
planlarin yine TPS kullanilarak su ve doku esdegeri referans fantomlar kullanilarak 2D
doz haritalar1 ¢ikarildi MatriXX cihazi, MULTICube Lite Fantomu ve gantri {izerine
sabitlenmis bir ag1 sensorii ile birlikte OmniPro-I’'mRT 2.0 kullanildi. YRART planlari
icin MatriXX ol¢timleri ag1 sensorii aktif ve pasif durumlarda yapilip, OmniPro-I’'mRT
2.0 kullanilarak doz haritalar1 2D olarak elde edildi. OmniPro-I’mRT 2.0 yardimiyla her
iki durum i¢in elde edilen 2D doz haritalari, TPS' de olusturulan doz haritalar1 ile gama
analiz yontemi kullanilarak karsilastirildi ve degerlendirildi.

3.2.1. Olciim dncesi yapilan kalite kontrol testleri

Klein vd.. tarafindan hazirlanan AAPM Task Group 142 no’lu rapora gore lineer
hizlandiriciya ait X-1g1m1 output sabitligi kabul kriteri £%2 olarak belirlenmektedir (bkn.
Cizelge 3.2). Bu kabul kriteri baz alinarak Elekta marka Versa HD model lineer
hizlandirict cihazi i¢in X-151n1 output sabitligi kontrolii yapilmaistir.

Elekta marka Versa HD model lineer hizlandiricisinin gantri ve kolimator agilar
0° yapilarak dl¢iim sistemleri kuruldu. Iyon odasiyla dlgiimler yapilmadan dnce dl¢iim
sisteminin 1sinmasi ve iyon odasinin termal dengeye ulagmasi icin yeterli bir siire
beklenmelidir. Warm-up olarak tanimlanan bu islem lineer hizlandiricinin gantri ve
kolimator agilart 0° yapilarak, 6 MV foton enerjisi, 1000 MU, 400 (MU/min) doz hizi
ile tedavi alani kapaliyken yapildu.
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Tedavi masasi tizerine Sekil 3.8’deki gibi ol¢im diizenegi IAEA TRS 398
protokoliine gore kuruldu. Olgiim diizenegi kolimatér ve gantri agilar1 0° yapilarak, 100
cm SSD’ de, cihaz alan gapraz ¢izgisine gore ortalanarak yerlestirildi. 6 MV foton 1s1ni,
100 MU, 400 (MU/min) doz hiz1 ile 10x10 cm? alan agikliginda ve 10 cm derinlikte
RW-3 kati su fantomlar1 1sinlandi. Elekta marka Versa HD model lineer
hizlandiricisinin X-151n1 out-put sabitligi bulundu.

Sekil 3.8. Elekta marka Versa HD model lineer hizlandiricisinda X-1gmn1 out-put
sabitliginin dl¢ililmesi

Cizelge 3.2. AAPM TG-142’ye gore lineer hizlandirici i¢in dozimetrik testler (AAPM
2009)

Test Turd YART/YRART Kabul Sinirlar
Dozimetrik
X-151n1 output sabitligi +%?2
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3.2.2. TPS ile Tedavi Planlarimin Olusturulmasi

Tedavi Planlama Sistemleri (TPS), hedefe verilmesi istenilen radyasyon
dozunun farkl etkilerini simiile etmektedir. Hedef ile riskli organlar arasindaki iliskiyi
inceleyerek deger fonksiyonlart ve yardimci matematiksel formiiller kullanarak tedavi
planlarin1 optimize ederek doz dagilimlarini ¢ikaran bilgisayar yazilimlaridir. Belirlenen
10 6l¢iim hastasinin transvers (aksiyel) kesitlerinden elde edilen anatomik bilgilerine
gore ICRU 62 raporu baz alinarak tedavi voliim konturlar1 ¢izildi. Radyasyon tedavileri
bu konturlar iizerinden planlandi. Bu tedavi planlarinda fraksiyon dozlari1 180 cGy ve
200 cGy olarak girildi. Monte Carlo algoritmasi kullanilarak, 6 MV foton enerjisinde
360 derecelik bir rotasyonla bu tedavi planlar1 YRART teknigi ile TPS kullanilarak
olusturuldu.

Boliim 2.9°da belirtildigi gibi normal doku onceliginin saglandigi Constrained
modiili kullanilarak tedavi voliimii ve risk organ dozlar1t matematiksel fonksiyonlar
(Cost Function) yardimiyla optimize edildi. Her bir YRART plani i¢in doz dagilimlari
bu optimizasyon sonucunda elde edildi. Olusturulan tedavi planlarinin bir drnegi Sekil
3.9'da verilmektedir.

Sekil 3.9. TPS ile olusturulan tedavi plani 6rnegi
3.2.3. TPS ile referans fantomlarin olusturulmasi

Tedavi planlama sisteminde YRART teknigi ile planlanan 10 planin PUK
planlar1 yine TPS ile referans fantom esliginde olusturuldu. Sekil 3.10°da olusturulan
PUK planlarindan bir 6rnek verilmistir.
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Sekil 3.10. TPS yardimu ile olusturulan referans fantomu

Fraksiyon dozlar1 baz alinarak olusturulan PUK planlart i¢in referans fantom
tedavi masas1 konturuna ortalandi ve TPS’de 2D doz haritalar1 olusturuldu. Bu doz
haritalar1 bir tagmabilir bellek yardimi ile Omnipro-I’'mRT 2.0’ye aktarildi. Her bir
Olclim icin proje dosyalart olusturuldu. Omnipro-I’'mRT 2.0 yazilimi ara ylizii Sekil
3.11°de gosterilmistir.

OmniPro I'mRT+

Diagram = Statistics ‘Standard Histogram -

Number of Fixels
10,

4 05182018 112457
3 RTDOSE 180257_BEYIN-QA1_Dose dc

2]

4 051872018 11:24:57 [00001]
3 RTDOSE 180257_BEYIN-QA2_Dose dc

&l

4 ) Measurement
&) Measurement 2400572018 225724 45
G Measurement 241052018 23.01.26

B

5 Measurement 25/05/2018 205223 38

< — > C
e
Integral 24/05/2018 225724 45 0.049 0,145 0243 0.340 0,437 0.534 D631
Plane posiion. 0.0 mm Sign:

[Result] [Gammsindex] of Integral 25/05/2018 205223 1uirc o aos

&l
|

Tools A}
HaE A EEE))

EER)|FEE

Yimm]

Compare alors & Iodise
Integeal 2400622018 23.01:28
u Plane postion: 0.0 mm - [ —

Integral 26/05/2018 205223 39
Piane posiion: 0.0 mm

B3]

FEE

Sekil 3.11. OmniPro-I’'mRT 2.0 ara yiizii
OmniPro-I’'mRT 2.0 ara vyiizii kullanilarak sicaklik, basing, aci sensorii

kalibrasyonu gibi bazi parametreler girilerek OmniPro-I’mRT o&lgiim igin hazir hale
getirilmistir.
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3.2.4. Ac1 sensorii aktif durumunda élciimlerin alinmasi ve gama degerlendirmesi

Olgiim sistemi lineer hizlandiric1 cihazinin alan capraz cizgisine ortalanarak
Sekil 3.12°deki gibi tedavi masasina yerlestirildi. A¢1 sensorii gantri tizerine sabitlendi.
Gantri agis1 0 ve 90 derecelere alinarak, sensor tizerinde bulunan su terazisi yardimiyla
egim kontrolii saglandi. MatriXX cihazimnin tiiretici firmanin 6nerdigi sekilde 15 dakika
1sinmasi saglandi. Isinma islemleri bitiminde MatriXX iyon odasi dizilerinin 1sitilma
islemi 24x24 cm? alan boyutunda,100 cm SSD’de, 6MV foton enerjisiyle, 1000 MU ve
400 (MU/min) doz hiz ile yapildi.

Oncelikle ag1 sensériiniin algilanabilirlik durumu Omnipro-I'mRT 2.0 ara
yiizinde sunulan ve Sekil 3.11°de gosterilen "Settings" meniisiinde "Gantry angle
correction" kismindan aktif hale getirildi. Mosaiq ve Omnipro-I’'mRT 2.0 es zamanli
olarak calistirilarak 6l¢iilen dozun Omnipro-I’'mRT 2.0 ile 2D doz haritalar1 olusturuldu.
Referans fantomda hesaplatilan ve MatriXX ol¢iimii sonucu elde edilen 2D doz
haritalart Sekil 3.11°de gosterildigi gibi veri alanlarina (Data set 1 (6l¢iilen) ve Data set
2 (hesaplanan)) yiiklendi. Burada referans alinan 2D doz haritas1 Data set 2 boliimiine
yerlestirilen TPS doz haritasidir. Veri alanlarina yiiklenen doz haritalarinin piksel
esitlemesi Omnipro-’'mRT 2.0 yaziliminda otomatik olarak 1mm piksel boyutunda
yapilmaktadir.

Sekil 3.12. MatriXX Evolution sisteminin 6l¢iim i¢in kurulmasi

Gama ve DTA parametreleri kabul kriterlerine gore Sekil 3.13’te gosterildigi
gibi girildi. Gama indeksi degeri Sekil 3.14’de gosterildigi tizere yiizde fark olarak elde
edildi. Gama analiz yontemiyle, gama indeksi kontrolii 10 YRART plan 6l¢iimii i¢in
ayr1 ayr1 yapildi ve degerlendirildi.
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Sekil 3.13. OmniPro-I’'mRT 2.0 ara yiiziinde gama ve DTA parametreleri

- ER R ~ Histograms
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Number of Pixels O u,
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120_ .,-Tl'reshc-lcs
100_| E] Enable Thresholds p—
80_ .,- Verification Results -.
Average 0.24
s
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Sekil 3.14. Ag¢i sensorii aktif durumda iken yapilan Ol¢limiin gama analiziyle

degerlendirilmesi

Ac¢1 sensorii aktifken, TPS ve MatriXX doz haritalariin karsilastirilmas: ve

gama analiz degerlendirmesi Ekler 1-5’te verilmistir.
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3.2.5. Aq1 sensorii pasif durumunda ol¢iimlerin alinmasi ve gama degerlendirmesi

Bolim 3.2.4°te yapilan ayni islemler a1 sensériic durumu OmniPro-I’'mRT 2.0
ara yiizii kullanilarak pasif hale getirilmesi ile tekrarlandi. Mosaiq ve OmniPro-I’'mRT
2.0 es zamanli olarak calistirilarak ol¢iillen dozun OmniPro-I’'mRT 2.0 ile 2D doz
haritalar1 olusturuldu. TPS referans fantomda hesaplatilan ve MatriXX 6l¢timii sonucu
elde edilen 2D doz haritalar1 Sekil 3.15°de gosterildigi gibi veri alanlarma yiiklendi.

Gama ve DTA parametreleri kabul kriterlerine gore yine Sekil 3.13’te
gosterildigi gibi girildi. Gama indeksi degeri Sekil 3.15te gosterildigi lizere yilizde fark
olarak elde edildi. Gama analiz yontemiyle, gama indeksi kontrolii 10 YRART plan
Olclimii i¢in ayr1 ayr1 yapildi ve degerlendirildi.
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Sekil 3.15. 2D doz haritalarinin OmniPro-I’mRT 2.0’da veri alanlarina yiiklenmesi
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Sekil 3.16. Agi sensorii pasif durumda iken yapilan Olglimiin gama analiziyle
degerlendirilmesi

Agt sensorii pasifken, TPS ve MatriXX doz haritalarinin karsilastirilmasi ve
gama analiz degerlendirmesi Ekler 6-15’te verilmistir.
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4. BULGULAR
4.1. Ol¢iim Oncesi Yapilan Kalite Kontrol Testleri

20,3 °C sicaklik ve 1013,2 mbar basing altinda yapilan 6lgiimlerde IBA marka
Dosel model elektrometre ile okunan 6l¢iim degeri 100,1 ¢cGy bulundu. Bu deger
Cizelge 3.2°de verilen X-151m1 out-put sabiti baz alinarak +%0,1 fark ile £%2 kabul
Kriterinin igerisinde bulundu.

Cizelge 4.1. X-1511 out-put sabitligi 6l¢iim sonuglari

Sicaklik Basing Okunan deger | Fark Kabul Kriteri

20,3°C 1013,2 mbar 100,1 cGy -%0,1 +062

4.2. TPS ile Olusturulan Tedavi Planlar:

Belirlenen 10 tedavi hastasinin ICRU 62 raporu baz alinarak olusturulan tedavi
volimlerine YRART teknigi kullanilarak 6 MV foton enerjisinde 360 derecelik
rotasyonlar ile tedavi planlar1 olusturuldu. 10 YRART planinda, tedavi voliimii i¢in
olusturulan izodoz egrileri, referans olarak kabul edilen +%7 ve -%5 kriterleri igerisinde
bulundu.

4.3. TPS ile Olusturulan Referans Fantom Planlari

TPS' de olusturulan 10 YRART PUK plani i¢in 180 cGy ve 200 cGy fraksiyon
dozlar1 kullanilarak referans fantomda 2D doz haritalar1 olusturuldu. Olusturulan bu doz
haritalar1 Coronal diizlemde 0. kesit baz alinarak OmniPro-I’'mRT 2.0’a aktarildu.
OmniPro-I’mRT 2.0 ara yiizii kullanilarak 20,0 °C sicaklik ve 1010,5 mbar degerleri
girilerek ag¢1 sensorii kalibrasyonu 0°ve 90° gantri agilarinda yapildi.

4.4. Ac1 Sensorii Aktif Durumunda Alinan Ol¢iimler ve Gama Degerlendirmesi

10 YRART plan i¢in 6 MV foton enerjisinde, 89 cm SSD ve 360 derece arkla
Olciimler yapilmistir. Cizelge 4.2’de ac1 sensorii aktif durumunda, 6l¢lim ve referans
fantom doz dagilimlar1 arasindaki gama indeksi ve fark ylizdesi gosterilmektedir.
Cizelgede sicaklik (T) , basing (P) ile gosterilmistir.

10 YRART plan ol¢iimleri, AAPM TG 119’a gore %3 doz farki ve 3 mm
mesafede kabul kriterlerine gore yapildi ve degerlendirildi. Agi sensorii aktif
durumunda, 6lciilen ve referans fantomda hesaplanan doz dagilimlar1 arasindaki gama
indeksi farki ortalama -%0,52 bulundu. Olgiim ve referans fantom doz dagilimlari
karsilastirildiginda gama indeksi minimum farki %0, maksimum farki ise %1,7 olarak
goriilmektedir. Olgiimlerin %100'inde %95,0 gama indeksi kabul kriteri saglanmis olup
plan uygunluklar1 kabul gormiistiir.
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Cizelge 4.2. 10 YRART plan igin ag1 sensorii aktif durumdayken 6l¢iilen ve hesaplanan
doz dagilimlart arasindaki gama indeksi fark yiizdeleri

No | Planianan T P TPS My | Gama Indeksi | Fark
Alan (°C) (mbar) | (cGy) (%) (%)
1 Larenks 20,1 1010,7 200 885,0 98,3 -1,7
2 Prostat 20,2 1010,6 200 695,9 98,9 -1,1
3 Prostat 20,3 1010,2 200 667,8 99,0 -1,0
4 GBM 20,2 1010,6 200 549,6 99,8 -0,2
5 B.mukoza 20,3 1010,8 200 1247,4 99,1 -0,9
6 Larenks 20,2 1010,8 200 694,9 100,0 0,0
7 Akciger 20,3 1010,3 200 1340,8 100,0 0,0
8 Akciger 20,1 10111 180 1027,6 100,0 0,0
9 Prostat 20,2 1009,1 200 658,0 99,7 -0,3
10 Prostat 20,3 1011,1 200 585,8 100,0 0,0
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4.5. A1 Sensérii Pasif Durumunda Alinan Olciimler ve Gama Degerlendirmesi

10 YRART plan i¢in 6 MV foton enerjisinde, 89 cm SSD ve 360 derece arkla
Olctimler yapilmistir. Cizelge 4.1°de ac1 sensorii pasif durumunda, 6lgiim ve referans
fantom doz dagilimlar1 arasindaki gama indeksi ve fark ylizdesi gosterilmektedir.
Cizelgede sicaklik (T) , basing (P) ile gosterilmistir.

Cizelge 4.3. 10 YRART plan i¢in ag1 sensorii pasif durumdayken dlgiilen ve hesaplanan
doz dagilimlar1 arasindaki gama indeksi fark yiizdeleri

No | Planianan T P TPS MU Gama Indeksi | Fark
Alan (°C) | (mbar) | (cGy) (%) (%)

1 Larenks 20,3 | 1010,8 200 885,0 97,2 -2,8
2 Prostat 20,2 | 1010,6 200 695,9 96,2 -3,8
3 Prostat 20,2 | 1010,1 200 667,8 98,3 -1,7

4 GBM 20,2 | 1010,6 200 549,6 100,0 0,0
5 B.mukoza | 20,2 | 1010,7 200 1247,4 96,0 -4,0
6 Larenks 20,2 | 1010,8 200 694,9 95,5 -4,5
7 Akciger 20,3 | 1010,1 200 1340,8 86,3 -13,7
8 Akciger 20,2 | 1011,1 180 1027,6 90,6 -9,4
9 Prostat 20,2 | 1009,0 200 658,0 99,2 -0,8
10 Prostat 20,2 | 10111 200 585,8 99,7 -0,3

10 YRART plan ol¢iimleri, AAPM TG 119’a gore %3 doz farki ve 3 mm
mesafede kabul kriterlerine gore yapildi ve degerlendirildi. Agi sensorii pasif
durumunda, 6lgiilen ve referans fantomda hesaplanan doz dagilimlart arasindaki gama
indeksi farki ortalama -%4,1 bulundu. Olgiim ve referans fantom doz dagilimlar
karsilagtirildiginda gama indeksi minimum farki %0, maksimum fark: ise %13,7 olarak
goriilmektedir. 7 ve 8 numarali Akciger plan dlglimleri %95 kabul kriterini gegememis
ve bazi 6l¢iimlerde ise bu degere ¢ok yakin gama indeks yiizdeleri bulunmustur.
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5. TARTISMA

Iyonlagtirict  radyasyonun kullanim alanlarindan birisi de radyoterapi
merkezlerinde kullanilan lineer hizlandiricilardir. Bu cihazlarla amaglanan, risk
altindaki organlarin maruz kalacagi radyasyon dozunun en aza indirilmesiyle birlikte
timor dozunu maksimize etmeyi saglamaktir (Low 2011). Bu hedefi gerceklestirme
yontemlerinden birisi, foton akisinin rotasyonla anlik olarak degistirilmesine olanak
saglayan YRART teknigidir (Bakhtiari 2011).

Radyasyon tedavilerinde, belirlenen organ veya dokulardaki iyonlastirici
radyasyon dozu, sogurulan doz (D) olarak tanimlanmakta ve bir organ veya dokunun
birim kiitlesine aktarilan enerji birimi olarak Gray (Gy) cinsinden ifade edilmektedir.
Radyasyon tedavi tekniklerinin uygulanabilmesi i¢in en oOnemli hususlardan birisi,
ongoriilen tedavi dozlarint dogrulamaktir. Radyasyon tedavisinin giivenligi, bilgisayarl
tedavi planlama sistemleriyle (TPS) planlanan radyasyon dozunun, belirtilen hedefe
dogru dozda iletilmesi ile elde edilmektedir. Bu nedenle lineer hizlandiricilarin,
simiilatorlerin, TPS ve bu sistemlerde hesaplanan doz dagilimlarinin dozimetrik araglar
kullanilarak dogruluklarinin kontrol edilmesi gerekmektedir (Amerio vd. 2004). Bu
konuda genel yontemler AAPM Raporu 67°de agiklanmistir (AAPM 1999).

iki boyutlu-dizilimli iyon odalart (2D-Array), YRART tekniginin kalite
giivencesi i¢in yapilandirilmakta ve kullanilmaktadir (Zhaohui 2010). Bu amagcla
gelistirilen cihazlardan birisi de Iba firmasi tarafindan iretilmis olan MatriXX Evolution
’dir (Amerio vd. 2004). Bu iyon odalar1 mega voltaj X-isinlarinin dozimetrisi igin
tasarlanmaktadir ve potansiyel kullanim alanlarindan birisi de YRART tekniklerinin
uygulanmasi olup, lineer hizlandiricidaki tiim gantri agilarinda sabit bir detektore doz
iletmekte ayrica dozun deneysel olarak dogrulanmasini amaglamaktadir (Wolfsberger
2010). Yapilan ¢alismalar sonucu MatriXX Evolution’in yeterince yiiksek dogrulukta
bir cihaz olarak nitelendirilebilecegi sonucuna varilabilmekte ve dogrudan bir okuma
cihazi olarak MatriXX Evolution’in radyoterapide 6l¢lim prosediirlerini kolaylastirma
yetenegine sahip oldugu bilinmektedir (Herzen 2007).

Linak cihazinda agisal ayarlarin yanlis hizalanmasi ayrica hizli doz gradyanlari
ve karmasik Cok Yaprakli Kolimatér (CYK) sekilleri nedeniyle, YRART plan
sunumlarinin doz dagilimi ciddi sekilde etkilenebilmektedir. Ayrica gantri agisi
YRART tedavilerinin uygulanmasinda onemli etkiye sahip parametrelerden biridir
¢linkli doz rekonstriiksiyonu portal agisina dayanmaktadir. YRART tedavilerinin artan
begenisi, kendine 6zgii tasarlanmis PUK programlarini gerektirmektedir. Ongoriilen
radyasyon dozunun dogru sekilde verilmesi i¢in tedavi planlama sisteminde olusturulan
planin dogrulugunun saglanmasi da esastir (Rowahanfarzad 2012).

Yapilan bazi ¢aligmalar gostermistir ki, YRART planlarinin dogrulanmasi igin
MatriXX sabit bir fantomda (MultiCube) kullanilirsa, 6lgiilen doz 151 agisina bagh
olmaktadir (Amerio vd. 2004). Agisal bagimlilik, farkli gantri agilarinda MatriXX’ in
doz yaniti olarak da tanimlanmaktadir. Ureticinin 6nerdigi MatriXX detektdriiniin
deneysel kalibrasyonu yalnizca 1s1n alanlarima dik diizlemlerde yapilmaktadir ve
MatriXX’in agisal bagimhiligima hitap etmemektedir. Bu acisal bagimlilik
diizeltilmedigi takdirde, planlarin dogrulanmasinda doz yanilgilar1 yaratabilmektedir
(Wolfsberger 2010).
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MatriXX’in  YRART ve YART planlarinda agisal bagimliligini gésteren
calismalar mevcuttur. Bu g¢alismalardan biri Zhaohui vd.. tarafindan yapilmistir. 0° ile
180° arasinda detektor tepkisinde %8’e kadar fark gozlenmis ve bu hatalarin olasi
kaynaklar1 tartisilmakla birlikte bir diizeltme yontemi onerilmektedir (Zhaohui 2010).
Wolfsberger vd.. tarafindan yapilan ¢alismada yine MatriXX’ in agisal bagimliligi
tanimlanmis, kalibrasyon igin bir yontem gelistirilmistir. Dort adet MatriXX (Evolution
serisi) detektorii i¢in posterior 1sinlar da (%8 ve %11’e kadar) ve 6n 1sinlarda yalnizca
%1’lik belirsizlik gozlenmistir (Wolfsberger 2010). Shimohigashi vd.. (2012) yaptig
benzer ¢alismada -%?5,1’e kadar bir doz yanilgisi elde etmislerdir ve MatriXX’ in agisal
bagimliliginin, foton enerjisine ve detektorlerin geometrik pozisyonuna bagli oldugu
sonucuna varmislardir. Wolfsberger vd.. MatriXX’in ag¢isal bagimlilik diizeltilmesi
yapilmazsa, YART ve YRART planlarinin doz dogrulamalarini -%3’e kadar bir degisim
gozlenebilecegi bildirilmistir (Wolfsberger 2010). Boggula vd.. tarafindan yapilan
calismada ise MatriXX kullanilarak 30’un iizerinde YRART plan dogrulanmakta, 90°
ve 180° portal pozisyonlarinda yaklasik %17’e varan sapmalar kaydedilmektedir
(Boggula 2011).

Bu calismada, YRART tekniklerinde PUK amaciyla kullanilan, radyasyon
doz yogunlugunun o&lgiilmesi igin gerekli goriilen iki boyutlu-dizilimli iyon odalarinin
acitya bagliliginin  gama analizi metodu kullanilarak  karsilastirilmast  ve
degerlendirilmesi amaglanmustir.

Cizelge 5.1. A¢1 sensorii aktif ve pasif durumlarinda alinan gama indeks yiizdeleri

Ac¢1 Sensorii Aktif Ac1 Sensorii Pasif

No Planlanan ~ TPS Gama Fark (%) | Gama Fark(%)
Alan (cGy) Indeksi(%) Indeksi(%)

1 Larenks 200 98,3 -1,7 97,2 -2,8
2 Prostat 200 98,9 -1,1 96,2 -3,8
3 Prostat 200 99,0 -1,0 98,3 -1,7
4 GBM 200 99,8 -0,2 100,0 0,0
5 B.mukoza 200 99,1 -0,9 96,0 -4,0
6 Larenks 200 100,0 0,0 95,5 -4,5
7 Akciger 200 100,0 0,0 86,3 -13,7
8 Akciger 180 100,0 0,0 90,6 -9,4
9 Prostat 200 99,7 -0,3 99,2 -0,8
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10 YRART plan o6l¢iimleri, AAPM TG 119’a gore %3 doz farki ve 3 mm
mesafede kabul kriterlerine gore yapildi ve degerlendirildi. Agt sensorii aktif
durumunda, Slgiilen ve referans fantomda hesaplanan 2D doz haritalar1 arasindaki gama
indeksi fark yiizdesi ortalama -%0,52 bulundu. Olgiim ve referans fantom doz
dagilimlar karsilastirildiginda gama indeksi minimum fark yiizdesi %0, maksimum fark
yiizdesi ise %1,7 olarak goriilmektedir.

Ag1 sensorii pasif durumunda, dlgiilen ve referans fantomda hesaplanan 2D doz
haritalar1 arasindaki gama indeksi fark yiizdesi ortalama -%4,1 bulundu. Olgiim ve
referans fantom doz dagilimlan karsilastirildiginda gama indeksi minimum fark ytlizdesi
%0, maksimum fark yilizdesi ise %13,7 olarak goriilmektedir.

Agt sensorii aktif durumunda yapilan 10 Ol¢limiin %100'tnde %95,0 gama
indeksi kabul kriteri saglanmis olup plan uygunluklart kabul gormiistiir. A¢1 sensorii
pasif durumda iken yapilan 7 ve 8 numarali Akciger plan Olgiimleri %95,0 kabul
kriterini gegememis ve bazi dlglimlerde ise bu degere ¢ok yakin gama indeks yiizdeleri
bulunmustur.

MatriXX’de ki iki boyutlu-dizilimli iyon odalarnin kalibrasyonu yalnizca 1sin
demetine dik diizlemde yapilmaktadir. Agisal faktorlerin etkisi ile YRART planlarinda
151n demetinin dedektoriin hacmine girmemesi s6z konusu olmaktadir. Bu nedenle ag1
sensoril pasif durumunda gama indeksi farklarinin ytliksek ¢iktigi diisiiniilmektedir.

Bu calisma, YRART planlarinin uygulanabilirliginin giivenilir sinirlara ulagsmasi

icin bu plan ol¢timlerinin sadece aktif a¢1 sensorlii iki boyutlu dizilimli iyon odalari
tarafindan kontrol edilebilecegini 6ngdrmektedir.
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6. SONUCLAR

Radyasyon tedavi tekniklerinin kalite gilivencesi i¢in kullanilacak araclar ve
tedavi smirlarinin belirginlestirilmesinin amacglandig1r bu tez calismasi ile Oncelikle,
Lineer Hizlandirict (Linak) cihazinin fantom ortaminda olusturdugu radyasyon dozu
Olclilmiistiir. Yapilacak olgiimler sonucunda, Yogunlugu Rotasyonla Ayarlanabilen
Radyoterapi Teknigi (YRART) ile olusturulan planlarin uygulanabilirliginin kontroli
(PUK) igin kullanilan, iki boyutlu-dizilimli iyon odalar1 ve linak iizerine entegre edilen
portal aci sensoOrii yardimiyla, agisal faktorlerin sogurulan radyasyon dozu (D)
Olclimiine etkisinin, gama analizi yontemi ile karsilastirilmasi ve incelenmesi
amaglanmstir.

Gliniimiizdeki radyasyon tedavileri, bilgisayar teknolojilerindeki ilerlemeler ve
lineer hizlandiricilardaki gelismelerin  sonucu olarak YRART gibi yeni tedavi
tekniklerinin kullanilmasina olanak saglamaktadir. Buna iliskin tedavi planlarin kalite
kontrolii ve giivencesi i¢in yeni doz 6lglim cihazlari tasarlanmakta ancak bu cihazlarin
dogru kullanilabilmesi ve aksakliklarinin giderilmesi bir¢ok arastirma yapilmaktadir. Bu
calismada kullanilan MatriXX’ in YRART planlarinda portal ac1 sensorii aktif ve pasif
durumlarda, agisal bagimlilig1 daha iyi yansitan kosullarin bulunmasi ve bir isleyis
protokoliiniin olusturulmasi beklenmektedir. Radyasyon tedavi tekniklerinin kalite
giivencesi i¢in kullanilacak araclar ve tedavi sinirlarinin belirginlestirilmesi igin
sogurulan radyasyon dozunun 6l¢iilmesinde agisal faktorlerin etkisi arastirilmistir.

10 YRART plan ol¢iimleri, AAPM TG 119’a gore %3 doz farki ve 3 mm DTA
(mesafe) kabul kriterlerine gore yapildi ve degerlendirildi. A¢1 sensorii aktif durumunda,
Olciilen ve referans fantomda hesaplanan doz dagilimlar1 arasindaki gama indeksi fark
yiizdesi ortalama -%0,52 bulundu. Olgiim ve referans fantom doz dagilimlart
karsilagtirildiginda gama indeksi minimum farki %0, maksimum fark: ise %]1,7 olarak
gorilmektedir. Ac1 sensorii pasif durumunda, 6l¢iilen ve referans fantomda hesaplanan
doz dagilimlar arasindaki gama indeksi farki bu 10 YRART plan i¢in ortalama -%4,1
bulundu. Olgiim ve referans fantom doz dagilimlar1 karsilastirildiginda gama indeksi
minimum farki %0, maksimum farki ise %13,7 olarak goriilmektedir. A¢1 sensorii aktif
durumunda yapilan 10 dl¢timiin %100'tinde %95,0 gama indeksi kabul kriteri saglanmis
olup plan uygunluklar1 kabul gérmiistiir. A¢1 sensorii pasif durumda iken yapilan 7 ve 8
numarali Akciger plan 6l¢iimleri %95,0 kabul kriterini gegememis ve bazi dlglimlerde
ise bu degere ¢ok yakin gama indeks yilizdeleri bulunmustur.

MatriXX’de ki iki boyutlu-dizilimli iyon odalarinin kalibrasyonu yalnizca 1sin
demetine dik diizlemde yapilmaktadir. Agisal faktorlerin etkisi ile YRART planlarinda
151n demetinin dedektdriin hacmine girmemesi s6z konusu olmaktadir. Bu nedenle ag1
sensOrii pasif durumunda gama indeksi farklarinin yiiksek ciktigi diisiintilmektedir.
YRART teknigi ile olusturulan tedavi planlariin uygulanabilirliginin kontrolii, a1
sensorl kullanilarak kontrol edilmesi gerekliligi ongoriilmiistiir.
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8. EKLER

Ek-1. 1 numarali 6l¢lim igin ag1 sensorii aktifken, TPS ve MatriXX doz haritalarinin
karsilastirilmas: ve gama analiz degerlendirmesi.
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Ek-2. 2 numaral1 6l¢lim igin ag1 sensorii aktifken, TPS ve MatriXX doz haritalarinin
karsilastirilmas: ve gama analiz degerlendirmesi.
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Ek-3. 3 numarali 6l¢iim igin ag¢1 sensorii aktifken, TPS ve MatriXX doz haritalarinin
karsilastirilmast ve gama analiz degerlendirmesi.
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Ek-4. 4 numarali 6l¢lim igin ag¢1 sensorii aktifken, TPS ve

karsilastirilmas: ve gama analiz degerlendirmesi.
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Ek-5. 6 numarali 6l¢iim igin a¢1 sensorii aktifken, TPS ve
karsilastirilmast ve gama analiz degerlendirmesi.
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Ek-6. 1 numarali 6l¢iim igin ag1 sensorii pasifken, TPS ve MatriXX doz haritalarinin

karsilastirilmast ve gama analiz degerlendirmesi.
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Ek-7. 2 numarali 6l¢iim i¢in ag1 sensori pasifken, TPS ve MatriXX doz haritalarinin
karsilastirilmast ve gama analiz degerlendirmesi.
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Ek-8. 3 numaral1 6l¢tim i¢in a¢1 sensorii pasifken, TPS ve MatriXX doz haritalarinin
karsilastirilmasi ve gama analiz degerlendirmesi.

OmniPro 'mRT+

h i) 5 © Q 9.4 o o
; d M X X E B <
20 Plan verification Clost Import  Swap Relative Relative Chart | Synchronize Isodose Auto Settings
labels [SLIEEIE Caiculation a'
pl:

DICOM tync)  (not sync)
ettings Analys Global Settings

v

tode

. gt [Reference] integral 25/05/2018 20:11:06.94 Diagram | Statistics | [ Standard Histogram ~ D o = .E
4 0572512018 11:42:23 - L tegrs 250572
Number of Pixels Oe
&) RTDOSE 180266_PROSTAT-QA1_Dose dc| 140
« [Sleusteomer 12
& Measurement 25052018 20.08.05 83 -
G Measurement 25052018 20-11.06 94 =
& Measurement 250512018 20:19.11.48 = P
&) Result - L
20,
< = > 5
e [
Inegral 25052018 201106 94 e ‘ nmznaﬂvns{g;ghnm 1100 1300
Plane position: 0.0 mm o] Signal[]
Compare! i “ (Result] (Gammaindex] of Integral 25/05/2018 20:11:06 -
SENSOR YOK(MELIKE CALISMA)250572.
Plane position: 0.0 mm 3]0y Vi
100 |
504
0
50
200y
1883 ¢Gy 1001
15695y
o e
1 image(s) selected X{mm]

68



EKLER M. KARAKOC

Ek-9. 4 numarali 6l¢iim i¢in ac1 sensorii pasifken, TPS ve MatriXX doz haritalarinin
karsilastirilmast ve gama analiz degerlendirmesi.
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Ek-10. 5 numarali 6l¢iim igin ag1 sensorii pasifken, TPS ve MatriXX doz haritalarinin
karsilastirilmasi ve gama analiz degerlendirmesi.
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Ek-11. 6 numarali 6l¢iim igin ag1 sensorii pasifken, TPS ve MatriXX doz haritalarinin
karsilastirilmast ve gama analiz degerlendirmesi.
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Ek-12. 7 numarali 6l¢iim igin ag1 sensorii pasifken, TPS ve MatriXX doz haritalarinin
karsilastirilmast ve gama analiz degerlendirmesi.
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Ek-13. 8 numarali 6l¢iim igin ag1 sensorii pasifken, TPS ve MatriXX doz haritalarinin
karsilastirilmast ve gama analiz degerlendirmesi.
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Ek-14. 9 numarali 6l¢iim igin ag1 sensorii pasifken, TPS ve MatriXX doz haritalarinin
karsilastirilmast ve gama analiz degerlendirmesi.
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Ek-15. 10 numaral1 6l¢tim igin ag¢1 sensorii pasifken, TPS ve MatriXX doz haritalarinin
karsilastirilmast ve gama analiz degerlendirmesi.
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