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OZET

SU FANTOMU KULLANILARAK DERINLIK DOZ HESAPLAMALARI

Yenigiin TURKYILMAZ
Yiiksek Lisans, Fizik Anabilim Dali
Danisman: Yrd. Dog. Dr. F. Aysun UGUR

Haziran 2015, 90 sayfa

Bu ¢alismada, 300 KeV foton 1sinlar1 kullanarak su fantomu performanslari incelenmistir. Bu
amagla yiizde derin doz degerleri ve doz profilleri elde edilerek birbirleriyle karsilastirildi.
Degerler arasindaki degisimin genellikle lineer olarak degismis oldugu tespit edilmistir.

Anahtar Kelimeler: Radyoterapi, Su Fantomu, Derinlik Dozu



ABSTRACT

DEPHT DOSE CALCULATION USING WATER PHANTOM

Yenigiin TURKYILMAZ
M.Sc., Department of Physics
Supervisor: Assist.Prof.Dr F.Aysun UGUR

June 2015, 90 pages

In this study, water phantom performances of using 300 KeV photon beams were
investigated. For this purpose, several data obtained from percent depth dose values and dose
profiles were compared to each other. It was determined that the differences between values

were generally changed linear.

Key Words: Radiotherapy, Water Phantom, Depth Dose
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1. GIRIS

Cerrahiden farkli olarak radyoterapinin kanser tedavisinde kullanilmasinin kesin
tarihi bellidir. On dokuzuncu yiizyilin sonlarinda elektrik ve katot tiipii alaninda
caligmalar artmis ve 1895 yilinda Wilhelm Roentgen x-isinlarini bulmustur. X
isinlart 6nce tani amagh olarak kullanilmaya baslandi fakat sasirtict denecek kadar
kisa bir siirede kanser tedavisinde kullanilabilecegine dair potansiyeli oldugu fark
edildi [1].

Roentgen’in Almanya’da Wurzberg Universitesinde x-1smlarini kesfinden sonra x
1sinlarinin uluslararasi alanda kullanimi ¢ok hizli bir yayilma gostermistir. Bundan
sonra bir¢ok fizik¢i x 1sinlarinin iiretimi ve kullanimi ile ilgili prensipleri anlamak
i¢in ¢alismaya basladi. Gegtigimiz yiizyilda radyasyon fizik¢ileri radyasyonun madde
ile etkilesimine dair uzun soluklu ¢aligmalar yaptilar. Radyasyon-madde
etkilegsmesinin temelini anlamadan radyoterapi hekimleri (pratisyenleri) cesitli kanser

hastalarin1 tedavi edemiyor ve acilarini hafifletemiyorlardi [2].

Radyoterapinin O0nemli bir disiplin olarak gelismeye baslamasinda 1sinlanma
biriminin tanimlanmas1 biiyiik oranda etkili oldu. Uretilen radyasyon miktar1 genel
kabul goriiliirken, 1920’li yillarin sonuna kadar bir ol¢lim birimi kabul edilmis
degildi. Bu zamana kadar nicelikler degisik sekillerde Kkestirilebiliyordu fakat
uluslararast bir standart gelistirilememisti. Bu nedenle elde edilen Olgiimleri
karsilastirmak imkansizdi. Rontgen’in 1sinlanma birimi olarak benimsenmesi 1928
Stockholm Kongresi ile baglamistir. Fakat radyoterapide rontgen’in kullaniminda
sikintilar oluyordu. Ciinkii rontgen sogurulan dozdan ziyade isinlanmayr 6lgmede
kullaniliyor ve 6l¢iimler havada aliniyordu. 1953 yilinda kabul edilen sogurulan doz
birimi rad mevcut kisitlamalari ortadan kaldirdi ve radyoterapinin standart bir birimi
oldu. 1980 yilinda ise 100 rad’a esit olan gray sogurulan doz birimi olarak

benimsenmistir.

1920 yilinin sonlarinda Seitz ve Wintz’in ¢alismalar1 kiiglik gilinliik dozlarin biiytik
tek dozlardan daha faydali oldugunu géstermis ve bu ¢alismalar radyoterapide yol

gosterici olmuslardir.



1930 yilinda ise Coutard uzatilmig, araliklara bolinmiig(fraksiyone) tedavinin
prensiplerini agiklamis ve bu agiklamalar hala fraksiyone tedavinin temelini

olusturmaktadirlar.

Tan1 amach kullanilan tiiplerin gelismesinden dogrusal hizlandiricilara gegis evrimi
ise radyoterapinin 6nemli bir model haline gelmesine biiyiik katkida bulunmustur.
Erken kilo voltaj skalasindaki cihazlar cilt reaksiyonlarinda, yiliksek kemik doz
sogurulmalarinda ve derine zayif doz birakma konularinda ciddi sikintilara yol

aciyorlardi.

Radyoterapide mega voltaj tedavi cihazlar1 1951 yilinda Kanada’da ilk kobalt 60
cihazinin kurulmasiyla baslandi. Yaklasik bir yil kadar sonra ilk medikal dogrusal
hizlandirict Londra’da  Hammersmith Hastanesindeki Radyasyon Arastirma
Merkezinde kuruldu. Bu cihazlar eskilerine gore cildi daha ¢ok koruyor, kemik
dokuda fazla doz sogrulmasini azaltiyor ve daha derine istenen yiizdede doz vermeyi
kolaylastirtyorlardi. Boylece eski cihazlardan kaynakli sorunlar bu yeni dogrusal

hizlandiricilarla azalmis oldu.

Dogrusal hizlandiricilarin kobalt birimlerine gore sizinti olmamasi, daha yiiksek
enerji elde edilebilmesi ve radyasyon alan kenarlarinda daha keskin sinirlara sahip
olmas1 gibi avantajlar1 vardir. Buna ek bir avantaj olarak ise bir ¢ok dogrusal
hizlandirici cihazi elektron modunda tedavi yapabilmekte ve buda onlar1 oldukca ¢ok

yonlii yapmaktadir [1].

Dogrusal hizlandiricilardan elde edilen yiiksek enerjili elektronlarin tedavi alaninda
kullanilmast i¢in dozimetrik parametrelerinin uluslararasi protokollerin belirledigi
smirlarin i¢inde olmas1 gerekmektedir. Bu parametreler farkli dogrusal hizlandiricilar
icin farkliliklar gdsterse de dogrusal hizlandiricilar parametreleri istenen degerlere
getirebilecek sekilde ayarlanabilmektedir. Boylece tedavi dozlari, farkli dogrusal

hizlandirici cihazlar kullanilsa da aymidirlar [1].

Bu ¢alismada Cekmece Niikleer Arastirma Merkezinde bulunan, Yxlon marka 10 -

160 kV potansiyel, Siemens Stabilipan marka sistemi X 1sinlar1 kullanilmistir.



Bu ¢alisma 5 boliimden olusmaktadir. ikinci boliimde literatiir incelemesi yapilarak,
bu konu ile ilgili olan calismalar kisa bir 6zet halinde hazirlanmistir. Ugiincii
boliimde deneylerin yapildigt malzeme ve yontemlerle ilgili agiklamalar yer
almaktadir. Dordiincii bolimde sonuglar ve hesaplamalar olusturulmustur. Son

boliimde ise elde edilen bilgiler yorumlanarak, tartisilmistir.

1.1. Radyasyon Tamimu ve Tiirleri

Radyasyon, i¢ doniisiim gegiren atomlar tarafindan yayimlanan, boslukta ve madde
igerisinde hareket edebilen enerji olarak tanimlanir. Radyasyon dalga ve parcacik

halinde yayilir. Radyasyonu tanimlamada ti¢ biiyiikliik kullanilir (Sekil 1.1).

. Enerjisi (diistik ve yiiksek enerjili radyasyon)
. Tiirt (parcacik radyasyonu ve elektromanyetik radyasyon)

. Kaynagi (dogal ve yapay radyasyon kaynaklart)

RADYASYON

IYONLASTIRICI RADYASYON ~L IYONLASTIRICI OLMAYAN RADYASYON

|
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| | DALGA TiPI
Hizli elektronlar X-lsinlan !
Beta pargaciklari Gama isinlan Rn:?k{z : ;Ig:ll:: ;
Alfa pargaciklari

Kizilétesi dalgalai
| Gortilebilir 1s1k

Dolayl iyonlastirici
Notron pargaciklari

Sekil 1.1. Radyasyonun Cesitler1

Yiiksek enerjili radyasyona iyonize radyasyon da denir. Atomdan bir elektron

koparsa atom iyonize hale gelir. Bunlar: Alfa, Beta, Gama ve X-Ismlart’dir.



Diisiik enerjili yani iyonize olmayan radyasyon etkilestigi materyal igindeki atomlari
yeteri kadar iyonize edemez sadece uyarir. Mikrodalgalar, goriiniir 151k, radyo
dalgalari, ultraviyole, kizilotesi, mordtesi 151k iyonize olmayan radyasyona

orneklerdir.

Elektromanyetik radyasyon yiiksiiz ve kiitlesiz fotonlar tarafindan taginmaktadir.

Gama 1s1inlar ¢ekirdek merkezli, X 1sinlar1 ise yoriinge merkezlidir.

400 nm 00 nm lf-IIIIZI nm 700 nm
Gnmm.r Ik

Sekil 1.2. Elektromanyetik spektrum

1.2. Radyasyon Kaynaklan

Yeryiiziindeki tiim canli, cansiz varliklar her giin havadan, sudan, topraktan alinan
dogal radyasyona maruz kalirlar. Ayrica insan yapimi olan yani dogada bulunmayan

yapay radyasyon kaynaklarina da maruz kalirlar (Sekil 1.3).
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Sekil 1.3. Radyasyon kaynaklar1

Dogada bulunan radyasyon, yeryiiziindeki cesitli yerlerden ¢ikan radyoaktif
gazlardan Ozellikle de radon gazindan kaynaklanir. Topraktaki radyoaktivite
uranyum, toryum ve bu elementlerin izotoplarindan kaynaklanirken, suda ki

radyoaktivite ise bu radyoizotoplarin su ile etkilesiminden kaynaklanir.

Yapay radyasyonu ise insanlarin kendileri iretirler ve bu iiretilen yapay radyasyonlar
giinimiizde 6zellikle kanser hastalarinin tedavisinde teshis ve gorilintiileme amagh

olarak rontgen, sintigrafi, tomografi olarak kullanilirlar.

1.3. Radyasyon Birimleri

Radyasyonun boyutlarint ve aktiviteyi belirlemek i¢in birgok biiyikliik kullanilir.
Uluslar Arast Radyasyon Birimleri Komisyonu (ICRU)  yaptigi ¢alismalar
sonucunda artik aktivite i¢in Curie, 1s1nlama i¢in Rontgen, absorblanan doz i¢in Rad

ve esdeger doz i¢in Rem’i radyasyon birimleri olarak kabul edilmistir.
Metre, Kilogram, Saniye sistemini (MKS) esas alan Uluslararas1 Birimler Sistemi
(ST)’nin kabul edilmesiyle birlikte, ICRU 1971 yilinda SI birimlerini tanimlamistir.

Eski birimlerin yerine yeni birimler kullanilmaya baslandi.

Cizelge 1.1°de doniisiim birimleri ve doniisiim faktorleri verilmistir.



Cizelge 1.1. Radyasyon birimleri ve doniisiim faktorleri [18]

Sl Birimi  ve | Eski Birimler ve
Biiytikliik Dontistim Faktori
Sembolii sembolii
o Becquerel(Bq) Curie (Ci) 1Ci=3.7x1010Bq
Aktivite
Rontgen (C/kg) | Rontgen (R) 1C/kg=3876 R
Isinlama
Absorblanan Doz | Gray (Gy) (j/kg) | Rad (rad) 1 Gy=100 rad
Esdeger Doz Sievert (Sv) Rem (rem) 1 Sv=100 rem

1.3.1. Aktivite Birimi

Birim zamanda bozunan atomlarin sayist aktivite olarak tanimlanmaktadir. Yapay
radyoizotoplarin heniiz elde edilmedigi senelerde, ¢ok uzun yar1 Omiirli bir
radyoaktif madde olan radyum standart alinip radyoaktif madde miktar1 birimi olarak
Curie tanimlanmistir. Bu tanim 6nce 1 gram radyumun par¢alanma hizi, daha sonra 1
gram radyumla dengede olan radon miktar1 ve 1930’larda da 1 gram radyumla
dengede olan radon gazi miktarinda bir saniyedeki bozunma sayisi olarak
degistirilmistir. Ancak o zamana kadar radyumun atom agirhiginin ve bozunma
sabitinin ¢ok hassas tayinleri yapilamamis, oldugundan bu tanimm radyumdan
bagimsiz yapilmasi fikri olusmustur. Bu nedenle Uluslararast standartlar ve
Radyoaktivite Birimleri Komisyonu tanimi genisleterek biitiin radyontiklitler i¢in,
Curie’yi; bir saniyede 3,7x10% parcalanma gosteren radyoaktif madde miktarinin

aktivitesi olarak tanimlamistir.

Yapilan bu tanimda Curie’nin, sadece radyoaktif maddenin bozunma sayisina
dayandig1 anlagilmaktadir. Ancak radyoaktif bozunma sirasinda bazen bozunma
basina birden fazla y 151m1 da yayimnlanir ( Bir foton yayimnlanmasi ¢ogunlukla bir
yiiklii pargacigin yayinlanmasini izler, dolayisiyla bu olay bir tek pargalanma olarak
yorumlanir ). Buradan Curie’nin taniminin radyoaktif madde tarafindan yayinlanan

radyasyonlarin sayisini1 gosteremedigi sonucu ¢ikmaktadir.



Uygulamada genellikle Curie’nin ( Ci ) kiiciik katlar1 olan milicurie ( mCi=107Ci )
ve microcurie ( pCi=10"° Ci ) kullan1lmaktadir.

SI biriminde aktivite birimi Becquerel (Bqg) olup, 1 Bq, saniyede bir pargalanma
gosteren bir maddenin aktivitesi olarak tanimlanmistir. Dolayist ile Ci ve Bq arasinda

dontigiim soyledir:
1 Ci=3,7x 10" bozunma/s (1.1)
1 Bq=2,7 x 10" Ci = 27 pCi (1.2)

Yiizeydeki aktivite konsantrasyonu ise, birim alan basina saniyedeki parcalanma

olup Ci/cm? veya Bg/m? olarak ifade edilir.

1 Bg/ m? =2,7x107** Ci/ cm? (1.3)

Aktivite tek basina radyoaktif bir 6rnegin zarariin 6lgiisii degildir. Zarar, bozunma
sirasinda yaymlanan radyasyonun tiiriine bagli olarak degisecektir. Ornek vermek
gerekirse; 100 Ci’lik ®°Co’m 1 metre uzaginda 8 saat siireyle calisan bir insanin
alacagi tim viicut dozu 1050 rem’dir ve bu oliimciil bir dozdur. Ayni kosullar
altinda 100 Ci’lik 3H kaynagiyla calisan bir insan hemen hemen hi¢ zarar
gormeyecektir [1].

1.3.2. Isinlama Birimi

Isinlama birimine SI sisteminde yeni bir isim verilmemistir. Isinlama birimi y ve vy
isinlarmin  havayr iyonlagtirma kabiliyetinin Olgiisii  olarak tanimlanmaktadir.
Isinlama birimi Rontgen (R) olup normal sartlarda ( 0°C ve 760 mmHg basinci)
havanin 1kg’mda 2.58x107™ Coulomb’luk pozitif veya negatif elektrik yiiklii iyonlar
meydana getiren radyasyon miktar1 olarak tanimlanmaktadir. Radyasyon miktari

sogurucunun degil radyasyon demeti hakkinda bilgi verir.



1.3.3. Sogurulan Doz Birimi

Rontgen y ve y 1simnlart i¢in tanimlandigindan baska radyasyonlar i¢in kullanilamaz.

Radyasyonun cinsinden, enerjisinden bagimsiz yeni bir birime gerek duyulmustur.

Isinlanan doz birimleri standart bir madde olarak se¢ilen normal sartlardaki hava i¢in
tanimlanmistir. Bundan dolayr 1sinlama dozu sogurucunun degil esas itibariyle
radyasyon demetinin 06zelligi hakkinda fikir vermektedir. Bunun yani sira

malzemelerde sogurulan enerjinin de dl¢iilmesi gerekmektedir.

Sogurulan doz i¢in kullanilan eski birim rad’dir. 1 rad herhangi bir malzemenin 1
gramimnin 100 erg’lik enerji sogurmasi olarak tanimlanmistir. SI birim sisteminde
absorblanan doz birimi gray (Gy) olup, 1kg’lik bir maddeye 1 joule’liik enerji veren

herhangi bir iyonlastirict radyasyon dozudur [1].

1Gy = 1 J/kg (1.4)
1 Rad = 102 J/kg (1.5)
1Gy =100 rad (1.6)



1.3.4. Esdeger Doz Birimi

Sogrulan dozun meydana getirdigi biyolojik etkiler, iyonlastirici radyasyonlarin
tiplerine ve meydana getirdikleri iyonizasyonun yogunluguna baglidir. Biyolojik
etkiler, iyonlastirict1 radyasyonlarin gectikleri ortamin birim uzunluktaki yolu
boyunca kaybettikleri enerji miktarina (Lineer Enerji Transferi, LET) baghdir. LET
degeri arttikca biyolojik etki de artmaktadir. Boylece esdeger doz birimi, iyonlastirici

radyasyonlarin olusturdugu zararl biyolojik etkilerin bir 6l¢iisii olmaktadir [1].

Esdeger doz birimi, absorblanmis doz ile kalite faktoriiniin ¢arpimina esittir. Cizelge
1,2 de cesitli radyasyon tipleri i¢in kalite faktorleri verilmistir. Kalite faktorii farkl
radyasyon tiirlerinin dozlarin1 hesaplamada 6énemli bir parametredir. Esdeger dozun
eski birimi rem ( Roentgen Equivalent Man ) dir. Yeni birimi ise Joule/kg olup

Sievert(Sv) ad1 verilmistir. Sievert ile rem arasindaki iliski sOyledir:

1Sv=1Jkg (1.7)

1 Sv =100 rem (1.8)

Cizelge 1.2. Farkli radyasyon tiirleri icin kalite faktorleri

Radyasyon Tiirii Kalite Faktorii
X ve Gama Isinlar 1

Elektronlar ve Beta Parcaciklari 1

Notronlar; enerjileri < 10 keV 3

Notronlar; enerjileri > 10 keV 10

Alfa Pargaciklari 20




1.4. Radyoaktivite Tanim ve Kesfi

Radyoaktivite karasiz bir maddenin pargacik salarak yada 1s1ma yaparak kararli hale
geldigi ve oOzelliklerinin degistigi siiredir. 1896 yilinda H. Becquerel tarafindan
kesfedilmistir. Becquerel uranyum tuzu igeren bir maddeyi, siyah bir kagida sarilmis
fotografik bir levha yanina birakmis. Belli bir zaman gectikten sonra levhanin
uranyum tuzundan etkilendigini gormiistiir.

Rutherford radyoaktivite {izerindeki ¢aligmalarina devam edip, uranyumun
isinimlarin iki gesit oldugunu kesfetmistir.

Bu 1simimlar alfa ve betadir. Bundan iki y1l sonra Villard tigiincii bir 1s51mim kesfetti.

Bu 1s1n1ma da gama 1s1n1 denildi.

Radyoaktivitenin kesfinden sonra radyasyonlarin 6zellikleri aragtirilmaya baglanildu.

Bu arastirmalar baz1 6zellikler g6z 6niinde bulundurularak yapildi. Bunlar;

. Cesitli maddelerdeki giriciligi

. Gazlar1 iyonlastirma 6zelligi

Elektrik ve manyetik alan altindaki davranislari [6].

Radyoaktivite kontrol edilemez, yavaslatilamaz ,durdurulamaz ve radyoaktif madde

bitinceye kadar devam eder.

Radyoaktivite dogal ve yapay olmak iizere iki sekildedir.
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1.4.1. Dogal Radyoaktivite

Dogal radyoaktif izotoplarin birgogu agir elementlerden olusur. Bu agir elementler

ti¢ seride bir araya gelirler. Bunlar:

. Toryum serisi
. Uranyum serisi
. Aktinyum serisi

Toryum Serisi, uranyum 232 ile baglar, kursun 208 ile biter. Aktinyum serisi,
uranyum 235 ile baslar ve kursun 207’ye doniiserek son bulur. Uranyum serisi ise

uranyum 238 ile baslar ve kararli kursun 206’ya dontisiir.

Ayrica, bu serilerin disinda neptiinyum 237 ile baglayip bizmut 209 ile biten
dordiincii bir seri olan neptiinyum serisinin de bir zamanlar mevcut oldugu

241

bilinmekteydi. Bu seride bulunan “**Pu disindaki diger elementlerin yari émiirlerinin

¢ok kisa oldugu bilinmektedir.
Insanlar radyasyon ismlamalarindan en ¢ok dogal radyoaktif kaynaklardan gelen

isinlamalara maruz kalirlar. Dogal radyoaktivite toprak, su ve atmosferde

bulunmaktadir.

11
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1.4.2. Yapay radyoaktivite

Kararli bir ¢ekirdek bazi taneciklerle bombardiman edilirse yapay radyoaktiflik

olusur. Bombardimani yapan taneciklerin enerjisi biiyiikse ¢ekirdek bunlarla birlesip

yeni bir ¢ekirdek olusturur. Yeni olusan ¢ekirdek kararsizsa radyoaktif bozunma

yapar. Ornegin 2c cekirdegi enerjisi arttirilmis protonlarla bombardiman edilirse

radyoaktif hale gelir. Yeni olusan cekirdek radyoaktiftir ve atomu radyoaktif

bozunmaya ugrar.
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1.5. Radyoaktif Bozunum Tiirleri

Kararli olmayan atomlarin o, P, y isinlarindan bir veya bir kagini yayarak
kendiliginden bozunmasina radyoaktiflik, bu 6zelligi gosteren maddelere radyoaktif

madde denir. Radyoaktif bir elementin bilesikleri de radyoakti olur.

Radyoaktif maddeler ii¢ tiir 1s31ma yapar: 1) o (Alfa) pargaciklar1 2) B (Beta)
pargaciklari 3) y (Gama) 1sinlar1)

1.5.1. Alfa (o) Istnimu

Alfa yaymlanmasi, c¢ekirdekteki Coulomb itmesinden kaynaklanan bir olaydir. Bu
durum daha ¢ok agir ¢ekirdeklerde gozlenen bir durumdur; ¢ilinkii agir ¢ekirdeklerde
itici Coulomb kuvveti Z? ile artarken, niikleer baglanma kuvveti yaklasik olarak A ile
artmaktadir. Bu nedenle, kiitle numaras1 (A) biiyiik olan g¢ekirdekler kararli hale
gelmek icin genellikle o parcacigl yayarlar. He ¢ekirdeginin bu islem i¢in secilmesi,
olduk¢a siki bagli bir sistem olmasi ve bdylece bozunma sirasinda aciga ¢ikan

kinetik enerjinin maksimum olmasidir. Bozunma denklemi agagidaki gibi gosterilir.

2 Xy 275Xy H,He, (1.9)

Alfa pargaciklar1 siddetli iyonlayici parcaciklardir ve havadaki yollar1 en fazla 6—7
cm kadardir. Alfa parcaciklart icinden gegtigi gazlari iyonlastirir ve bu iyonlagma
sirasinda enerji ve hizlarmi kaybederler. Termal hizlara ulastiklarinda, yani daha
fazla iyonlagmaya sebep olmadiklar1 anda elektron yakalayarak notr hale gelirler.
Radyoaktif elementlerden salinan alfa parcaciklarinin hizlar1t 1,4x104 cm/s ile

2,2x109 cm/s arasindadir [7,1].
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1.5.2. Beta (B) Istnimi

Gozlenen ilk radyoaktif olay ¢ekirdeklerin negatif elektron yaymasidir. Cekirdegin
elektron yakalamasi olaymni ise Alvarez 1938’de kesfetmistir. Ilk pozitron
yayinlamasini 1934°te Joliet Curies kesfetti. Daha sonra pozitron kozmik 1sinlarda

kesfedildi. Bu olaylar birbiri ile bagintili olup bunlara beta bozunumlar1 denir.

Bu pargaciklarin yayimlanmasi, ¢ekirdekteki protonlarin veya nétronlarin kararligina
gore fazlaligindan meydana gelir. Cekirdekten noétron fazlaligi nedeniyle fazla
notronlar protona doniisiir ve bu doniisiimde elektron acgiga ¢ikar. Aciga ¢ikan bu
elektron ¢ekirdekte duramayacagindan c¢ekirdek disina - olarak yayimlanir. Bunlar 8
ve B- seklinde gosterilirler. Eger cekirdekteki proton fazlaligindan ileri gelen bir beta

yayimlanmasi var ise pargacik pozitif yiklidiir ve ‘pozitron ¢ adin1 alir. f+ seklinde

gosterilir.

N — p+e€ Negatif B bozunmasi ((3-) (1.10)
p —>n+e" Pozitif B bozunmasi (B+) (1.11)
p+e~ —n Elektron yakalanmasi (g) (1.12)

Beta 1sinlarimin enerjisi 0,01 MeV’ den — 5 MeV’e kadar olabilir. En biiyiik enerjili
betalarin havadaki yol uzunlugu 70—80 cm bulur. Bu 1sinlarin en enerjili olanlar1 bile

birka¢ milimetre kalinligindaki metal levhalar tarafindan durdurulabilir [1, 7]
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1.5.3. Gama (y) Istmasi

Birgok alfa ve beta bozunumlar1 veya niikleer reaksiyonlar olustuktan sonra, olusan
yeni ¢ekirdekler uyarilmis halde olabilirler. Uyarilmis durumdaki bu ¢ekirdekler ¢ok
cabuk bir sekilde bir 1sin yaymlayarak kararli olan temel seviyeye donerler.
Yaymlanan bu 1sinlara y-1s1n1 adi verilir. Gama 1sinlar1 elektromanyetik 6zellige
sahiptir ve elektrik ve manyetik alanda sapma gostermezler. Bu nedenle bu 1sinlara
elektromanyetik 1s1nim fotonu da denir. Gama 1sinlart X- 1smlarina benzer fakat

onlardan daha giricidirler.

Gama yaymlamasinin yari émri genellikle 10-9 s’den daha kiigiiktiir ancak daha
uzun Omiirli y yaymlanmast da vardir. Gama ismlarini enerjileri 0,1-10 MeV
arasindadir ve 104 ile 100 fm dalga boyu araligina karsilik gelir.

Gama radyasyonu 151k gibi fotonlardan olusur ve yiiksiizdiirler. O ylizden atom ve

kiitle numaralarinda bir degisiklige sebep olmazlar.

1.5.4. Xsinlarn

X-1smlarinin kullanilan diger adi Rontgen isinlaridir. Enerjileri 0.125 — 125 keV
arasindadir. Ozellikle tipta tanisal amagli kullanilirlar. Iyonlastirict radyasyon
olduklar1 i¢in =zararhdirlar. Wilhelm Conrad Rontgen tarafindan tesadiifen
bulunmuslardir. Dalga boyu 107 ile 107" ¢cm arasinda ve gozle goriiliir 151810 dalga

boyundan kisadir.

X 1sinlart viicuda geldiklerinde her organda farkli bir sekle biirtiniirler. Bu 1sinlar
dedektor gibi algilayicilar kullanarak farkli sonuglar elde edilir ve hekimin yorumuna
sunulur.

X 1sinlariin 1s1kla ortak 6zellikleri bulunmaktadir fakat 1s1k gibi gozle goriilemezler
ve ¢ok girici 6zellige sahiptirler.

X-1s1inlar1 elektromanyetik dalgadirlar ve kutuplanma 6zelligi tasirlar.

X-1ginlar1 yoriingesel orjinli ve gama 1simlarimin tersine ¢izgi spektrumuna sahiptirler.
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Sekil 1.6. X 1sinlarinin olusumu

1.6. Radyasyonun Madde Ile Etkilesmesi

X ve gama 1sinlar1 madde igerisinden gecerken cogunlukla asagidaki etkilesmeleri

yaparlar.

. Fotoelektrik olay

. Compton sagilmas1 (Thomson ve Rayleigh Sac¢ilmasini igeriyor)
. Cift olusumu

Bu olaylar fotonlarin madde igerisinde yiiklii parcaciklarla karsilastirildiginda daha
uzun mesafelere gecisini anlatir. Belli bir kalinliktaki malzemeyi gegince fotonlarin
enerjilerinde bir azalma meydana gelmez sadece fotonlarin siddetinde azalma olur
(Sekil 1.7.)

17



."I: .l';l ! /
/ {
diigik enerjii %

foton

(LLL

yiksek enerjili
fotan

3

ince zaylatic kalin zayiflatic

i1

Sekil 1.7. Fotonlarin siddetinde sogurucu madde kalinligina bagl olarak degisme

1.6.1. Fotoelektrik Olay

Isik yada yiiksek enerjili elektromanyetik dalgalarin bir madde iizerine diismesiyle
maddenin elektron salmasidir. Salinan elektronlara foto elektron denir. 1887°de
Heinrich Hertz yaptig1 dalga deneyleri sonucunda bu olay1 deneysel olarak izlemistir

fakat aciklayamamistir. 1905°de bu olay Albert Einstein tarafindan agiklanmustir.
Isik, foton denilen ve her biri E=hv enerjisine sahip pargaciklardan olusur. Buna

gore 15181n siddetini arttirirsak yayilan fotonun sayisida artar, fakat frekans 1518

siddetinin sabit tutulmas1 sonucunda her fotonun enerjisi de sabit kalir.

Foton madde yiizeyindeki bir elektrona ¢arptiginda hv enerjisinin bir kismi1 elektronu

madde yiizeyinden sokmek i¢in kullanmakta buna baglanma enerjisi denir ve ¢ ile

gosterilir, geri kalan enerji ise elektronun Kinetik enerjisi olarak aktarilmaktadir.

E.=hv-¢ (1.13)
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Sekil 1.8. Fotoelektrik olay

1.6.2. Compton Sagilmasi

Atomun dig yoriingesine diisiik bir enerjiyle bagli olan bir elektronun yliksek
enerjili bir fotonla garpismasi sonucu olusur (Sekil 1.9). Elektronlar madde i¢inde
baghdir. Fakat fotonun enerjisi elektronun baglanma enerjisinden yiiksek ise,

baglanma enerjisi goz ard1 edilip elektronun serbest oldugu diisiintiliir.

Gelen foton atomik baglanma enerjisine (100 keV alti) sahipse bu olay
gerceklesemez. Foton ile elektron arasinda olusan ag¢i fotonun enerjisine baghdir.
Gelen fotonun dalga boyu ile sagilan fotonun dalga boyu arasindaki fark asagidaki
denklem ile ifade edilir [9]. [Sekil 1.9 ]

A=A, — A :Lc(l—cose) (1.14)

My
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Sekil 1.9. Compton sagilmasi

1.6.3. Cift Olusumu

Yiiksek atom numarali bir elementin ¢ekirdegine yakin yerden gecen fotonun

enerjisini kaybederek bir elektron-pozitron ¢iftine doniismesine ¢ift olusum olay1

denir. Elektronun ve pozitronun kiitlelerinin esit, yiiklerinin ise zit oldugu géz 6niine

aliirsa, ¢ekirdege yakin yerde olusan bu olayda hi¢bir korunum yasasi bozulmaz.

Yani yik, ¢izgisel momentum ve toplam enerji korunur.

Yani, ¢ift olusum fotonun enerjisini kaybaederek elektron-pozitron ¢iftine doniismesi

olayidir. Bu olay, ¢ekirdege yakin bir yerde oldugu i¢in momentum korunur.

Pozitronun kiitlesi enerjinin kiitlesine esit oldugundan elektron-pozitron ¢ift olusumu

icin esik enerjisi olacaktir (Sekil 1.10).

hy=me" +me +Te" +Te (1.15)
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Elektron

Foton

0.511 MeV
Foton

0.511 MeV Foton

Sekil 1.10. Cift olusumu

Cift olusumu olayinin tersi, bir elektron ile bir pozitronun yan yana gelerek, bir foton
cifti olusturduktan sonra yok olmasidir. Bu olayin ¢ekirdek etrafinda gergeklesme

sart1 yoktur [8].
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2. ONCEKI CALISMALAR

Tez ¢alismasinin deneysel asamasindan Once yapilan literatiir ¢calismasinda, bu konu
ile ilgili Tiirkiye'de daha 6nce yogun bir ¢alismanin yapilmadigi tespit edilmistir.
Yapilan ¢alismalar daha ¢ok radyoteranin dis 1s1nlama yontemiyle yapilan ¢alismalar

formatindadir.

Cengiz, (2009) yaptig1 tez calismasinda, Dr. Abdurrahman Yurtarslan Ankara
Onkoloji Egitim ve Arastirma Hastanesi Radyasyon Onkolojisi Boliimiinde bulunan
Alcyon-Il1 marka kobalt-60 teleterepi cihazinin verdigi doz degerini, Al203(TLD-
500) ile 6lmistiir. Isinlama kobalt-60 cihazinda 10 cm x 10 cm alanda, SSD (kaynak
cilt mesafesi) teknigi kullanarak yapilmistir. Isinlanan A1203(TLD-500)’ler i¢in
okumalar Gazi Universitesi Fen-Edebiyat Fakiiltesinde bulunan ELSEC 9010 OSL

sayma sistemi kullanilarak alinmistir.

Al203(TLD-500)’ler doku esdegeri kati fantomda 1 cm derinlige yerlestirilerek,
0,05 Gy’den 1 Gy’e kadar dozlar verilmis ve bir kalibrasyon egrisi olusturulmustur.
Ayrica doku esdegeri kat1 fantomda farkli derinliklere yerlestirilen AI203’ler igin
derinlikle degisen %DD grafigi olusturulmus ve ayni sartlarda iyon odasi ile dlgiilen
%DD grafigi ile karsilastirilmastir.

Alkan, (2006) yaptig1 tez ¢alismasinda ESOGU Radyasyon Onkolojisi A.D.’nda
bulunan Elekta marka Precise model lineer hizlandirici cthazinin 6 MV ve 18 MV X-
1511 enerjileri kullanilarak, rando fantom ile CMS marka XiO model 4.2.2 versiyon
tedavi planlama sistemi icerisinde bulunan Ol¢lim-tabanli ve model-tabanh
algoritmalarin homojen olmayan viicut yapilari i¢in dogruluklart karsilagtirilmistir.
Rando fantomun bilgisayarli tomografi (BT) goriintiileri elde edilip, BT den gelen
enine kesitlerde lic boyutlu goriintii olusturulacak sekilde konturlama yapilmistir.
Homojen olmayan tedavi alanlari, sag akcigeri ve mediasteni i¢ine alacak sekilde
15x15 cm2 6n arka alanlardan ve kranium da 10x10 cm? sag sol yan alanlardan
izosentrik olarak TPS’de hesaplatilan siirelerden i1sinlanmistir. Film dozimetresi
yapilarak her iki algoritmanin homojen olmayan alanlarda dogruluklar:

degerlendirilmistir. Model-tabanli algoritma akciger inhomojenitesi i¢in film
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dozimetresi ile +%?2 i¢inde, Ol¢lim-tabanli algoritma =+%35 icinde uyumludur.
Kranium inhomojenitesi i¢in her iki algoritma film dozimetresi sonuglari ile £%?2

icinde uyumludur.

Komsoken, (2012) vyaptig1 tez calismasinda radyoterapide kullanilan lineer
hizlandiriciddan (LINAC) elde edilen elektron enerjileri ve pozitron emisyon
tomografide (PET) kullanilan B+ kaynaklarinin enerji degerlerinde akciger, beyin,
deri, kas, kemik (kortikal) ve su hedefleri icin niikleer durdurma giicl
(Bremsstrahlung) hesaplamistir. Hesaplamalar Tsoulfanidis (1995), Bethe Bloch
(1930) esitligi modifiye edilerek yapilmistir ve sonuglar klasik Bethe Bloch ve klasik
Tsoulfanidis esitligi kullanilarak National Institute of Standards and Technology
(NIST-ESTAR)’dan elde edilen sonuglarla karsilastirilmastir.

Demir, (2005) yaptig1 tez ¢alismasinda Dr. Abdurahman Yurtarslan Ankara Onkoloji
Egitim ve Arastirma Hastanesi’nde bulunan GE, Saturne 41 Lineer Hizlandirici
tedavi cihazinin 6 MV ve 15 MV enerjili fotonlari kullanilarak %dd, doz profilleri ve
TPR &lgiimlerini yapmistir. Olgiimler doz telafi kamali alanda ve agik alanda su ve
kat1 fantomlar kullanilarak yapilmistir. %dd doz degerleri ve doz profilleri su
fantomunda, rmax derinliklerindeki doz verimi 6lgiimleri ise kat1 fantomda yapildi. 6
MYV enerjili fotonlarin %dd degerleri, British Journal Of Radiology Supplement
No:11 ile, 15 MV enerjili fotonlarin %dd degerleri de Supplement No:25 ile
karsilastirilmistir. Kalite kontroller, kalibrasyonu yapilmis cihazlarla yapilmistir. 6 ve
15 MV enerjili foton demetlerinin, simetri-diizgiinliik, % dd, agiya bagli doz verimi,
profil ve gerekli diger parametrelerine bakilmigtir. Tedavi sirasinda kullanilan ve
foton sayisini azaltan arag-gereclerin gegirgenlik faktorleri 6l¢iilmiistiir. Bilgisayarl
tedavi planlama sistemi i¢in gerekli veriler alinmistir, sisteme aktarilmigstir. Teorik ve
bilgisayarli planlama sistemiyle hesaplanan referans sartlardaki doz degerleri,

dozimetre ile Ol¢iilen doz degeriyle karsilagtirilmistir.

Demir 2008, yaptig1 tez calismasinda radyoterapide kullanilan farkli marka iki
dogrusal hizlandiricinin elektron enerjilerinin yiizde derin doz, doz profili, en olas1
enerji, ortalama enerji, pratik mesafe, yar1 deger derinligi ve maksimum doz derinligi

parametreleri wellhofer su fantomu sistemi ve iyon odalar1 kullanilarak 6l¢iildii. Bu
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calisma sonucunda farkli marka dogrusal hizlandiricilarin sagici foiller, monitor
odalar1, kolimasyon g¢eneleri ve konlar gibi farkli kolimasyon sistemlerinden
kaynaklanan farkliliklardan dolayr bazi dozimetrik parametrelerinde farkliliklar
olabilecegi tespit edilmistir. Bu nedenle bu cihazlar1 kullanan radyoterapi
fizik¢ilerinin gerekli kontrolleri yaparak dozimetrik parametrelerinin uluslararasi

protokollerin 6ngoérdiigii degerlere getirilmesi gerektigi goriilmiistiir.

Pehlivan, (2012) yaptig1 tez ¢alismasinda, prostat kanseri tanili 10 hastanin, tedavi
oncesi ¢ekilen tomografi goriintiileri kullanilarak {i¢ boyutlu konformal radyoterapi
ve tomoterapi lineer hizlandirici cihazinin tedavi planlama sistemlerinde planlari
yapmuistir. Elde edilen doz-hacim histogramlari araciligiyla hedef ve kritik organlarin
aldig1 dozlar karsilastirilmistir. Hedefin, minimum, maksimum ve % 95’inin aldig
doz degerleri incelenerek karsilastiriimistir.

Kritik organlar i¢in rektumun 50 Gy ve 65 Gy doz alan hacimleri, mesanenin 65 Gy
ve 70 Gy doz alan hacimleri, femur baslarinin ise maksimum doz degerleri ve 50 Gy
doz alan hacimleri karsilastirilmistir. Iki planlama arasindaki maksimum, minimum
ve hacimsel doz farklar1 hesaplanmistir. Yapilan karsilastirma sonucunda tomoterapi
planlarinda hedef daha homojen doz alirken kritik organlarin daha iyi korundugu

gOriilmiistir.

Akpinar, (2009) Bu calismada, Dr. Abdurahman Yurtarslan Ankara Onkoloji Egitim
ve Arastirma Hastanesi’nde bulunan, Equinox model Co-60 gamma kaynag: ile
yapilan 1sinlamalarda; standart blok, fokalize blok ve doz telafi kamasinin
gecirgenlik faktorlerinin hesaplanmistir. Bu amagla, birim zamanda verilen doz
miktar1 i¢in farkli alan ve derinliklerde SAD ve SSD teknikleri kullanilarak, her bir
teknik i¢in alan ve derinlik ikilileri olusturularak ayri ayr1 6l¢lim alinmistir. Boylece
SAD ve SSD teknikleri ile alan ve derinlik degisimlerinin gegirgenlik faktorii

tizerindeki etkisi arastirilmistir.

Inang, (2009) yaptigi tez caligmasinda, Dr. Abdurrahman Yurtarslan Ankara
Onkoloji Egitim ve Arastirma Hastane’sinde bulunan Precise Plan tedavi planlama
sistemine aktarim igin gerekli elektron dlgiimleri alinmustir. Olgiimler igin hastanede

bulunan Elekta dogrusal hizlandirici tedavi cihazi kullanilmigtir.
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Bilgisayarli tedavi planlama sistemi i¢in gerekli veriler alinmigstir, sisteme
aktartlmistir. Bu ¢alisma i¢in 15 MeV ve 22 MeV enerjili elektron demetlerine ait
veriler alinmistir. 15 MeV ve 22 MeV enerjili elektron demetlerinin % derin doz
egrisi, alan bagimlilik faktorii, diagonal profil, Rp+1 derinliklerinde crossline profil
ve hava sigma hesabi igin dort farklt SSD mesafelerinde profil Slgiimleri yapilmistir.
Alman Ol¢limlerle SSD’nin penumbra ile degisimi incelenmistir. Teorik ve
bilgisayarli planlama sistemiyle hesaplanan referans Gartlardaki doz degerleri,

dozimetre ile Olgiilen doz egerleriyle karsilastirilmistir.

Askin 2010, Bu calismada radyoterapide kullanilan protonlarin, bazi biyolojik
hedefler lizerinde enerjilerini nasil kaybettikleri ve ne kadar yol alabildikleri
konusunda ¢alismalar yapilmistir. Radyoterapide protonlarin enerji araligir 65-250
MeV olmasina ragmen, bu calismada 0,04-250 MeV enerji araligindaki proton
kullanilarak, su, deri, prostat, testis, pankreas ve hava igin, birim uzunluk basina
ortama biraktiklar1 enerji (durdurma giicii) (Stopping Power) ve enerjilerini

kaybedene kadar aldiklar1 yol (menzil) hesaplamalari teorik olarak yapilmustir.

Durdurma gilicii hesaplamalarinda, Tsoulfanidis (1995) tarafindan agir yiikli
pargaciklar i¢in Onerilen durdurma gilicii esitligi  kullamilmistir. Menzil
hesaplamalarinda ise menzili yaklasik olarak hesaplamaya yarayan ampirik
denklemler kullanilarak, ilk olarak hava icin menzil degerleri hesaplanmistir.
Bulunan menzil degerleri ile Tsoulfanidis ve NIST PSTAR, SRIM2006
programlarindan elde edilen hava yiizdeleri kullanilarak biyolojik materyaller i¢in 3

farkli menzil sonucu elde edilmistir.

S6z konusu hesaplamalarda kullanilan durdurma giicii ve menzil degerlerinin
sonuclart  “NIST PSTAR Data Base” ve “SRIM 2006” programlart ile

karsilastirilmistir.
Ozyiirek 2010, Bu ¢alismada radyoterapide kullanilan protonlarin, bazi biyolojik

hedefler tizerinde enerjilerini nasil kaybettikleri ve ne kadar yol alabildikleri

konusunda c¢aligsmalar yapilmistir.
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Radyoterapide protonlarin enerji aralig1 65-250 MeV olmasina ragmen, bu ¢aligmada
0,04-250 MeV enerji araligindaki proton kullanilarak, su, deri, prostat, testis,
pankreas ve hava icin, birim uzunluk basina ortama biraktiklar1 enerji (durdurma
giicii) (Stopping Power) ve enerjilerini kaybedene kadar aldiklari yol (menzil)

hesaplamalari teorik olarak yapilmistir.

Durdurma giicii hesaplamalarinda, Tsoulfanidis (1995) tarafindan agir yikli
parcaciklar i¢in Onerilen durdurma giici esitligi  kullanilmistir. Menzil
hesaplamalarinda ise menzili yaklagik olarak hesaplamaya yarayan ampirik
denklemler kullanilarak, ilk olarak hava i¢in menzil degerleri hesaplanmistir.
Bulunan menzil degerleri ile Tsoulfanidis ve NIST PSTAR, SRIM2006
programlarindan elde edilen hava yiizdeleri kullanilarak biyolojik materyaller icin 3
farkli menzil sonucu elde edilmistir. S6z konusu hesaplamalarda kullanilan durdurma
giicli ve menzil degerlerinin sonuglar1 “NIST PSTAR Data Base” ve “SRIM 2006”

programlari ile karsilastirilmistir.

Gokee 2009, Bu calismada radyoterapide kullanilan protonlarin, bazi biyolojik
hedefler iizerinde enerjilerini nasil kaybettikleri ve ne kadar yol alabildikleri

konusunda c¢aligsmalar yapilmistir.

Radyoterapide protonlarin enerji araligt 65-250 MeV olmasina ragmen, bu
calismada 0,04-250 MeV enerji araligindaki proton kullanilarak, su, deri, prostat,
testis, pankreas ve hava ig¢in, birim uzunluk basina ortama biraktiklar1 enerji
(durdurma giicii) (Stopping Power) ve enerjilerini kaybedene kadar aldiklar1 yol

(menzil) hesaplamalar teorik olarak yapilmistir.

Durdurma giicii hesaplamalarinda, Tsoulfanidis (1995) tarafindan agir yikli
pargaciklar i¢in Onerilen durdurma gilicii esitligi  kullamilmistir. Menzil
hesaplamalarinda ise menzili yaklagik olarak hesaplamaya yarayan ampirik

denklemler kullanilarak, ilk olarak hava i¢in menzil degerleri hesaplanmastir.

Bulunan menzil degerleri ile Tsoulfanidis ve NIST PSTAR, SRIM2006

programlarindan elde edilen hava yiizdeleri kullanilarak biyolojik materyaller i¢in 3
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farkli menzil sonucu elde edilmistir. S6z konusu hesaplamalarda kullanilan durdurma
giicli ve menzil degerlerinin sonuglar1 “NIST PSTAR Data Base” ve “SRIM 2006

programlari ile karsilastirilmistir.

Tsao, vd, (2007) yaptiklar1 ¢alismada Amerika Birlesik Devletlerin'de koroner
birakiterapi ¢aligmalarinda uygulanan ¢alisma metodlarini, kaynaklarini ve aldiklari
deneysel sonuglar1 yayinlamiglardir. Bu ¢alisma 1921y Ngp Dy 32p kaynaklarinin

kardiyovaskiiler yontemler kullanilarak uygulamasini1 yapmislardir.

Sahin, vd (2001) yaptiklar1 calismada bilgisayarli tedavi planlama sisteminde (BTPS)
hesaplanan doz degerleri ile farkli voliimlii iyon odalar1 ve linear 2D-Array
kullanilarak olgiilen dozlart karsilastirarak  dozimetrik kontrolii  saglamay1

amaglamislardir.

Leybovich ve ark.[19] absolute doz verifikasyonunda farkli hacme sahip 3 iyon
odasiyla yaptiklar1 caligmada biiyiik voliimlii iyon odasinin absolute doz agisindan

hesaplanan degerlere daha yakin sonuglar verdigini bulmuslardir.

Gonzalez- Castano ve ark.[20] Farmer, PinPoint ve Semiflex iyon odalarini
kullanarak yaptiklar1 ¢alismada, Farmer iyon odasi ile elde ettikleri sonuglarin

BTPS’ye daha yakin oldugu sonucuna ulasmislardir.

Laub ve ark.[21] ise 0.6 cm® Farmer iyon odas1 ve 0.015 ¢cm® PinPoint iyon odasi ile

yaptiklar1 Slciimleri hesaplanan degerler ile karsilastirildiklarinda 0.015 cm?®iyon

odasinin hesaplanan degerlere daha yakin sonuclar verdigini gormislerdir.

Van Dyk,[22] 1sinlama alani iginde ve alan dis1 bolgelerde %3, build-up bolgesinde 4

mm ve merkez eksende %4 tolerans olabilecegini bildirmistir.
Task Group 53,[23] 1sinlama alani igindeki toleranslar1 acik alan i¢in %1-2, MLC,

blok, asimetrik alan i¢in %3, farkli SSD’deki alan i¢in %1.5 ve inhomojen bolge igin

%5 olarak belirlemistir.
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SGSMP (Swiss Society of Radiobiology and Medical Physics),[24] 1sinlama alani
icinde %2, alan dis1 bolgelerde %3, build-up bolgesinde 3 mm ve merkezi eksende

%4 tolerans olabilecegini bildirmistir.

Wiezorek ve ark.[25] ¢alismalarinda 3 adet 2D dedektor sisteminde (Mapcheck diyot
sistemi, IMRT QA sistilasyon detektorii ve seven 29 iyon chamber)elde ettikleri
sonucu Konrad BTPS’de hesaplanan degerlerle ve standart dozimetrik aletlerle

Olctilen degerlerle karsilastirmislardir.
2D-Array’in duyarlilik, linearite ve tekrar kullanilabilirligi gibi 6zellikleri Spezi ve

ark.[26] ile Poppe ve ark.[27] tarafindan arastirilmistir, IMRT planlarinin

dogrulamasi i¢in olduk¢a verimli ve kullanigh oldugu sonucuna varmislardir.
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3. MALZEME VE YONTEM

3.1. Teorik Bilgiler

Radyasyon Onkolojisi iyonlastiricit radyasyonun tek basina veya diger tedaviler ile
birlikte kanserli hastalarin tedavisinde uygulandigi ve terapotik radyasyonun

temelinin incelendigi bir alandir. Radyoterapi bir tedavi modelidir.

Radyoterapinin amaci; tanimlanmig tiimdr hacmine ve tiimori ¢evreleyen dokuya en
uygun dozu verip hem tiimorii temizlemek hemde canli,saglikli dokuya en asgari
sekilde zarar vermektir. Radyoterapi deisin verilen yani tedavi edieln tiimdriin tekrar
olusmamasi yani timorlii hiicrelerin tekrar boliinlip ¢ogalmamasi igin verilecek

dozon ve bolgenin en ince ayrintisina kadar planlanip hesaplanmasi gerekmektedir.

Radyoterapide kullanilan radyasyonlar yapilarina gore iki gruba ayrilir;

1. Elektromanyetik radyasyonlar (X-Isinlar1 , y- Isinlari)

2. Parcacik seklindeki radyasyonlar (elektronlar, protonlar ve ndtronlar)

Radyoterapi uygulama sekline gore 3 guruba ayrilir;
1. Eksternal tedavi: Uzak mesafeden yapilan tedavi demektir. Bu tedavide kaynak
ile hasta cildi arasindaki uzaklik 5-350 cm olarak ayarlanir. X-Isinlart ve Co-60

kaynagi kullanilmaktadir.

2. Brakiterapi: Yakin mesafeden yapilan tedavi demektir. Cilt lizerine, doku arasina

ve viicut bosluklarina radyoaktif maddeler yerlestirilerek bu tedavi yapilmaktadir.

3. Internal tedavi: Sivi ve kolloidal radyoizotoplar viicuda uygulanir. B pargaciklari

ve vy 1sinlar1 veren kaynaklar kullanilmaktadir.
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Yakin mesafeden yapilan (brakiterapi) tedavide kullanilan radyoaktif kaynaklar:

1. Doku aras1 tedavide (endoterapi,interstisyel tedavi) Igne, tel, firkete ve tanecik
seklindeki radyoaktif izotoplar doku i¢ine yerlestirilir. Kisa yar1 émiirlii olanlar doku
icinde yerlestilir. Uzun yar1 6miirlii olanlar belli bir doz verildikten sonra dokudan

cikarilirlar.

2. Kaynaklarin viicut bosluklarina konulmasiyla yapilan tedavide (Plesioterapi,
Intrakaviter tedavi) genellikle uzun yari &miirlii radyoizotoplar tercih edilir.

Kaynaklar belli bir doz verilinceye kadar hastada birakildiktan sonra ¢ikarilir.

3. Yiizeysel tedavide (Siiperfisyel tedavi) plak seklinde aplikatérler ve mould
(kalipl) seklindeki aplikatorler cilt kanserlerinin tedavisinde kullanilir. Aplikatorler

Ra-226, Co-60, Cs-137, P-32 ve Sr-90 radyoizotoplarindan yapilmistir.

Lineer hizlandirici, elektronlar gibi yiiklii parcaciklarin bir tiip boyunca yiiksek
frekansli elektromanyetik dalgalar kullanilarak hizlandirildigi ve yiiksek enerjili

elektron ve X 1simlarinin elde edildigi bir cihazdir.

Lineer hizlandiricilarin, hareketli ve duran dalga hizlandiricilar1 olmak iizere iki ¢esit

¢esitli vardir.
Duran dalga hizlandiricida ise dalganin maksimum geri doniisli saglanmaktadir.
Duran dalga dizayni, hareketli dalga dizaynma goére daha ¢ok etkilidir ancak daha

pahalidir.

Duran dalga dizayninda, hizlandirict tlipiin kaynagina baglandig1 yerde kalan

mikrodalga enerjisini soguran, izolator bulunmaktadir.
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Sekil 3.1’de medikal lineer hizlandiricinin temel ve yardimer kisimlari
goriilmektedir. Bu akim, modiilatér i¢inde bulunan hidrojen thyratron lambalar

araciligi ile elde edilmektedir.

Magnetron veya klystron 3 mikrodalga kaynak bulunmaktadir. Magnetron
mikrodalga tiretmektedir. Mikrodalgalarin frekansi yaklasik 3000 MHz’ dir. Klystron
ise mikrodalga yiikseltecidir.

Klystron, 20 MeV ya da daha yiiksek enerjili 151n uygulamalarinda kullanilir.
Magnetron veya klystrondan ¢ikan mikrodalgalar, dalga kilavuzu sistemiyle
hizlandirict tiipe gelir. Elektron tabancasinda olusan elektronlar da hizlandirici tiipe

gonderilmektedir [11].

Hizlandirilar bakir diskler ve bakir tliplerden olusurlar. Bu tiipe yiiksek sicaklikta
vakum uygulanabilir. Elektronlar hizlandirici tiipe girdiklerinde baslangig enerjileri
50 KeV civarindadir. Tip igerisinde mikrodalganin elektromanyetik alani ile

etkilesen elektronlar siniizodial elektrik alandan enerji kazanirlar.
Yiiksek enerjili elektronlar, hizlandiric1 yapinin ¢ikis penceresinden 3 mm caplh

kalem demet seklinde ¢ikmaktadir. Yiiksek enerjili lineer hizlandiricilarda yatay

olarak yerlesmis uzun hizlandirici tiip bulunmaktadir.
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Hizlandirilmis elektronlar, tungsten gibi bir hedefe carptirildiginda X-igin1 olusur.
Hedef, suyla sogutulmaktadir. Bremsstrahlung olayinda; elektron enerjisi, gelen

elektronun enerjisine esit maksimum enerjili X 1smninin spektrumuna doniismektedir.

Elektron tedavilerinde, elektron hedefe garptirilmaz. Kalem genisligindeki elektron
1s1n1, homojen akimini saglamak i¢in sagici tabaka ile genisletilir. Sagic1 tabaka

genellikle kursundan yapilmis bir tabakadir.

Frenleme 1gininin olmamasi ve elektronlarin sogurulmamasi i¢in tabakalarin kalinligt
ayarlanmalidir. Yine de enerjinin bir kismi frenleme 1sinimina doniisiir. Bazi lineer

hizlandiricilarda elektromanyetik tarama ile elektronlarin alani genisletilir.

Tedavi kafasi kursun, tungsten veya kursun tungsten karisimindan yapilmis kalin
koruyucu tabaka igermektedir. Tedavi kafas1 iginde X 1511 hedefi, sacic1 tabaka,
diizlestirici filtre, iyon odalari, sabit ve hareketli kolimator ve 1s1ik lokalizasyonu
sistemi bulunur. Kafa bloklama ile radyasyondan korunum kurallarina uygun hale

getirilir. Sekil 3.2°de tedavi kafasi goriilmektedir.

Elektronlarin hedefe ¢arpmasindan sonra olusan x- 1silarinin yogunlugunu homojen
hale getirmek i¢in diizlestirici filtre kullanilmaktadir. Bu filtre siklikla kursundan
yapilmaktadir. Fakat tungsten, celik, aliiminyum veya bunlarin kombinasyonlarindan

da yapilabilmektedir.
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Tedavi 1511 ilk 6nce sabit birinci kolimatore gelir. Sabit birinci kolimatérden gelen
X-151n1, diizlestirici filtreye gelir, elektron modundaki tedavide ise bu filtre
kalkmaktadir.

Diizlestirilmis X sm1 veya elektron demeti, doz kontrol odasina gelir. Burada

plakalardan olugsmus iyon odalar1 bulunur. Bu iyon odalar1 gegirgen tipte olmalarina

ragmen, bazen silindirik yiiziik iyon odalar1 kullanilabilir.
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Sekil 3.2. Tedavi kafasi

Doz hizindaki degisiklik iyon birikimini etkilemez. Bu iyon odasi, 1s1n kalibrasyonu

i¢in kullanilan iyon odalarinin tersine havanin basinci ve sicakligindan etkilenmez.
X-151n1 ya da elektron demeti iyon odasini gegtikten sonra, X-isin1 kolimatoriine
gelirler.

Bu kolimator iki ¢ift kursun ya da tungsten kolimator tedavi kafasindan olusur.
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Tedavi alani, 151k lokalizasyon sistemi ile belirlenir. Bu sistemlerde iyon odasi ile
kolimator ¢enesi arasina ayna ve 1sik kaynagi yerlestirilir. Xisinmmin odak
noktasindan verilmesi ile 1s1k projeksiyonu olusturulur. Isik projeksiyonunun

belirledigi alan, radyasyonun bulundugu alandir.

Kafa Kismi (Gantry): Lineer hizlandiricilar, radyasyon kaynaginin yatay eksen de

dondiirebilecek sekilde yapilir. Kafa yapisi yatay bir eksen etrafinda kolimator ise
dik eksen etrafinda doner. Gantry ile kolimatoériin donme eksenlerinin kesistigi

noktaya isocenter denir.

Elektron modunda, kalem genisligindeki elektron 1sin1, tedavi alan1 boyunca ayni

elektron akisi saglamak i¢in Sagici tabaka diizenleyici filtre ile genisletilir.

X-1smlar1 hedefi, sagici foil, diizlestirici filtre, iyon odasi, sabit ve hareketli kolimator

ve 151k sisteminden olusur.

Hareketli kolimatér kursun veya tungstenden yapilmistir. Kaynaktan 100 cm

uzaklikta 40 x 40cm? kadar acilarak tedavi alanini belirler.
Isik alani ile radyasyonun hedef alani birbiri lizerine diisiiriiliir. Diizeltici filtreler

simetrik alanlar igin kullanilir. Asimetrik alanlarda kullanildiginda parametrelerde

degisiklikler olabilir.
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3.1.1. Medikal Elektron Hizlandiricilarimin Tipleri

X-1s1m1 tedavi cihazlart elektron hizlandirici cihazlart olup ii¢ gruba ayrilirlar.
Hizlandirilmis elektron demetleri hedefe carptirilarak yiiksek enerjili X 15101

demetleri elde edilir.

3.1.1.1. Betatronlar

Betatron’un gelisimi, saf bilimsel arastirmanin ansizin, insanogluna ¢ok biiyiik pratik
faydalar1 olan aletleri, nasil iiretebileceginin bir 6rnegidir. Betatronlar, baslangicta
atomlar1 inceleyecek aletler olarak gelistirildi. Giinlimiizde bu amag i¢in modalar
gectiginden, onlar daha ¢ok yliksek enerjili X- 1sinlart liretmek i¢in tipta ve

endiistride genis sekilde kullanilirlar.

1940 yilinda, Amerikali fizik¢i Do-nald W. Kerst, tarafindan bulunan betatron;
atomun c¢ekirdegini incelemek zorunlulugundaki bilim adamlarinin kullandig1 birkag

aletten biri olarak, bir ¢esit tanecik hizlandiricisidir.

Bu makinalar, elektronlar gibi minicik elektrikle yiiklii madde parcaciklarini alirlar,
onlar yiiksek hizlara kadar hizlandirirlar ve atomlarin iginde patlatirlar.

Bazen bu taneciklerden bazilar1 ¢ekirdek iizerine direk bir ¢arpma gerceklestirir ve
cekirdegi agik birakir, bu yolla bilim adamlar ¢ekirdegin i¢ kisminda ne oldugunu
gorebilirler. “Betatron” ismi elektronlarin baska bir ismi olan "Beta taneciklerini

hizlandirdig1 gerceginden gelmektedir.

Tanecigin, bag1 ve atomun minicik ¢ekirdegini pargalayabilecek kadar hizli gidisinin
nasil oldugunu ortaya c¢ikarmak bilim adamlarinin yillarin1 aldi. Tanecikleri
hizlandirmanin oldukga degisik metotlar1 denenmis bulunuyor. Bununla birlikte, bu
metotlardan hepsi taneciklerin daha hizli gitmesini saglamak icin elektrik alanlar
kullanilirlar. Alan, kuvvetin bulundugu bir bolgedir. Mesela: gilinesin ¢ekim alani
etki bolgesi igindeki tiim nesneler {izerinde bir kuvvet uygular. Elektriksel olarak
yiikli tanecikler de ayn1 zamanda bir kuvvet uygularlar. Elektronun negatif yiikii,

pozitif yiikii elektronlar1 ceken ve negatif yiiklii olanlar1 iten bir alan yaratir.
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Genellikle, tanecik hizlandiricist igerisindeki bir kisim elektronlart ¢ekmesi igin
pozitif yiikk ve baska bir kisima da elektronlar1 itmesi i¢in negatif yiikk verirken,
hizlandirmak i¢in bir yiiklii parcacik mesela, bir elektron diyelim igeri alir, 6nden
¢ekilen ve arkadan itilen elektronlar iki kisim arasinda ugarlarken hizlanirlar. Bu
kuvvetlerin arka arkaya uygulanmasi ¢ok yiiksek hizlarda hareket eden elektronlarin

elde edilmesini saglar.

Elektronlar, manyetik alanlar yardimiyla bir ¢izgi iizerinde tutulurlar. Yikli bir
tanecik diizgiin bir manyetik alanda hareket ederken, filan onu dairesel bir yol
tizerinde dondiirecektir. Alan giiclendik¢e tanecigin izledigi yol daha da egilecektir, j
Tanecik hizlandiricisinin diger miknatislart; biiyiitecin 15181n 1s1nlarin1 bir noktada

toplamasina benzer bir yolla; taneciklerin 1sinlarini bir noktada toplar.

Bununla birlikte betatron elektronlart hizlandirmak i¢in degisik bir metod kullanir.
Diger tanecik hizlandiricilar1 gibi, tanecikleri hizlandirmanin bilinen tek yolu olan
elektrik alanlarinin kullanimindan faydalanir.

Makinanin degisik kisimlarma elektrik yiiklerinin verilmesi yerine betatron belirli
kosullar altinda bir manyetik alanin bir elektrik alani1 yaratabilecegi ger¢eginden

yararlanir. Ayni1 prensip transformatdrlerde de kullanilir.
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Sekil 3.3. Betatron
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Betatron ayni prensibi kullanir, fakat orada su fark vardir: Telde elektron akimi
yaratmak icin degisen elektrik alaninin kullanilmasi yerine, betatron onu demir niive
etrafinda dairede yer alan serbest elektron gruplarini itmek i¢in kullanir. Boylelikle
betatron elektriksel giicti bobinden serbest hareket eden elektronlara nakleder.
Betatron, ikinci devre bobini daha oOnce oldugu gibi bobin olmayip, serbest

elektronlar olan bir transformatordiir.

Genellikle, elektronlar daha hizli hareket ederlerken manyetik alan tarafindan daha
az egilecekler ve merkezden uzaklasan helezonlar teskil etmeye baslayacaklardir.
Bununla birlikte, betatron; elektriksel gii¢ artirilirken niivede olusan manyetik alanin
dairesel bir yoriingedeki elektronlart egmek icin yalnizca gerekli miktar kadar
artacag bir sekilde insa edilir. Serbest elektronlarin ne kadar hizli gittikleri 6nemli

degildir, ¢linkii hala bir daire i¢inde hareket etmektedirler.

Bazi betatronlar, elektronlar1 1sik hizinin %99,999°da hareket ettirdikleri halde, bu
hiz hatta betatronlardan daha gii¢lii hizlandiricilarin gelistirilmesine olanak saglayan

niikleer fizik¢ilerin amaglari i¢in hala yeterli degildir.

Fakat, betatron tipta ve endiistride ¢cok kiymetli bir aygit olmustur. Elektronlar en iist
hiza ulastiklar1 zaman makinede hedef olarak adlandirilan bir metal pargasina
carptirthirlar. Yiiksek hizli elektronlar hedefe ¢arptiklari zaman X 1sinlar iiretirler.
Elektronlar daha fazla enerjiye sahip olursa, ortaya ¢ikan X 1sinlart da daha giiglii ve
niifuz edici olur. Doktorlar, betatronlar tarafindan {iretilen yiiksek enerjili X-
isinlarmin viicut derinliklerindeki kanserli bolgeleri daha iyi tedavi edebildigini ve
normal X Isin1 makineleri tarafindan iretilen diisiik enerjili X 1sinlar1 kadar deriyi
yakmadiklarini ortaya ¢ikarmig bulunuyorlar. Betatronlar ayn1 zamanda hastanelere
kullanish hale getirilebilen voltluk gii¢c kaynaklariyla ¢alisabilirler.Betatron'un yapisi,
isitilmig bir volfram flamaninca {iretilen elektronlar manyetik alanda diizenli
ayarlamalar yapilarak vakum odasinda hizlandirilir. Sagda: Genisleyen spiral
yoriingede hizlanan elektronlar goriilmektedir, boylece partikiil demeti metalik bir

hedefe ¢arpar ve X 1sinlar1 olusur.
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3.1.1.2. Mikrotronlar

Mikrotronlar bir elektron hizlandiricisi olup lineer hizlandirict ile siklotron karigimi
bir tedavi cihazidir. Yapilart basit ve enerji se¢imi kolaydir. Diger lineer
hizlandiricilara gore daha kiiclik cihazlardir. Tek bir mikrotron jeneratorii birkag
tedavi odasina elektron demeti saglayabilmektedir. Bu lineer hizlandiricilar ile uygun
donanima sahip simiilator ve tedavi planlama sistemleri kullanilarak doz
optimizasyonunu en iyi sekilde saglayan tedavi teknikleri uygulanabilir hale

gelmistir.

Genellikle bu iyon odalar1t gegirgen tipte olmalarmma ragmen, bazi lineer
hizlandiricilarda silindirik thimble iyon odalar1 kullanilmaktadir. Iyon odasinin

fonksiyonu, doz miktarini, integral dozu ve alan simetrisini 6l¢mektir.

Doz hizindaki degisiklik, iyon odasindaki iyon birikimini etkilemez. Bu iyon odasi,
151n kalibrasyonu i¢in kullanilan iyon odalarinin tersine digaridaki havanin basinci ve
sicakligindan etkilenmez. Fakat yine de bu iyon odalari periyodik olarak kontrol
edilir [11].
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3.1.2. Tedavi Planlama Sistemi

Hastalar i¢in ne kadar doz aldig1 ve dozun nereye ve ne kadar oranda uygulanacagi
onemli parametrelerdir. O yiizden tim kanser tedavileri belli bir plana gore
yapilmaktadir. Ozel bir bilgisayar ekrani, olusan radyolojik bulgular1 goriintiilemeyi
saglayan filmler vb. donanimlardan olusan belli bir diizen iginde c¢alisan
diizeneklerdir. Farkli enerjilerde, farkli kaynak-cilt mesafelerinde (SSD), istenilen

alan boyutlarinda foton ya da elektron demetleri olusturulur.

Isinlama cihazina ait demet enerjisi, doz verimi, derin doz yiizdesi (%DD), doku-
hava orani, sacilan hava orani, doku maksimum orani, kolimator sagilma faktorii ve
fantom sacilma faktorii gibi dozimetrik niceliklerden gerekli olanlart planlama

sistemine girilir.

% DD (Percent-Depth-Dose (Derin Doz Yiizdesi Kavrami): %DD, herhangi bir d

derinligindeki absorbe dozun, hiizme merkezi ekseni boyunca do referans

derinligindeki absorbe doza oranidir.
Orta voltaj ve disiik enerjili X-1ginlart igin referans derinligi genellikle do=0

yiizeydedir. Daha yiiksek enerjiler icin referans derinlik,en yiiksek absorbe doz
(build-up) noktasinda ( do = dmax ) alinir.
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KOLIMATOR

Sekil 3.4. %DD’un sematik izahi

Kolimatér sacilmasi diizeltme faktorii  (Sc): Sc, out-put faktorlii  olarak

isimlendirilir.Bu faktor, verilen bir alan i¢in havadaki out-put’un referans alaninin
(10x10cm) out-put’una orani olarak tanimlanabilir. Sc, verilen bir enerji de
maximum dozu elde etmek igin yeterli biiyiikliikteki buil-up cap’li iyon odalar1 ile

Olculiir.

Fantom sagilma diizeltme faktorii (Sp) : Sp, alan biiytikliigli degisirken , fantomda bir

referans derinliginde ortaya ¢ikan sagilan radyasyondaki degisimi gdz oniine alir. Sp
verilen bir alan igin referans derinlikteki (Orn:dmax) doz siddetinin, ayn1 kolimatdr

acikligiyla, referans alan biiyiikliigii i¢in, ayn1 derinlikteki doz siddetine oranidr.
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Sekil 3.5. Kolimator sagilmasi diizeltme faktorii (Sc), fantom sagilma diizeltme
faktorii (Sp) sematik izahi

TAR( Tissue-Air-Ratio): Doku iginde bir d derinliginde absorbe edilen dozun ( Dd ),

ayni kosullarda havada absorbe edilen doza ( Dfs ) oram1 TAR (doku hava orani

olarak tanimlanir.

SAR ( Scatter-Air-Ratio): SAR, fantomda verilen bir d derinligindeki sagilan dozun,

ayni noktada serbest havadaki doza oranidir. SAR (sagilma hava orani) irregiiler

alanlarin dozimetresinde kullanilir.

TPR (Tissue phantom ratio): TPR, fantomda verilen noktadaki dozun, referans

derinlikte (genellikle 5-10 cm) ayn1 noktadaki doza oran1 olarak tanimlanabilir.

Hiizme enerjisi i¢in kullanilacak referans derinlik dmax gibi sabit bir nokta alinirsa
TPR’den TMR ( Tissue maximum ratio) kavrami ortaya ¢ikar. TPR (doku fantom
orani1) herhangi bir referans derinlige normalize edilebilen genel bir fonksiyondur.
Eger referans derinlik dmax gibi sabit bir nokta alinirsa TPR’den TMR (maksimum
doku orani1) kavrami ortaya c¢ikar. Hesaplanabilir fonksiyonlarin makine
parametrelerinden bagimsiz olmasi igin dlgiimlerin build-up bolgesini kapsamamasi

gerekir.
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Bu nedenle referans derinlik en genis dmax’ dan daha biiyiik veya dmax‘a esit olmak
zorundadir. dmax alan boyutu ile azalma ve SSD ile artma egiliminde oldugundan

dmax en kiictik alan ve en biiyiik SSD i¢in secilmelidir.

Hastanin 1sinlanacak bolgesinde bulunan Kritik organlar ve tedavi edilecek hedef
hacim uzman doktorlar tarafindan ¢izilir. Uzman doktor tarafindan belirlenen plana
gore foton gruplari olusturularak tedavi yapilacak dokuya gonderilir. Biitiin planlama

tamamlandiktan sonra sistemin tiim dozuna uygun periyodik islemler gerceklestirilir.

3.1.3. Radyoterapide Kullamlan Hacim Kavramlar

Radyoterapide amag, tiimor hacmine gerekli olan dozu verilirken radyasyon alaninda
bulunan kritik organ ve saglikli dokularin korunmasidir. Timor i¢in en uygun igint
en uygun teknikle timor alanina ulagtirmak, tiimor hiicrelerini yok ederken normal

dokular1 korumak radyasyon tedavisinde dnemlidir.

Radyasyon tedavisinde iyi bir tedavi planlamasinin yapilabilmesi igin hacim

kavramlai iyice 6grenilmelidir.

Bu hacim kavramlari:

1. Gortintiilenebilir timoér hacmi (GrossTumor Volume, GTV)
2. Klinik hedef hacim (ClinicalTarget Volume, CTV)

3. Planlanan hedef hacim (Planning Target Volume, PTV)

4. Tedavi hacmi (Treated Volume, TV)

5. Ismlanan hacim (Irradiated VVolume, V)

6. Riskli organ (Organ at Risk)

Tiim bu hacim kavramlari sekilde sematik olarak gosterilmistir [12].
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Sekil 3.6. Radyoterapide kullanilan hacim kavramlarinin sematik gosterimi

3.1.3.1. Goriintiilenebilir Tiimo6r Hacmi (GTYV)

Gross tiimor hacmi, tanimlanabilir, sinirlar1 belirgin  kitlenin  bulundugu ve
biiyiimenin gerceklestigi bolgedir. Genisligi ve biiyiikliigii bilgisayarli tomografi ve

radyografi gibi farkli goriintiileme teknikleri araciligi belirlenir [12].

3.1.3.2. Klinik Hedef Hacmi (CTV)

Klinik hedef hacim, tanimlanabilir tiimoér hacmi veya yok edilmesi gereken doku
hacmidir (Anonymous, 1999). Radyoterapinin amacina ulasabilmesi i¢in bu hacmin

tamamen tedavi edilmesi sarttir.

3.1.3.3. Planlanan Hedef Hacmi (PTV)

Planlanan hedef hacim, tedavi planlamasi i¢in kullanilan bir niceliktir. Tedavideki
kurulum hatalarindan dolayr CTV nin tedavi siiresince tedavi alani iginde kalmasini
saglamak amaciyla CTV’ye pay birakilarak PTV tanimlanir. Ayrica Onceden
belirlenen ve hedef hacme verilmek istenen doz igin uygun demet yerlesiminde

kullanilir.
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3.1.3.4. Tedavi Hacmi (TV)

Tedavi hacmi, belirlenen dozun, planlanan hacme verilmesi sirasinda radyasyon
onkolojisi ekibinin komplikasyonlara neden olabilecek doz sinirt iginde doz alan
doku hacmidir [12]. Yani bir izodoz yiizeyi tarafindan sarilmis hacimdir.

3.1.3.5. Isinlanan Hacim (IV)

Isinlanan hacim, normal doku toleransina gore gereken miktarda doz almasi beklenen

doz hacmidir [12].

3.1.3.6. Riskli Organ (OR)

Riskli organ, radyasyon duyarliligi tedavi planlamasini ve belirlenen dozu etkileyen

normal dokulardir.
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Sekil 3.7. ICRU 62’ye gore radyoterapide kullanilan farkli hacim kavramlari ve bu

hacimlere ait paylarin sematik gosterimi
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3.1.4. Doz Hacim Histogrami (DVH)

Hastanin viicut yapisina gore 3D tedavi planlama sistemine ait doz esdeger
ifadelerini veren ifadedir. Bu histogramlar tiim tedavinin kisa plan1 gibidirler.
Tedavinin planlanmasi ve tedavi yapilacak bolgelerin genel durumu hakkinda bilgi

veren grafiklerdir. Elde edilen ifadeler yiizde olarak hesaplanirlar.

Bir doz-hacim histogrami sadece, ne kadar hacimde doz sogurulduguyla ilgili nicel
bilgiyi saglamakla yetinmez ve ilgili her bir anatomik yap1 i¢in tek bir egri ile tim
doz dagilimini belirler. Bu nedenle bu, verilen planin degerlendirilmesi ya da

karsilastirilmasi i¢in 6nemli bir aractir.

Doz- hacim histogramlari iki sekilde gosterilirler:

a. Diferansiyel DVH: Hedef hacim i¢in ideal DVH, tanimlanan dozun istenilen
hacmin tamamina verildigini gosteren tek bolimiin isaretlendigi DVH dir. Hedef
hacimlerin DVH’larinda farkli dozlarin farkli hacimlere verilmesi nedeniyle ¢ok pik

goriiliir.

b. Kiimiilatif DVH:. Diferansiyel DVH yontemi ile tedavi planinin yapildigi alanin
miktar1 bulunamaz. O zaman kiimiilatif DVH sistemi kullanilmaya baslanilir.
Otomotik bilgisayar sistemi ile verilecek dozun miktar1 hesaplanilir ve bu dozun
sistemde doz histogramlari ¢izilir. Kiimilatif DVH, 0 Gy doz i¢in % 100 hacimle

baslar ve alinan dozlara kadar devam eder
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3.2.1. Lineer Hizlandirici Tedavi Cihazi

Lineer hizlandirici tedavi cihazlari, uzun tip boyunca yiiksek frekansh
elektromanyetik dalgalar kullanarak elektronlar gibi yiiklii parcaciklarin enerjilerini

artirmak i¢in hizlandirilarak elektron ve X 1s1n1 iiretmek amaci ile kullanilirlar [10].

Hizlandirma Tapd

. ] L1 ] [ 1 7 Tedavi Kafas
Elektron 4’0 U—h (Drire bt Tgeri)
Tabancas

I I T I
T - Dalga Kilavuzu Snstem\ Bending Magnet

Modulator Magnetron Tedavi Kafas
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T Klystron
Gl Haynad

Sekil 3.8. Medikal lineer hizlandirici temel yapisi

Lineer hizlandirici tedavi cihazi temel yapisi Sekil 3.8. de goriilmektedir.

Lineer hizlandiricilarda gii¢c kaynagi modiilatére DC akim saglar. Bu akim ise tiim
devreye pulslu akim saglamaktadir. Bu devreye akim hidrojen thyratron lambalart ile
saglanilir. Bu sistem magnetron veya klystron ile devam eder.  Magnetron
mikrodalga iireten bir cihazdir. Yiksek gii¢ osilatorii gibi ¢alismaktadir. Klystron
mikrodalga {reticisi degil yiikselticidir. Lineer hizlandiricilarda 3000 MHz’lik
mikrodalgalar kullanilmaktadir. Klystronlar diisiik glic osilatorlerine ihtiyag
duymaktadirlar. Magnetron veya kystronda olusturulan mikrodalgalar, basin¢h gazla
doldurulmus tasiyici dalga kilavuzu ile hizlandiricr tiipe tasinmaktadir.

Mikrodalgalarla es zamanli olarak, elektron tabancasinda tungsten flamanin 1sitilmast
ile termo iyonik yaymimla elde edilen elektronlar bir potansiyel fark altinda

hizlandirilarak 50 keV’luk enerji ile hizlandiric tiipe gonderilirler [10].
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Sekil 3.10. Bir lineer hizlandiricinin genel goriinimii

Genelde bakirdan yapilan hizlandiricr tiipe yiiksek oranda vakum uygulanmaktadir.
Tiip igerisinde mikrodalganin elektromanyetik alami ile etkilesen elektronlar,

siniisselelektrik alandan enerji kazanmaktadirlar [10].
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Hizlandirilan elektronlar1 ince bir demet seklinde toplamak ve hedef {izerine
gondermek i¢in, tiip boyunca manyetik odaklayici alanlar elde edilir. Hizlandirici
tiipin sonunda elektronlar maksimum enerjilerini kazanmis olur. Yiksek enerjili
lineer hizlandiricilarda yatay olarak yerlestirilen uzun hizlandirici tiip bulunur. Daha
yiiksek enerjili 1sinlar elde etmek ve daha kiiglik boyutlara sahip cihazlar iiretmek
amaci ile hizlandirilmis elektronlar 90° ve 270° saptirict magnetler ile saptirilarak

hedef lizerine ya da hizlandirici tiipiin disina génderilir [10].

Hizlandirilmis yiiksek enerjili elektronlar dogrudan yiizeysel tiimorlerin tedavisinde
kullanilabilecegi gibi yiiksek atom numarali metal disk bigimdeki bir hedefe
carptirilarak X 1sinlar1 da elde edilir. Elektron tedavilerinde elektron demeti bir sagici
tabakaya carptirilarak homojen elektron akimi saglanacak bigiminde genisletilir.
Hizlandirilmis elektronlar hedefte durduruldugunda ise, frenleme X isinlar
olusmaktadir. Frenleme 1s1mas1 olayinda, elektron enerjisi gelen elektronun
enerjisine esit maksimum enerjili X 1sininin spektrumuna dontismektedir. Bir lineer
hizlandiricida, bilesenlerinin sicakligini ayarlamak i¢in sogutma sistemi, hizlandirict
dalga kilavuzunda vakum olusturmak igin iyon odasi pompasi ve iletici dalga

kilavuzunun dielektrik dayanikliligini arttirmak i¢in gaz sistemi de diger sistemlerdir.

3.2.1.1. Lineer Hizlandirici Isinlama Kafas1 Yapisi

Lineer hizlandirict tedavi kafas1 kursun, tungsten veya karisimindan yapilmis kalin
bir tabaka igerir. Genel olarak bir lineer hizlandirici tedavi cihazi 1simnlama kafa
yapisinin i¢inde hedef, birincil kolimatérler, diizlestirici filtre, sagici filtre, monitor
iyon odalari, ikincil kolimatorler ve kolimatoriin altinda kama filtre ve koruyucu blok
tepsisi takilmasi i¢in 6zel yerler bulunmaktadir.

Tedavi kafasinin, radyasyon sizintisina karsi radyasyondan korunma kurallarina

uygun sekilde yeterli kalinlikta zirhlanmas1 yapilmaktadir [10].
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Sekil 3.11. Medikal lineer hizlandiric1 1ginlama kafasi (a) Hedefin oldugu zamanki

durum (b) Hedefin olmadigi zamanki durum

Tedavi 1s1m1 hedeften sonra ilk olarak sabit birincil kolimatdrler tarafindan kolime

edilmektedir. Kolime edilen X 1smn1, diizlestirici filtreye gelir. Elektron durumunda

ise bu filtre kalkmakta ve sagici filtre ile yer degistirmektedir. Sonra X 1sin1 veya

elektron demeti monitér iyon odasini ve hareketli kolimatorleri gecerek hastaya

ulagmaktadirlar [10] .

3.2.1.2. Hedef

Hizlandirilmis elektron demetleri hedefe carptirilarak yiiksek enerjili foton demetleri

olusturulur. Hedef, yiiksek atom numarali maddelerden yapilir. Metal bir disk

goriinlimiindedirler.
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3.2.1.3. Diizlestirici Filtre

Hedefte diretilen X 1s1m1 demeti tedavi ig¢in uygun hale getirilmek amaci ile

ayarlanmalidir. Daha uygun hale;

* Hedef hacmi kaplayan doku tarafindan, kolaylikla daha ¢ok sogurulan diisiik
enerjili fotonlarin uzaklastirilmasiyla,

* Degismeyen ayni doz profillerini tiretmek amaci ile yogunluk dagiliminin

degistirilmesiyle getirilmektedir.

Demet Demet

Hedef Hedef

Emisyon lobu \\ Emisyon lobu

AY,

Duizlestirici
| filtre

\
\
\

B, |
A

T
——
p—

(a) (b)

Sekil 3.12. (a) Lineer hizlandiricida diizlestirici filtre kullanilmadigi zaman

(b) Diizlestirici filtre kullanildigi zaman

Bu degisiklikler filtre kullanimi ile gerceklestirilmektedir. Alan kenarinda,
fantomdan sagilan radyasyonda azaltmayi dengelemek amaci ile bdyle bir profil
demet merkezi ekseninde maksatli olarak diisiiriilmiistiir. Bu nedenle, kalin boliimii
merkezi eksene gelecek sekilde bir koni bigimindedir. Bu filtreler genellikle
kursundan yapilmaktadir. Tungsten, uranyum, celik, aliiminyum veya alasimlar1 da

kullanilmaktadir [10].
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3.2.1.4. Kolimator Sistemi

Kolimatérler, tungsten ve kursun gibi yiiksek atom numarali, yiiksek yogunluklu
maddelerden yapilmis bloklardir. Lineer hizlandirict 1simnlama kafa yapisinda
hareketsiz birincil kolimatorler ve hareketli ikincil kolimatdrler bulunmaktadir.
(Sekil 3.12). Birincil sabit kolimatér X isinlarinin lineer hizlandiricinin digina
¢tkmasina izin vermektedir. Bu kolimatoér ayn1 zamanda kafa sizintisin1 engellemeye
yardimer olur. Ikinci kolimatdrler farkli dikdortgensel alanlar olusturabilmek icin
kullanilir [13]. Tedavi amagh lineer hizlandiricilarda Cok Yaprakli Kolimatorlerde
(CYK) kullanilabilmektedir. Bir CYK sistemi her biri tek basina hareket edebilen
yaprak ciftlerinden olusmaktadir. Bu sayede diizensiz ve asimetrik alan sekilleri
olusturulabilmektedir. CYK’iin baslica avantajlar1 ; hazirlamasinin daha kisa ve basit
olmasi, tedavi odasina girmeye gerek kalmadan kullanilmast ve alan seklinin kolay
degistirilebilir veya diizeltilebilir olmasidir. Tedavi masraflar1 daha azdir ¢linkii
kisisel koruma bloklar1 gerekmemektedir. CYK ile hastanin ayni pozisyonda
kalmasin1 gerektiren tedavi siiresi kisaltilmaktadir. Baska bir avantaji da 1sinlama
sirasinda da alan seklini degistirebilmesidir. CYK sistemlerinin dezavantajlar1 ise
yapraklar arasi radyasyon kagagi, daha genis yar1 golge ve bazi kompleks alan

sekilleri tiretme problemleridir [14]. ( Sekil 3.13).

Ust cene
Alt cene
Yaprak A,

CYK

Sekil 3.13. CYK ve standart kolimator sistemi
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3.2.1.5. Monitor iyon Odasi

Foton akis1 diizlem iyon odasi ile kontrol edilebilmektedir. Iyon odalar1 radyasyon
dozuna ek olarak ¢esitli 151n parametrelerini (6rn. monitér doz hizi ve alan simetrisi)
kontrol etmek amaciyla da kullanilmaktadirlar. Tiim demeti izlemesi i¢in genellikle
diiz paralel diizlem (plaka) iyon odalar1 kullanilmaktadir. Fakat bazi lineer
hizlandiricilarda  silindirik  iyon odalar1 da kullanilabilmektedir. Medikal
hizlandiricilarda birbirinden bagimsiz ve kontrol amagli iki ayr1 iyon odas1 sistemini
bulundurmaktadirlar [10]. Iyon odasinin 1sinlama kafasindaki pozisyonu énemli bir
faktordiir. Iyonizasyon akimi kolimatorler tarafindan arttirilabilmekte, kolimatdr
degisimi ile degisebilmektedir. Bu durum, degisen alan boyutu ile monitér unit
basma dozda degisiklige neden olabilmektedir. iyon odasmin farkli kisimlaria
iletilen  geri  sagilmalardaki  farkliliklar 1511 parametreleri  kontroliini
etkileyebilmektedir. Bu etkileri en aza indirmek igin, kolimator ile iyon odasi arasina
metal plaka konulmali ve iyon odasi kolimatdr mesafesi maksimum yapilmasi

Onerilmektedir.
3.2.1.6. Elektron Aplikatorleri

Sacici foillerden gecen elektronlar agisal olarak sacilirlar. Sagict foil ve hizlandirict
kafasindaki diger aparatlardan sagilan elektronlar hastada kabul edilmez bir yari

golge olusturur. Bu durumu engellemek i¢in aplikator (kon) kullanilir.

Sekil 3.14. Elektron Aplikatorleri (kon)
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3.2.2. Fantomlar

Radyasyonla ¢alisirken alinabilecek dozlarin bilinmesi dozimetri ¢aligmalari
acisindan gereklidir. Radyasyonla ¢alisma sartlarinin incelenmesi ve arastirilmasi
icin insan esdegeri olarak kabul edilen " fantom " ad1 verilen malzemeler kullanilir.
Ancak insanlar yapisal ve bigimsel olarak bazi farkliliklara sahiptirler. Bunun igin

genellikle benimsenen yol " standart insan " taniminda fantom kullanilmasidir.

Fantomlarin kullanimi sirasinda 6nemli olan fantom malzemesidir. Iyi bir doz
degerlendirmesi, insan yapisina en iyi benzesime sahip malzeme kullanilmasi ile

olur. Insan dokular tamamiyle de birbirine benzer degildir.

[nsan viicudunun ortalama yogunlugu, 1 g/em™in altinda fakat 1 g/em®e cok
yakindir. Bu ise, 1 g/cm3 yogunluga sahip elemanlarin fantom malzemesi olarak
kullanilmasma neden olmustur. Insan viicudunun %65'inden fazlasmin su olmasi

nedeniyle su s1vi fantom malzemeleri daha ¢ok tercih edilmektedir.
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3.2.2.1. Fantomlarin Siniflandirilmasi

A. Geometrilerine gore Fantomlarin Siniflandirilmasi
1.Atomik Fantomlar

a. Rando Fantomlar

b. Torso Fantomlar

2. Kiibik Fantomlar

3. Silindirik ve Konik Fantomlar

4. Eliptik Fantomlar

5. Levha Fantomlar

B. Malzemelerine Gore Fantomlar

1.Su Fantomlari
2.Solisyon Fantomlar
3.Polimer Fantomlar
4.Briket Fantomlar
5.Aliiminyum Fantomlar

6.Yumusak Doku Fantomlari

C. Canli Fantomlar

D. Fantomlarin Pozisyonlarina Gore Siniflandirilmasi

1.Bas Fantomu

2.Govde Fantomu

3.Ayrik Organ veya Viicut Bolgesi Fantomlari
a.Ayakta veya Yatan Fantom
b.Oturan fantom

E. Cinsiyet Itk ve Yasa Gore Fantomlarin Siniflandirilmasi

F. Ozel Fantomlar

57



Iyonlastiric1 151 kullamlarak kanseri dokuyu tedavi etmek igin kullanilan bir
yontemdir. Radyoterapinin temel amaci kanserli dokuyu tedavi ederken etrafindaki
canli dokuyu da olabildigi kadar korumaktir. Giiniimiizde kansere karsi tedavi
cesitleri her gegen giin gelismekte ve iyi yonde gelisme gostermektedir. Kanser
tedavisinin dogru bir sekilde yapilabilmesi i¢in 1sinlamanin diizenli bir sekilde takip

edilmesi gerekir.

Olgiimlerin daha dogru sonuglar vermesi ve tedavi planlama sisteminin diizgiin
olarak yapilabilmesi i¢in su fantomlar1 kullanilir. Su fantomlari i¢inde distile su
bulunan dedektorle kontrol edilen ve bilgisayarla islemin sonuglarin goriildiigi bir

diizenektir. Elektrometre fantomundan elde edilen her bir birimdir.
Su fantomlarinda 6nemli olan 15181n giriciligini ve kalitesini kontrol etmektir. Su

fantomlarinda derinlik doz grafiklerinin ¢izilmesi i¢in su i¢inde bulunan ve bilgiyarla

kontrolii yapilan dedektorlerden faydalanilir.
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Bu tezde medikal lineer hizlandiricinin 1s1n kalite kontroliinde kullanilan ii¢ boyutlu
su fantomuna ait farkli derinlik doz degerleri 6lgiildii. Bu dl¢limlerden elde edilen
sonuglardan, Diizgiinliik, Doz profili, Simetri, Penumbra ve Mayneord Faktori

degerleri hesaplandi.

Insan yogunlugu su yogunluguna yakin oldugundan dozimetrik ¢alismalarda ¢ogu
kez su fantomu kullanilmasi tercih edilmektedir. Bu yiiksek lisans tez ¢alismasinda,
insan viicudunu iyi simiile etmesi nedeniyle su fantomu ile deneyler

gerceklestirilmistir.

Olgiimler Farmer iyon odas1 (2570-115 ve 2571-242) ile yapilmistir. Doz dl¢iimleri
PTW Farmer tipi 30001 modeli dozimetre ile 6l¢tilmiistiir.

Laboratuvarda Ol¢tim islemi sirasinda sicaklik ve basing esdegerleri siirekli olarak

kaydedilmistir. Basing sicaklik faktorleri hesaplanarak dl¢limlere yansitilmistir.

3.3. Kerma
Fotonlar ve nétronlar gibi kendiliginden iyonize radyasyona uygun bir kavramdir.
Noétronlarin ve fotonlarm enerji salinimlari iki asamada incelenir. Ilk olarak foton ve
notron enerjisini radyolojik etkilesimler yardimiyla mesela elektronlarla saglar. Daha

sonra ise atomlardan elektron salinimlan ile aktarir.

Kermanin birimi kilogram basina joule'dur (J/kg). Kerma birimi Gray'dir (Gy)
1 Gy= 1J/kg.
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3.3.1. Istnlama Kaynag

Isinlama kaynagi olarak "Siemens Stabilipan marka sistem 100 — 300 kV
potansiyelde" X 1sin1 kaynagi kullanilir (Sekil 3.15). Radyasyon korunmasinda
kullanilan dozimetrelerin kalibrasyonlarinda 300 keV enerjinin altindaki radyasyon
kalitesine sahip X - 1s1m1 sistemleri kullanilmaktadir. SSDL, the International Bureau
of Weight and Measures (BIPM) ve International Organization for Standardization
ISO 4037-1,2,3 standardina uygun olarak ¢izelge 3.1°de verilen X 1gin1 Narrow
spectrum serisini olusturmustur. Ayrica tedavi diizeyli dozimetre kalibrasyonlarinda
kullanilan X 1511 kaliteleri elde edilmis olup ¢izelge 3.2°de verilmektedir. Bu amacla
iki farkli potansiyelde hizlandirilan X - 1s1n1 sistemine sahip olup Yxlon marka 10 -
160 kV potansiyel, Siemens Stabilipan marka sistem 100 — 300 kV potansiyelde

kullanilmaktadir.

Sekil 3.15. X Isin1 sistemi (Siemens Stabilipan marka)
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Cizelge 3.1. SSDL X-Isin1 ISO Narrow Spektrum Serisi

Tiip potansiyeli [ kV

]
100

135
180
250

Mlave filtre [mm]

Al
3.5
1.0
1.0
1.0

Cu

0.23
0.51
1.65

Al
3.9

HVL [mm]

Cu

0.50
1.01
2.50

Cizelge 3.2. SSDL Tedavi Amagl X Isin1 Radyasyon Kaliteleri

Radyasyon | Ortalama Tiip . . HVL
kalitesi Enerji | Potansiyeli llave Filtre (mm) (mm)
(keV) (Kv) Al Cu Sn Pb Cu
N40 33 40 4.00 0.21 - - 0.079
N60 47 60 4.00 0.66 - - 0.235
N80 65 80 4.00 2.00 - - 0.60
N100 83 100 4.00 5.00 - - 1.18
N150 117 150 4.00 - 2.53 - 2.50
N200 164 200 4.00 2.00 3.00 1.00 4.00
N250 207 250 4.00 - 2.00 3.00 5.00

Sekil 3.16. Su Fantomu
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3.3.2. iyon Odasi

Sekil 3.17. Iyon Odalar

Iyon odas: sistemlerinde en sik kullanilan Farmer tipi iyon odasidir. Farmer tipi iyon
odalar1 sudan etkilenmedikleri i¢in daha dogru sonuglar elde edilmesini saglarlar.

Ayrica 0zel aparatlar eklenerek az da olsa hava dl¢timlerinde dekullanilabilirler.

Duvar kalinligi 0.4 mm (70 mg/cm2 ) ve toplam uzunlugu 5.8 mm’dir. Duvar
malzemesi yogunlugu 1.32 g/cm3 olan PEEK’ten, elektrotu ise yogunlugu 1.76 g/cm3
olan Shonka C522’den yapilmistir. Ol¢iim alabilmesi igin gerekli olan polarizasyon
voltaji + 300 V’tur.
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3. 4. Olciim Diizenegi

Bu ¢alismada incelenen yiizde derin doz ve doz profili dl¢timleri igin sekil 3.18 de
goriilen Ol¢lim diizenegi kurulmustur. Sistem hizlandirici odasi igerisinde kurulu

olup, oda disina yerlestirilmis bilgisayarli kontrol sistemi tarafindan kontrol edilir.

Sekil 3.18. Deney Diizenegi

3.4.1. Yiizde Derin Doz (%DD) Ol¢iimleri

Dozimetrik agidan %DD degerlerinin dlgiilmesindeki amag, lineer hizlandiricinin
kabul testlerinde elde edilen degerlerden maksimum %2 sapmaya izin verilerek

calismasini temin edilmesidir.
Olgiimler yapilirken laboratuvarin sicaklik basing degisimleri siirekli kontrol
edilmistir. Sicaklik ve basing diizeltme faktori QF olarak ifade edilmektedir

(Denklem 3.1).

Oncelikle derinlige baglh doz degerlerinin elde edilmesi gerceklestirilmistir. Deklem
(3.2) de farkli derinlik doz degerleri elde edildi.
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Normal sicaklik 20°C, oda sicakligi 23,5°C ve agik hava basinci (deniz seviyesi) =

1013 mb olarak alimmustir. Sicaklik c¢evirmesi mutlak sicaklik Kelvin degerine

¢evrilmistir.

_ 271316+235 X 1013
29316 1008,4

QF =1,01655

PDD, (d, SSD,,S) = PDD,(d, SSD,, S )xF

SSD; =100 cm
SSD, =180 cm

S = Isinlanan bolgenin alanm

SSD =100 cm i¢in 10x10, 15x15, 20x20 30x30, 35x35, 40x40 degerlerinde

alinmustir.

SSD =180 cm i¢in 18x18, 27x27, 36x36, 54x54, 63x63, 72x72 degerlerinde

alinmustir.

F=Mayneord faktorii

(3.1)

(3.2)

Mayneord Faktorii: Radyasyon terapisinde, isinlanan hedefin uzakliginin, derinlik

doz yiizdesi ile degisimini diizenleyen ters kare diizeltmesidir.
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ssD,+d ) (SSD,+d_. )
F = X (3.3)
SSD, +d.__. SSD, +d

Bu esitlikte dmax=24 cm alinmistir. Bu deger su fantomunun derinligine esittir.
d = derinlik degeri ( 1.5 cm ile 25 cm arasinda degismistir.)
Elde edilen degerler bulgular ve tartisma kisminda tablolar ve grafikler halinde

degerlendirilmistir.

Dozimetrik agidan %DD degerlerinin Slgiilmesindeki amag, lineer hizlandiricinin
kabul testlerinde elde edilen degerlerden maksimum %2 sapmaya izin verilerek
calismasini saglanir. Elde edilen derin doz egrisindeki bazi 6nemli dozimetrik

noktalarin degerleri kontrol edilir (Sekil 3.19).

%DD ol¢iimleri iki foton enerjisi 300 kV ve 250 kV enerjili X 1sinlar1 hiizmesi i¢in
icin hedef-su ylizeyi mesafesi 100 cm olacak sekilde merkezi eksen boyunca yapilir.
Olgiimler 10x10, 15x15, 20x20, 30x30, 35x35, 40x40 alanda yiizey seviyesinden
25cm’lik derinlige kadar yapildi. Bu grafikte; Rmax: yiizey ile maksimum dozun
olustugu nokta arasi uzakliktir. R80: yiizey ile maksimum dozun %80’e indigi nokta
arasindaki uzakliktir. R50: yiizey ile maksimum dozun %50’sine indigi nokta

arasindaki uzakliktir. Ds ise yiizey dozudur.
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Sekil 3.19. Yiizde derin doz egrisi lizerinde tanimlanmis 6nemli dozimetrik noktalar

Doz Profili Olgiimleri: Doz profili 1smnin merkezi eksenden sapma oranmi verir. Bu

deger fantom icerisinde 1s1n merkez eksenine dik bir diizlemde ve belirli bir
derinlikte, merkez noktas1 disinda kalan noktalarda okunan doz degerinin merkez

noktasinda okunan doz degerine oranlanmasiyla bulunur (Sekil 3.20 ).

Profil 6l¢timleri iki foton enerjisi 300 kV ve 250 kV enerjileri i¢in hedef-su yiizeyi
mesafesi 100 cm ve 180 cm merkezi eksene dik olacak sekilde yapilir. Olgiimler
maksimum doz noktalar1, 1,5 — 25 ¢cm olmak tizere 16 farkli derinlikte hesaplamalar

yapilir.
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Dmax :
Rélatif Doz D-x Dmin D#+x

o . LTSS
- Radyasyon Alaninin
80 | %80 ni
T0
60
. Radyasyon Alam

10

Penumbra

0
Alan (mm)

Sekil 3.20. Doz profili grafigi

Simetri: Isin homojenitesinin kontroliinde kullanilan ilk parametre simetridir. Simetri
degerleri nokta farki prensibine gore hesaplanir. Bu hesaba gore; diizlestirilmis alan
boyunca, merkez eksenden esit uzakliktaki grafigin solundaki ve sagindaki noktalar

arasindaki maksimum doz farki, simetriyi ifade eder (Sekil 3.20).

Asagidaki (3.4) formiilleyle hesaplanir ve % lizerinden tanimlanr.

Simetri :( D-x jxlOO (3.4)

D+x

Diizgiinliik(Flatness): Diizgiinliik, ortanin iizerindeki degisimlere gore hesaplanir.

Buna gore; merkezinde 100’e normalize edilmis profil egrisinde diizlestirilmis alan

boyunca dozun %80 ve iizeri olan alanda hesaplanir (Sekil 3.20).

67



Asagidaki (3.5) formiilleyle ve % lizerinden tanimlanir.

Duzgunlik = [MJxlOO (3.5)

D min

Penumbra: Es deger degerlerin % 20 lik ve % 80 lik uzakliklarinin mm cinsinden
farki olarak kabul edilir (Sekil 3.20).
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4. BULGULAR VE TARTISMA

Bu boliimde yapilan deneysel ¢alismalar 6zetlenmisitir. Elde edilen sonuglar grafik

ve tablolar halinde diizenlenmistir.

4.1. PPD Degerleri

Cizelge 4.1. SSD=100cm su fantomu derinlik doz degisimleri.

Alan

Boyutu(cm) 10x10 15x15 20x20 30x30 35x35 40x40

Derinlik(cm)
1.5 99.6 99.96 99.7 99.7 99.7 99.8
2 99.0 99.5 98.6 99.0 98.5 99.1
3 95.3 95.65 95.5 95.3 95.5 96.0
4 90.6 91.53 91.7 92.1 91.1 92.9
5 86.3 87.70 88.1 88.2 88.6 88.7
6 82.5 83.81 84.3 84.7 85.0 85.6
7 78.5 79.90 80.1 81.3 81.7 82.1
8 74.2 76.15 75 76 78.5 78.3
9 70.5 72.5 73.3 74.3 75.3 75.5
10 66.7 68.90 70.2 71.5 72.2 72.3
11 63.3 65.90 67.2 67 69.0 69.7
12 60.1 62.3 63.9 65.3 66.0 66.6
13 56.7 59.3 60.7 62.3 63.2 63.7
14 53.6 56.3 57.9 59.5 60.5 61.0
15 50.9 53.40 55.1 57.0 57.6 58.3
16 48.0 50.61 52.6 54.2 55.0 55.5
17 45.3 48.20 49.7 52.0 52.6 53.3
19 40.7 43.43 45.1 47.1 47.7 48.7
20 38.3 41.16 43.0 45.0 45.6 46.3
21 36.3 38.86 40.7 42.7 43.4 44.3
22 34.3 36.98 38.7 40.7 41.6 42.3
23 32.5 35.07 37 38.6 39.5 40.5
24 30.4 33.20 34.7 37.0 37.6 38.3
25 29.0 31.66 33.0 35.199. 36.1 37.0

PPD degerleri, derinlik 1.5 cm ile 25 cm arasinda degistirilerek elde edildi. Bu
degerler incelendiginde, derinlige bagli olarak PPD degerlerinde lineere yakin bir

azalma gorilmiistiir.
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120 PDDC%) 10x10

B 10x10
—— Linear (10x10)
y =-3,2545x+ 101,63
20 - R?=0,989
0 T T 1
0 10 20 30 Derinlik(cm)

Sekil 4.1. (10x10) alaninda derinlige baglh PDD degerleri.

PDD(%)
15x15
120 -
100
80
60
e 15%15
Dogrusal (15x15)
40
y=-3,149x + 102,
R2=0,991

20
0 T T T T T T T T T T T T T T T T T T T T T T T 1

1 3 5 7 9 11 13 15 17 19 21 23 Derinlik (¢cm)

Sekil 4.2. (15x15) alaninda derinlige bagh PDD degerleri.
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PDD (%) 20)(20

120
100
80

60
——— 2 0% 20

Dogrusal (20x20)
a0

y=-3,043x+102,0

20

6] T T T T T T T T T T T T T T T T T T T T T T1

1 3 5 7 9 11 13 15 17 19 21 23 Derinlik(cm)

Sekil 4.3. (20x20) alaninda derinlige bagli PDD degerleri

PDD() 30x30

120
100 -
80

60 -
e 3030

Dogrusal (30x30)
40

y=-2,942x + 102,0

20

o} T T T 1 T 1 T T 1 17 T T T T 1T T 1T T T [ T T T1

1 3 5 7 9 11 13 15 17 19 21 23 Derinlik(cm)

Sekil 4.4. (30x30) alaninda derinlige bagli PDD degerleri
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PDD(%) 35x35

120
100
80

60
==@==35x35

Dogrusal (35x35)

40

y=-2,907x+ 102,2

20

O +—r7T 7TV T T T T TT T T T T T T T T T T T T

1 3 5 7 9 11 13 15 17 19 21 23 Derinlik (cm)

Sekil 4.5. (35x35) alaninda derinlige bagli PDD degerleri

120 PDD(%)

40x40

100 ~

80 -

60 -
+  40x40

——Linear (40x40)

40 7y = 2,8888x+102,6

R?=0,9945

20 -

0 10 20 30 Derinlik(cm)

Sekil 4.6. (40x40) alaninda derinlige bagli PDD degerleri




120 1PDD(%)

100

80
—=—10x10

€0 —#&—15x15
=é=20x20
—34=30x30

40 —8—35x35
e 40X 40

20 -

0 T T T T T T T T T T T T T T T T T T T T T T T 1

1 3 5 7 9 11 13 15 17 19 21 23 Derinlik(cm)

Sekil 4.7. SSD=100cm su fantomu tiim derinlik doz degisimleri

SSD = 100 cm oldugu derinlik doz degeri yilizdelerinde elde edilen sonuglar,
radyoterapi tedavi yontemlerinde dis 1sinlama tekniginin kullanildigi ¢aligmalarda
temel 1s1nlama uzakligi olarak kullanilmaktadir. Deneysel ¢alismalarda genel olarak
SSD; olarak tanimlanir. Diger 1sinlama uzakliklart bu uzakliga bagli olarak elde
edilir. izodoz egrilerinde gerek mnokta kaynak gerekse diizlem kaynak
1sinlamalarinda, hesaplanmasi gereken % PDD degerleri, mayneord faktorii, simetri

hesaplamalar1 bu temel uzaklik 6l¢iimlerine gore ayarlanir.
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Cizelge 4.2. SSD=180 cm su fantomu derinlik doz degisimleri

Alan

Boyutu(cm) | 18x18 27x27 36x36 54x54 63x63 72X72

Derinlik(cm)
1.50 99.76 99.90 99.86 99.96 99.7 99.90
2.00 99.60 99.6 99.2 99.4 99.3 99.60
3.00 96.30 96.8 96.7 96.60 96.8 97.30
4.00 92.82 93.4 93.6 94.10 94.15 94.6
5.00 89.18 90.2 91.0 91.00 91.25 91.4
6.00 85.86 87.02 87.6 88.10 88.32 89.10
7.00 82.20 83.60 84.10 85.30 85.60 86.0
8.00 78.4 80.26 81.20 82.26 82.8 82.80
9.00 75.16 77.1 78.24 79.30 80.18 80.39
10.00 71.66 73.65 75.0 76.80 77.3 77.6
11.00 68.54 71.0 72.30 73.30 74.5 75.37
12.00 65.30 67.8 69.60 71.10 71.7 72.90
13.00 62.23 65.12 66.64 69.30 69.30 70.01
14.00 59.20 62.30 64.01 67.01 67.01 67.54
15.00 56.6 59.30 61.36 64.17 64.1 64.05
16.00 53.7 56.58 59.0 61.5 61.5 62.3
17.00 51.3 54.29 56.17 59.50 59.4 60.12
19.00 46.5 49.5 51.5 54.5 54.3 55.69
20.00 44.2 47.3 49.5 52.6 52.6 53.50
21.00 42.10 45.05 47.0 50.03 50.3 51.54
22.00 40.10 43.10 45.10 48.5 48.6 49.40
23.00 38.20 41.16 43.3 46.3 46.3 47.7
24.00 36.10 39.26 41.2 445 44.5 45.50
25.00 34.40 37.65 39.30 43.0 43.00 44.0
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120 +

PDD(%)
18x18
100 -
——18x18
80 -
—— Linear
60 4 (18x18)
y =-3,0339x+ 103,32
40 ~ R? =0,9942
20 -
Derinlik(cm)
U T T T T T T T T T T T 1
1 2 3 45 6 7 8 9101112 13 14 15 16 17 18 19 20 21 22 23 24
Sekil 4.8. ( 18x18) alaninda derinlige bagli PDD degerleri
1207 pDD(%)
27x27
100
e 27%27
80 -
—— Linear
60 4 (27x27)
40 1 y =-2,8948x + 103,73
RZ=0,9957
20
Derinlik(cm)
0 T T T T T T T T 1

T T T
1 2 3 4 5 6 7 8 9 101112 13 14 15 16 17 18 19 20 21 22 23 24

Sekil 4.9. ( 27x27) alaninda derinlige bagli PDD degerleri
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120 +

PDD(%)
36x36
100 -
——36x36
80 -
——Linear
60 - (36x36)
y=-2,7912x+ 103,74
40 - RZ = 0,997
20 -
Derinlik(cm)
U T T T T T T T T T T T 1
1 2 3 45 6 7 8 9101112 13 14 15 16 17 18 19 20 21 22 23 24
Sekil 4.10. ( 36x36) alaninda derinlige bagli PDD degerleri
120 7 PDD(%)
54x54
100 -
e 5454
80
—— Linear
60 - (54x54)
y=-2,6165x+ 103,47
10 - R?=0,9973
20
Derinlik(cm)
0 T T T T T T T T 1

1 2 3 4 5 6 7 8 9 101112 13 14 15 16 17 18 19 20 21 22 23 24

Sekil 4.11. ( 54x54) alaninda derinlige baglh PDD degerleri
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120 +

PDD(%)

63x63

100

=0—b63x63
80

—— Linear
60 (63x63)

y=-2,6278x+ 103,79

40 R%=0,9976
20

Derinlik(cm)

0 T T T T T T T T T T T 1
1 2 3 4 5 6 7 8 9 1011 12 13 14 15 16 17 18 19 20 21 22 23 24
Sekil 4.12. ( 63x63) alaninda derinlige bagli PDD degerleri
120 7 PDD(%)
72x72

100

e [ X7 2
80

— Linear
60 (72x72)
40 y =-2,5876x+ 103,94

R?=0,9976

20

Derinlik(cm)

0 T T T T T T T T T T T 1

1 2 3 45 6 7 8 9 101112 13 14 15 16 17 18 19 20 21 22 23 24

Sekil 4.13. ( 72x72) alaninda derinlige baglh PDD degerleri
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1207 ppD(%)
100 - ——18x18
e 27X27
—<—36x36
80 - 8
e 54%54
—0—63x63
60 7 ——T7272
40 -
20 -
Derinlik(cm)
U T T T T T T T T T T T 1
1 2 3 45 6 7 8 9 1011 12 13 14 15 16 17 18 19 20 21 22 23 24

Sekil 4.14. SSD= 180 cm su fantomu derinlik doz degisimleri

SSD = 180 cm igin derinlik doz degerleri degisiklikleri yukaridaki grafiklerde
degerlendirilmistir. Derinlik doz degerleri derinlige bagli olarak lineere yakin bir
sekilde azalmistir. Elde edilen sonuglarda derinlik doz degerleri derinlikle azalma
gosterirken, alan biiyiikliigiine bagli olarak fazla bir degisiklik gdstermemistir. Bu
istenilen bir durumdur. X isinlarinin kaynaktan homojen bir hiizme sekilde
kaynaktan ayrildigin1 gostermektedir. Doz degerleri maksimumda 99,90 ile 99,76

arasinda degisirken minimumda 34, 40 ile 44, 00 arasinda degismistir.
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Cizelge 4.3. SSD=100 ve SSD=180 i¢in kiyaslama degerleri.

Alan 18x18 | 27x27 | 36x36 | 54x54 | 63x63 | 72x72
Boyutu(cmxcm)
Derinlik(cm) | RD (%) | RD (%) | RD (%) | RD (%) | RD (%) | RD (%)
1.50 0,219 | -0,035 | -0118 | -0,018 | -0,118 | -0,0211
2 0956 | 0995 | 0,656 | -0370 | -0,391 | 0,053
3 0680 | 0956 | 0849 | -1,222 | 0,729 | -0,155
4 0,194 | 0326 | 0533 | -1,913 | -1,743 | -0,816
5 0,027 | 0457 | 1131 | -2,384 | -1,874 | -1579
6 0220 | 0,480 | 1,065 | -2,039 | -1,607 | -0,615
7 0,148 | 0549 | 0945 | -2,547 | -1,871 | -1,453
8 0,107 | 0585 | 1525 | -4272 | -3283 | -3,199
9 0,051 | 0,762 | 1,945 | 2,943 | -1529 | -1,211
10 0,226 | 0567 | 1,866 | 0145 | 1,129 | 1563
11 20,023 | 1227 | 2520 | -1249 | 0523 | 1,688
12 0078 | 1,018 | 3136 | -2,338 | -1,1156 | -0,150
13 0,063 | 1,380 | 3450 | -3,091 | -1,481 | -0,499
14 0,105 | 1591 | 3919 | -2,454 | -0448 | 0,358
15 0665 | 1,567 | 4362 | 0,787 | 2129 | 3,269
16 0414 | 1502 | 4989 | 1,918 | 3439 | 4,479
17 0723 | 2,061 | 4871 | 0054 | 1480 | 2,553
19 1379 | 2,784 | 5967 | -2,761 | -1,380 | 0,626
20 1355 | 2930 | 6,642 | 0456 | 2,015 | 3415
21 1451 | 2639 | 6599 | 0,770 | 2,158 | 4,260
22 1336 | 2,967 | 6,889 | -1,497 | 0471 | 2,013
23 1,759 | 3,346 | 7,662 | -4552 | -2.154 | 0,461
24 1508 | 3,784 | 7,627 | 6,292 | -4301 | -2,293
25 2833 | 5099 | 8373 | -9152 | 6,091 | -3,721
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10 TPDD(%) =—4=—18x18

8 =i=27x27
6 ==36X36
1 ==054x54
5 =f=63%63
=0=T72x72

0

Pl 30

Derinlik(cm)

_4 i

-6 -

8 -

10 -

12 -

Sekil 4.15. SSD=100 ve SSD=180 i¢in kiyaslama degerleri grafigi

SSD = 100cm ve SSD = 180cm degerleri arasindaki ayni noktalardaki degerlerin
farklar1 alindiginda elde edilen degerler yukarida Sekil 4.15 de gosterilmistir. 54x54,
63x63, 72x72 alan degerlerinde simetriye yakin farklar gozlenirken,18x18, 27x27,
36x36 alanlarma ait degerlerin farklar1 derinlik degerine bagli olarak lineere yakin

artma gostermistir.
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4.2. Mayneord Hesaplamalarinin Sonuglari

Cizelge 4.4. Derin Doz Yiizdeleri igin Mayneord Faktorii

SSD, (cm) SSD2(cm) d(cm) d_ (cm) Mayneord Faktorii
100 180 1,5 24 0,846439
100 180 1 24 0,842757
100 180 2 24 0,850109
100 180 3 24 0,857411
100 180 4 24 0,864665
100 180 5 24 0,871871
100 180 6 24 0,879028
100 180 7 24 0,886138
100 180 9 24 0,900215
100 180 10 24 0,907183
100 180 11 24 0,914105
100 180 12 24 0,920981
100 180 13 24 0,92781
100 180 14 24 0,934594
100 180 15 24 0,941333
100 180 16 24 0,948027
100 180 17 24 0,954667
100 180 19 24 0,967843
100 180 20 24 0,97436
100 180 21 24 0,980834
100 180 22 24 0,987265
100 180 23 24 0,993654
100 180 24 24 1

100 180 25 24 0,006304




Cizelge 4.5. Derinlik Degerlerinin Mayneord Faktoriine Gére Degisimi

d(cm) Mayneord Faktorii
15 0,846439
1 0,842757
2 0,850109
3 0,857411
4 0,864665
5 0,871871
6 0,879028
7 0,886138
9 0,900215
10 0,907183
11 0,914105
12 0,920981
13 0,92781
14 0,934594
15 0,941333
16 0,948027
17 0,954667
19 0,967843
20 0,97436
21 0,980834
22 0,987265
23 0,993654
24 1

25 0,96786
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Sekil 4.16. Derinlik Degerlerinin Mayneord Faktoriine Gore Degisimi
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4.3 izodoz Egrilerinin Parametrelerine Ait Sonuclar

SSDL Laboratuvarinda 300 KV’ luk X 1sinlar1 kullanilarak sekil 4.17 deki izodoz

egrisi elde edilmistir. Bu egriye ait diizgiinliikk, simerti ve penumbra degerleri

hesaplanmustir.

RASEARE L

120 +

20 20 28 28 2 A%/
’0

. .
. .
. .
80 -
. .
. .
60 - ¢ oy
’.
. .
40 +
. .
. .
. 207 .
.
’.
’
s s 4 2 " 2 s
Sekil 4.17. izodoz Egrisi
Cizelge 4.6. Simetri Degeri Sonuglari
SIMETRI = %(-1,05)
D.x -4,2
D+X 4
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Simetri = {ﬂJxloo

D+x

Simetri = [#jxloo

Cizelge 4.7. Diizgiinliik Degeri Sonuglari

DUZGUNLUK = % (-93,75)

Dmax

3

Dmin

-3,2

Duzgunlik = [Dﬂ]xloo

D min

Duzgunlik = (ijxloo
3,2

Cizelge 4.8. Penumbra Degeri Sonuglari

PENUMBRA
% 20 %80
-X -5,6 mm -4 mm
+X 5,6 mm 4,85 mm
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5. SONUCLAR VE ONERILER

Derinlik doz dagilim1 hesaplamalari, radyoterapi ¢aligmalari i¢in 6nemli degerlerdir.
Bu calismalar 6zellikle tedavi edilecek mesafe ve alan konularinda hassas sonuglar

gerektirir.

Radyoterapi tedavisi i¢in gerekli temel parametreler ve hesaplamalarin dogrulugu
tedavi planlamasi i¢in ¢ok dnemlidir. Hastaya verilen dozun dogru olmasi tedavinin
siiresi ve tamamlanmasi i¢in dnemlidir. Hasta tedavisinde cihazlarin hata miktar1 en

fazla yiizde iki hata miktar1 kadar kalibrasyon hatasini kaldirabilir.

Kaynaklarin 06zellikle yar1 omrii kisa olan radyoaktif kaynaklarin kalibrasyon
calismalarinda ilave kaynak olarak kullanilmalar1 sakincalar olugturabilir. Daha
hassas calismalarda, cesitli dozimetreler kullanilip aralarindaki farklar incelenerek

daha hassas olgtimler yapilabilir.

Bu konu ile ¢alisan fizikgilerin gerekli imkan ve zemin bulduklarinda daha hassas

calismalar yapmasi tedavi dogrulugu icin vazgecilmezdir.
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