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OZET

DOKTORA TEZi

MONTE CARLO TABANLI FOTON DEMET MODELI
PARAMETRELERININ 160 YAPRAKLI KOLIMATOR SiSTEMIi iCiN
BELIRLENMESI

Hamza TATLI

istanbul Universitesi
Fen Bilimleri Enstitiisii

Fizik Anabilim Dah

Damisman : Prof. Dr. Latife SAHIN YALCIN
II. Damisman: Prof. Dr. Bahar DiIRICAN

Radyoterapinin basaris1 tedavi dozunun yiikksek dogrulukla hesaplanmasina ve yiiksek
dogrulukla uygulanmasina baglidir. Tedavi dozu dagilimimi en yiiksek dogrulukla hesaplayan
Monte Carlo (MC) tabanl tedavi planlama sistemleri i¢in medikal lineer hizlandiric1 tedavi
kafas1 bilesenlerinin dogru modellenmesi biiylik 6nem tagimaktadir. Demet sekillendirici gok
yaprakli kolimatorlerin geometrik parametreleri, (gecirgenlik olasilik filtresi) hastaya ulagan
parcacik miktarin1 ve doz dagilimini dogrudan etkilemektedir. Bu c¢alismada, 160 yaprakli
Agility™ kolimator sistemi i¢in Monaco® tedavi planlama sistemindeki MC tabanli foton
demet modelinin gecirgenlik olasilik filtresi degerlerinin deneysel yolla belirlenmesi
amaglanmigtir. Su fantomu 6l¢iimleri sonucunda yaprak gecirgenligi ve sizint1 degerleri model
verisi ile uyumlu bulunmustur. Test demetleri ile yapilan diyot dizisi ve gaftkromik film
Olgtimleri mindr tongue-groove etkisini ortaya ¢ikarmasina ragmen, varsayilan demet modeli
parametreleri ile hazirlanan 140 klinik YART ve VMAT tedavi planma ait kalite kontrol
planlarinin gamma analizi %95 {izerinde uygunluk gostermistir.

Aralik 2019, 75 sayfa.

Anahtar kelimeler: Radyoterapi, Monte Carlo, Sanal Kaynak Modeli, Gegirgenlik Olasilik
Filtresi, Monaco, Agility
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SUMMARY

Ph.D. THESIS

DETERMINING MONTE CARLO BASED PHOTON BEAM MODEL
PARAMETERS FOR 160-LEAF MULTILEAF COLLIMATOR SYSTEM

Hamza TATLI

Istanbul University
Institute of Graduate Studies in Sciences

Department of Physics

Supervisor : Prof. Dr. Latife SAHIN YALCIN
Co-Supervisor : Prof. Dr. Bahar DIRICAN

The success of radiotherapy depends on the high accuracy of the treatment dose calculation and
delivery. Accurate modeling of medical linear accelerator treatment head components is of
paramount importance for Monte Carlo (MC) based treatment planning systems that calculate
treatment dose distribution with the highest accuracy. The geometric parameters (transmission
probability filter) of the multi-leaf collimators directly affect the amount of particles reaching
the patient and the dose distribution. In this study, it was aimed to experimentally determine the
transmission probability filter values of MC based photon beam model in Monaco® treatment
planning system for 160-leaf Agility ™ collimator. As a result of water phantom measurements,
leaf transmisson and leakage values were found to be consistent with the model data. Although
diode array and gafchromic film measurements with test beams revealed minor tongue-groove
effect, gamma analysis of 140 clinical IMRT and VMAT treatment plans, which were planned
with default model paramters, showed above 95% compliance.

December 2019, 75 pages.

Keywords: Radiotherapy, Monte Carlo, Virtula Source Model, Tranmission Probabiliy Filter,
Monaco, Agility
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1. GIRIS

Kanser, diinyada hastaliklara bagli 6liimler siralamasinda kalp-damar hastaliklardan sonra
ikinci sirada gelir [1]. 2015 yilinda 8,8 milyon, 2017 yilinda ise 8,9 milyon insan kanser
nedeniyle yagsamini yitirmis olup, bu sayr kiiresel oliimlerin yaklagik %16’sina kargilik
gelmektedir. Kanser 6lim oranlar1 dikkate alindiginda, kanser kaynakli 6limlerin %70’inin
diisiik ve orta gelirli iilkelerde gerceklestigi gézlenmektedir [1,2]. Kansere neden olan risk
faktorleri arasinda tiitiin kullanimi kanser i¢in en 6nemli risk faktoriidiir ve kanser 6liimlerinin
yaklagik %22'sinden sorumludur [2]. Erkek o6liimlerinde en yaygin goriilen kanserler (ortaya
cikma sikligmma gore) akciger, karaciger, mide, kolorektal ve prostat kanserleridir. Kadin
Olimlerinde ise meme, akciger, kolorektal serviks ve mide kanserleri yaygin olarak

goriilmektedir [2].

Kanser vakalarinin ortaya ¢ikig1 giin gectikce artmaktadir. 2018 yilinda diinya genelinde 18,1
milyon kanser vakasi kayda ge¢mis olup, 2040 yili i¢in 29,5 milyon kanser vakasi tahmin

edilmektedir (Sekil 1.1) [3].

25000 000 __—
20 000 000 _—

15 000 000

Vaka Sayisi

10000 000

5000 000

2018 2020 2025 2030 2035 2040
Yil

Sekil 1.1: Diinya genelindeki 2018’den 2040’ kadar tahmini kanser vaka sayist.



Kanser tedavisi multi-disipliner yaklagim gerektirmekte olup teshis sonrasinda cerrahi,
kemoterapi ve radyoterapi yaklagimlarinin birini veya birkag¢ini icine alan rejimleri
icermektedir [1]. Glinlimiizde yaklasik olarak her iki kanser hastasindan birinin tedavisinde

radyoterapi uygulanmasi gerekmektedir [4].

Radyoterapi, yiiksek enerjili radyasyonun kanser hiicresine hasar vermesiyle hiicre yagaminin
durmasi veya boliinme kabiliyetini yitirmesi temeline dayanir. Kanser hiicrelerinin yasaminin

durmasi1 veya boliinme yetenegini kaybetmesi kanserin kontrol altina alinmasi anlamina gelir

[5].

[k olarak 1953 yilinda Londra’da hasta tedavisinde kullanilan medikal lineer hizlandiricilar,
glinlimiizde radyoterapi uygulamalari amaciyla kullanilan radyasyon fireticilerin basinda
gelmektedir [6]. Tipik bir medikal lineer hizlandiric1 blok diyagrami Sekil 1.2°de [5], modern

medikal lineer hizlandiricilardan bazilar ise Sekill.3’te [7, 8, 9] goriilmektedir.

Hizlandiric: tiip

Dalga Kilavuzu

Biikticii Miknatis

Magnetron
veya Klystron

Sekil 1.2: Tipik bir medikal lineer hizlandiricinin blok diyagrami.
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Accuray Radixact® Accuray CyberKnife®

Sekil 1.3: Radyoterapide kullanilan modern medikal lineer hizlandiricilar

Radyoterapi uygulamalarinin basgarisi tedavi planlamasi sirasinda tedavi dozunun yiiksek
dogrulukla hesaplanmasi ve tedavinin yiiksek dogrulukla uygulanmas: ile iligkilidir. Tedavi
amagch kullanilan medikal lineer hizlandiricilarin (Sekil 1.3) donanim 6zellikleri son yilarda
biiylik ilerleme gostermistir. Hastaya 6zel tedavi alanimi belirlemede kullanilan demet
sekillendiriciler, tedavi Oncesinde ve tedavi esnasinda yiiksek ¢Ozlniirlikli 3 boyutlu
goriintlileme sistemleri ile donatilan modern medikal lineer hizlandiricilar tedavi

uygulamalarinin dogrulugunu 6nemli dlgiide arttirmistir [5, 6].

Lineer hizlandiric1 tedavi kafalarinin demet sekillendirici bileseni olan ¢ok yaprakli kolimator
sistemlerinde ¢ok biiylik ilerlemeler saglanmistir. Cok yiiksek hizlarda hareket edebilen,
radyasyon sizintis1 ve gegirgenligi azaltilmis, yaprak sayilar arttirilmis ve esmerkez yaprak
genisligi azaltilmis (<1cm) ¢ok yaprakli kolimatorler (CYK) sayesinde ileri tedavi tekniklerinin
uygulanabilecegi tedavi planlar1 yapilabilir hale gelmistir [10]. Yogunluk ayarli radyoterapi
(YART veya Intensity Modulated Radiation Therapy- IMRT), hacimsel yogunluk ayarli ark
terapi (Volumetric Modulated Arc Therapy — VMAT) bu tekniklerden bazilaridir.



Radyoterapi uygulama basarisin1 etkileyen bir diger faktdr olan tedavi dozunun yiiksek
dogrulukla hesaplanmasi alaninda, bilgisayar teknolojilerinin, tedavi planlama sistemlerinin ve

doz hesaplama algoritmalarinin gelismesi ile dnemli ilerlemeler kaydedilmistir.

Model tabanli doz hesaplama algoritmalarin kullanilmasi (Convolution Superposition,
Collapsed Cones Convolution), 3BKRT (3 Boyutlu Konformal Radyoterapi) planlamalarinda
son derece basarili sonuglar vermekte olup YART ve VMAT tedavi planlarinin yapilmasinda
da kullanilmaktadir. Fakat, YART ve VMAT tedavi planlarinda kullanilan ¢ok sayidaki
elektronik dengenin olmadig: kiigiik alanlar, tedavi bdlgesindeki yiiksek yogunluk farklari
(heterojenite) ve cilt giris dozlarmin hesaplanmasi tedavi planlama sistemi algoritmalarinin
cozmesi gereken karmasik sorunlardir. Model tabanli doz hesaplama algoritmalar1 bu sorunlari
¢dzmekte cok basarili degildir [5, 11, 12, 13]. Ote yandan, Monte Carlo (MC) tekniklerini temel
alan tedavi planlama algoritmalari bilinen en yiiksek dogrulukla tedavi dozunu hesaplamaktadir

[5, 11, 12, 14].

Lineer hizlandiricilarin tedavi kafalarmin geometrik detaylarimi dikkate alan dogrudan MC
simiilasyonu veya sanal kaynak modellemeleri ile elde edilen MC demet modelleri MC tedavi
planlama algoritmalariin 6zgiin bilesenleridir. Hasta igerisindeki radyasyon taginimini esas
alarak hasta dozunun hesaplanmasi i¢in gereken MC demet modellerinin olusturulmasi ¢ok

yiiksek dogrulukla simiilasyonlar ve hesaplamalar gerektirir [11].

Lineer hizlandirici tedavi kafasinda yer alan demet sekillendiricilerin radyasyonla etkilesimleri,
gecirgenlikleri, hastaya ulasacak parcacik miktarini dogrudan etkiler. Bu nedenle MC demet
modellerinin demet sekillendiricilerin (¢ene kolimatorler ve CYK) radyasyon gecirgenlik
davraniglarin1 goz Oniine alarak, geometrik ve dinamik parametrelerin dogru tanimlanarak
olusturulmasi gerekmektedir. [15, 16]. Bu amagcla gegirgenlik olasilik filtreleri (Transmission

Probability Filter- TPF) hizli ve yiiksek dogrulukta sonuglar tiretebilmektedir [13, 17].

MC tekniklerine dayanan demet modelleri iceren MC doz hesaplama algoritmalar1 kullanan
tedavi planlama sistemlerinin kullanim1 YART ve VMAT tedavi planlarinin yiiksek dogrulukla

yapilabilmesini miimkiin kilmaktadir [11, 12].

Bu calismada amag, tedavi planlama sisteminin MC demet modellerine ait CYK geometrik

parametrelerinin tammmlandig1 gegirgenlik olasilik filtresi degerlerinin deneysel 6l¢iim



teknikleri ile incelenmesi ve optimum degerlerin 160 yaprakli Agility™ kolimator sistemi igin

belirlenmesidir.

Calismanin 2. boliimiinde radyoterapi, tedavi planlama/uygulama teknikleri, bilgisayar destekli
radyoterapi tedavi planlamalari i¢in kullanilan doz hesaplama algoritmalar1 hakkinda genel
bilgiler verilecek olup Monte Carlo simiilasyon teknigi, demet modellemesi yaklagimlari, sanal
kaynak modellemesi ve gecirgenlik olasilik filtresi hakkinda genel bilgiler ayrintili olarak

sunulmustur.

Calismanin 3. boliimiinde 160 yaprakli kolimator sistemi olan Agility™ demet sekillendiriciye
ait radyasyon davranis1 6zelliklerinin deneysel olciimlerle elde edilmesi hakkinda bilgiler
paylagilmigtir. Calismanm bu kismi1 2016 Mayis -2018 Temmuz aylar arasinda ¢alistigim
klinik olan Tiflis/Giircistan’da bulunan Liv Hospital Radiation Medicine Center’da
gergeklestirilmistir. Deneysel calismada kullanilan donanim ve yazilimlar, deneysel yontem ve

analiz teknikleri hakkinda bilgiler sunulmustur.
Calismanin 4. boliimiinde, deneysel calisma ile elde edilen bulgular paylasilmistir.

Caligmanin 5. boliimiinde elde edilen bulgular degerlendirilerek sonuca ulagilmigtir.



2. GENEL KISIMLAR

Bu boliimde radyoterapi, tedavi planlama/uygulama teknikleri, bilgisayar destekli radyoterapi
tedavi planlamalar1 i¢in kullanilan doz hesaplama teknikleri hakkinda genel bilgiler verilecek

olup MC teknigi ayrintili ele alinacaktir.
2.1 RADYOTERAPI

Girig boliimiinde kisaca bahsedildigi gibi radyoterapi, yiiksek enerjili radyasyonun kanser
hiicresine hasar vermesiyle hiicre yasamiin durmasi veya bdliinme kabiliyetini yitirmesi
temeline dayanir. Radyoterapideki temel ama¢ komsu dokulart koruyarak tiimore miimkiin olan

en yiiksek hasar1 vermektir [18].

Temel uygulama yaklagimini bakimindan brakiterapi (yakindan radyoterapi) ve eksternal

radyoterapi (uzaktan radyoterapi) olarak ikiye ayrilmaktadir.

Brakiterapi, kisa mesafeden radyasyon tedavisi i¢in kapali radyoaktif kaynaklarin kullanildigi,
bu kaynaklarin interstisyel (doku icine, arasina), intrakaviter (dogal viicut bosluklarina) veya
yiizeye yerlestirilerek uygulandigi bir tedavi yontemidir [5, 18, 19]. Bu terapi teknigi ile,
cevreleyen normal dokuda hizl doz diisiisiiyle tiimore lokal olarak yiiksek bir radyasyon dozu
uygulanabilir. Radyoaktif kaynagin tiimoér igine, lizerine yerlestirilip uzun stireli (giinler-
haftalar) kaldig1 uygulamaya diisiik doz hizli brakiterapi (Low Dose Rate, LDR) ad1 verilir.
Radyoaktif kaynak kapsiillerinin aplikator ad1 verilen 6zel uygulama araglart ile timdr iginde,
iizerinde veya yakininda kisa siire kaldig1 (dakikalar, saatler) uygulamaya yiiksek doz hizl
brakiterapi (High Dose Rate, HDR) ad1 verilir. HDR brakiterapi amaciyla kobalt-60 izotopu
(®°Co) veya iridyum-192 izotopu ('°Ir) radyoaktif kaynaklar1 ve afterloader adi verilen
bilgisayar kontrollii cihazlar ile tedavi planlama sistemleri kullanilmaktadir [5, 18,19]. Sekil
2.1°de [7, 20] HDR brakiterapi i¢in kullanilan cihaz, aplikator ve tedavi planlama sistemi ile

ilgili 6rnekler goriilebilir. Ayrintili bilgi i¢in ilgili literatiire bagvurulmasi 6nerilir.
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Sekil 2.1: HDR brakiterapi uygulamasi i¢in kullanilan sistemler

(a) afterloader cihaz1 Elekta Flexitron®, (b) jinekolojik aplikatdr (Venezia™) ve (c) tedavi planlama sistemi (Oncentra® Brachy).



Eksternal radyoterapi, radyasyon demetinin belli bir uzakliktan hastaya yonlendirilerek
uygulanmasidir (Sekil 2.2). Tedavi amagl kullanilan radyasyon tiirleri arasinda yiiksek enerjili
fotonlar (gama 1ginlar1 veya X-iginlar1) ve elektronlar basta olmakla birlikte protonlar ve agir
iyonlar da kullanilmaktadir. 1950’lerde radyoaktif yapay kaynak ®°Co izotopu igeren cihazin
gelistirilmesi ile eksternal radyoterapi uygulamalar yayginlasmaya baglamigtir [5,21].
Gliniimiizde ise medikal lineer hizlandiricilar (Sekil 1.2 ve Sekil 1.3) eksternal radyoterapi

uygulamalarinda en yaygin olarak kullanilan sistemlerdir.

Sekil 2.2: Medikal lineer hizlandiric ile eksternal radyoterapi uygulamasi [22].



2.1.1 Eksternal Radyoterapi Planlama/Uygulama Teknikleri

Gilinlimiizde radyoterapi denince akla ilk gelen uygulama yaklasimi eksternal radyoterapidir.
Bu nedenle calismanin bundan sonraki kisimlarinda eksternal radyoterapi yerine sadece

radyoterapi kullanilacaktir.

Sekil 2.3: Medikal lineer hizlandirici ile tedavi edilen ilk hasta, 1957 [23].
Medikal lineer hizlandirici kullanilarak yapilan ilk tedavinin iizerinden 60 yildan fazla bir siire
gecmistir (Sekil 2.3). Iki boyutlu goriintiilemeye dayali radyoterapi planlama/uygulamalaridan
bu yana, bilgisayar teknolojilerinde ve goriintiilleme sistemlerindeki gelismeler, radyoterapi
tedavi planlama ve uygulama tekniklerini de etkilemistir. Ozellikle bilgisayarli tomografi (BT)
sisteminin 1972’deki kesfi [24], kesitsel goriintiller kullanilarak 3 boyutlu anatomik

goriintiilerin elde edilmesini saglamistir (Sekil 2.4).
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Sekil 2.3: Bag boyun hastasina ait bilgisayarli tomografi goriintiisii

3 boyutlu goriintiilerin kullanilmasi ile radyoterapide ¢ok dnemli ilerlemeler meydana gelmistir.

Gilinlimiizde kullanilan baslica radyoterapi planlama teknikleri asagida verilmektedir.

1. Ug Boyutlu Konformal Radyoterapi (3BKRT)

2. Yogunluk Ayarli Radyoterapi -YART (Intensity Modulated Radiation Therapy, IMRT)

3. Hacimsel Yogunluk Ayarli Ark Radyoterapi (Volumetric Modulated Arc Therapy,
VMAT).

Stereotaktik radyoterapi/radyo cerrahi (SRS, SRT, SBRT) uygulamalari, yukarida belirtilen

tekniklerden biri kullanilarak planlanmaktadir.
2.1.1.1 U¢ Boyutlu Konformal Radyoterapi

BT kullanimu ile elde edilen kesitsel goriintiilerin yardimi ile hasta bedenine ait 3 boyutlu
anatomik bilgiye ulasabilmek, timor ve komsulugundaki saglikli dokularin birbirinden ayirt
edilebilmesine olanak saglamaktadir. Tedavi planlama sistemleri iizerinde, BT goriintiileri
kullanilarak tiimor ve komsu dokular ¢izilebilmekte ve sabit yogunluktaki radyasyon demetleri
tiimori hedef alacak sekilde farkli yonelimlerde yerlestirilebilmektedir. Demet sekillendirici
CYK’ler ile radyasyon demeti, BEV (beam’s eye view, demet goziinden goriiniim) yardimi ile
tiimoriin sekline uyumlandirilarak komsu dokulardaki radyasyon hasari en aza indirilmesi
hedeflenmektedir [5, 18, 19]. D1s biikey sekilli timdrlerde 3BKRT basartyla uygulanabilmekte
olup, 6rnek bir 3BKRT planlamasi Sekil 2.4 de goriilmektedir.
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Sekil 2.4: Sol meme i¢in yapilan 6rnek 3BKRT tedavi plan1 (Monaco® TPS ile yapilmistir).

Sol siitun doz dagiliminin renk kodlar ile gosterimi igin rehber, dortlii 1zgaradaki (a) meme tedavi alaninin demet esmerkezine gore transvers
kesiti, (b) 310 derecelik ag1 ile meme dokusunu hedef alan demetin BEV’i, (¢) doz volim histogrami, (d) meme tedavi alanmnin demet
esmerkezine sagital kesiti, (e) segili tedavi alanlarin1 gostermektedir. Meme seklinin i¢ biikkey oldugu bolgelerde akciger ve kalpte sogurulan

dozlarin kontrolii 3BKRT ile zorlukla saglanabilir.

2.1.1.2 Yogunluk Ayarli Radyoterapi

i¢ biikey sekilli tiimorlerin tedavi planmin yapilmasinda karsilasilan en biiyiik zorluk tiimdriin
cevreledigi saglikli dokunun korunmasidir. Bu sorunu agmanin yolu degisken yogunlukta
radyasyon demetlerinin kullanilmasidir. YART, radyasyon demetlerinin yogunlugunun demet
sekillendiricilerle modiile edildigi, farkli yonlerden gelen ¢oklu demetlerin kullanildigi bir
radyoterapi teknigidir. Hedefte istenen doz dagilimi, bu 1smlarin {ist iiste getirilmesinden sonra
elde edilir [25]. Bu sayede tiimor iizerinde homojen doz dagilimi elde edilirken, kritik organ

dozlari esik degerlerin altinda tutulabilmektedir (Sekil 2.6).
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Sekil 2.5: 3BKRT ve YART prensiplerinin karsilagtirmasi
(a) 3BKRT doz dagilimu kritik organ ve hedef hacmi sarmakta, (b) YART ile kritik organ dozu azaltilmakta [25]

YART planlama tekniginin en dnemli 6zelligi, ters planlama (inverse planning), yani sisteme
tanimlanan hedef hacim ve kritik organ dozlarinin saglanabilmesi i¢in demet yogunluklarimin
ayarlanmasi, optimize edilmesidir. Tedavi plani i¢in uygun sayida ve dogrultuda (gantri agisi,
masa agis1 vb.) demetler belirlendikten sonra optimizasyon siirecinde Oncelikle ilgili demet
dogrultusundaki BEV i¢in hedef hacim ve kritik organ dozlarini istenen seviyede saglayacak
aki haritas1 (fluence map) belirlenir. Sonrasinda ise bu aki haritas1 i¢in CYK’ler segmentler

halinde bir araya getirilir [19, 17].

Sekil 2.7°de 60 Gy tedavi dozu recetelendirilen 7 alanli 6rnek YART planlamasi ile ilgili

adimlar goriilmektedir. Adimlar su sekilde 6zetlenebilir.

1. Anatomik alana uygun demet sayisimin ve demet acilarinin belirlenmesi

2. Hedef hacim dozu ve kritik organ dozlar1 i¢in kriterlerin belirlenmesi

3. Optimizasyon probleminin ¢6ziilmesi ve istenilen kriterleri saglayacak aki haritalarinin
belirlenmesi

4. Demet doz aki haritalarina uygun alt segmentlerin belirlenmesi ve CYK’lar ile demetin
sekillendirilmesi

5. Segmentlere ait ilgili radyasyon miktarinin (monitdr iinitesi) doku icerisinde doz

dagiliminin hesaplanmasi ile planin tamamlanmasi.
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Sekil 2.6: Bas boyun kanseri hastasi i¢in Monaco® TPS ile yapilan 6rmek YART plam
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2.1.1.3 Hacimsel Yogunluk Ayarli Arc Radyoterapi

Ik olarak 2007 yilinda tamitilan VMAT, tedavi uygulamasi sirasinda (radyasyon acik iken)
gantri doniis hizi, CYK hareketleri ve doz hizi parametrelerini es zamanli olarak degismesine
izin veren yeni bir tedavi teknigidir. VMAT teknigi ile hedef hacmi saran dozun iyilesmesi,

komsu dokularin korunmasinin artmasi ve tedavi siiresinin kisalmasi saglanmistir [26].

Tedavi planlama temelleri YART ile benzer olup, ters planlama yaklasimi ile hedef hacim ve
kritik organ dozlari i¢in ark yogunlugu ayarlanir. Atk yogunlugu, arkin kiigiik alt segmentlere
boliinmesi, doz hizinin ilgili segment i¢in belirlenmesi ve segmentler arasindaki gantri doniis

hizinin belirlenmesi ile ayarlanir.

Sekil 2.8’de Monaco® TPS’de 360°’lik dual ark teknigi kullanilarak yapilan 6rnek VMAT

plan1 goriilmektedir.

TTITEEIT]

AI2D Off Al 3D/BEV On

Isolines

Sekil 2.7: Bas boyun kanseri hastasi i¢in Monaco® TPS ile yapilan 6rnek VMAT plam
YART ve VMAT tedavi planlarinda ¢ok sayida demet ve her bir demet icerisinde ¢cok sayida
kiigiik alanlardan olusan alt segmentler bulunur. Bu kii¢lik alanlarda elektronik denge sartlar
genellikle saglanamaz. Bu durum tedavi planlama sistemlerinin kullandigi doz hesaplama
algoritmalariin yiiksek dogrulukla doz dagilimi hesaplanmasinda karsilastiklar1 en biiyiik

zorluktur [5].
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2.1.2 Radyoterapide Doz Hesaplama Algoritmalari

Bilgisayarli tedavi planlamasi i¢in doz hesaplama algoritmalari, 1950'lerin ortasindan beri
gelismektedir. Genel anlamda, algoritmalar {i¢ kategoriye ayrilir: (a) diizeltme tabanli, (b)
model tabanli ve (¢) dogrudan Monte Carlo. Y dntemlerden herhangi biri, tedavi planlamasi igin

kullanilabilir, bununla birlikte, degisken bir dogruluk ve hiz derecesi vardir [5].
2.1.2.1 Diizeltme Tabanh

Bu algoritmalar yar1 deneysel olup, dncelikle su fantomunda elde edilen verilere (6rnegin,
yilizde derin dozlar ve demet profilleri) dayanmaktadir. Bir hastada doz dagilimini hesaplamak
icin analitik fonksiyonlar veya faktorler seklinde cesitli diizeltmeler uygulanir. Diizeltmeler
tipik olarak (a) kontur diizensizligi i¢in sogurma (ateniiasyon) diizeltmelerini, (b) sagici
hacminin, alan boyutunun, seklinin ve radyal mesafenin bir fonksiyonu olarak sagilma
diizeltmelerini, (c) ters kare yasasina dayanarak hesaplama mesafesinin kaynaga gore
geometrik diizeltmelerini, (d) kama filtreleri, kompansatdrler ve bloklar gibi demet yogunlugu
degistiricileri i¢in sogurma diizeltmelerini ve (e) radyolojik yol uzunluguna (birim yogunluk
esdegeri derinlik) dayali doku heterojeniteleri i¢in zayiflama diizeltmelerini igerir. Diizeltme
tabanli algoritmalarin dogrulugu, ozellikle akciger ve doku gegislerindeki heterojenite

diizeltmelerinde ve elektronik dengenin tam olarak kurulmadigi durumlarda sinirhdir [5].
2.1.2.2 Model Tabanl

Model tabanli bir algoritma, doz dagilimini gergek radyasyon taginimini simiile eden fiziksel
bir modelle hesaplar. Bir noktaya diisen primer foton enerji aksini ve primer foton etkilesiminin
ardindan enerjinin dagilimmi modelleme kabiliyeti nedeniyle, sacilan fotonlarin ve

elektronlarin etkilesim bolgesinden uzaga taginmasini simiile edebilmektedir [5, 19].

Pencil Beam Convolution (Eclipse™, Monaco®), Superposition and Convolution (XiO®), ve
Collapsed Cone Convolution (RayStation, Monaco®) algoritmalar1 pek ¢ok ticari tedavi

planlama sisteminde kullanilmaktadir.

YART ve VMAT tedavi planlamasi goz oniine alindiginda 6zellikle doku heterojenitesinin
fazla oldugu anatomik bolgelerde sinirli dogrulukla sonu¢ verdikleri gozlenmektedir [27].

Ayrintili bilgi igin literatiir incelemesi 6nerilmektedir.
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2.1.2.3 Monte Carlo

Radyoterapide yiiksek dogrulukla doz dagilimi hesaplamasi i¢in Monte Carlo teknigi Slgiit
olarak ele alinmaktadir. Ozellikle model tabanli algoritmalar i¢in kullanilan pek ¢ok parametre

MC teknigi ile elde edilerek, ilgili algoritmalarda kullanilmaktadir [5, 19].
MC teknigi hakkinda bilgi bir sonraki boliimde aktarilmaktadir.

2.2 RADYOTEAPIDE MONTE CARLO SIMULASYONLARI

2.2.1 Monte Carlo Simiilasyonlarinin Temelleri

En genel ifadesi ile MC teknigi sayisal toplamalar1 (numerical integrations) ger¢eklestirmek
icin kullanilan istatistiksel bir yontemdir. MC simiilasyonlari, bilim ve teknolojinin bir¢ok
alaninda kullanilmaktadir. Her ne kadar rastgele 6rneklemeye dayanan bir yontem Buffon [28]
tarafindan 1777 kadar erken bir zamanda tartisilsa da bugiin bildigimiz MC teknigi ilk olarak
ikinci diinya savasinin sonunda niikleer silahlar i¢in radyasyon taginimina MC tekniklerini
uygulamak i¢in gelistirilmistir. Ik dijital bilgisayarm ortaya ¢ikmasi ile Stanislaw Ulam ve
John von Neuman tarafindan istatistiksel 6rneklemenin yeni uygulamalarimi gelistirmek igin ilk
fikirler ortaya atilmistir. 1960’lardan bu yana MC simiilasyonlarinin uygulamalarindaki artigla
birlikte, bilgisayar teknolojisindeki ve MC teknigindeki gelismeler i¢ ige gecmis durumdadir
[29].

MC teknigi istatistiksel Orneklemeye dayandigindan, simiilasyonlardaki hata orani (o)

orneklem boyutu (N) arttik¢a azalir.

o al/\N (2.1)

Radyoterapi tedavi planlama algoritmalarinda MC teknigi, milyonlarca foton ve yiikli
parcacigin madde igerisindeki taginimini simiile etmektedir. Her bir foton ve parcacigin ayrik
etkilesimlerine (koherent ve koherent olmayan sagilma, fotoelektrik olay, kompton sacilmasi
ve ¢ift olusumu) ait olasilik dagilimlarini belirlemek i¢in temel fizik kanunlarini kullanilir. Bir
medikal lineer hizlandirict i¢in doz tasinimi hesaplanirken, parcacigin takibi hedefteki
elektronun frenleme (bremsstrahlung) ile X 151n1 olusturmasi ile baslar, hizlandiric1 kafasindaki
demet gekillendiriciler vb. yapilarla devam edip, hasta icerisindeki etkilesimlerle son bulur [5,

13].
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Tiim etkilesim durumlarinda,

e Etkilesimin gergeklestigi konum

e Birakilan enerji miktar1

e Bir sonraki etkilesime olan uzaklik

e Etkilesime giren parcgaciklari yonleri

e ikincil pargaciklarin olusma olasilig1 veya etkilesen pargacigin sogurulma olasilig

kaydedilmesi genel bir uygulamadir. Ortamdaki enerji birikiminin artmasina neden olan

iyonlastirict olaylarin hesaplama binlerinde toplanmasi (scoring) ile doz dagilimi hesaplanir

[5].

Radyasyon taginim simiilasyonlarinda ve radyoterapi tedavi planlamasinda kullanilan baslica

MC kodlar [5,11]

e EGS4 (Electron Gamma Shower version 4)
o BEAMnrc, DOSXYZ kodlar
e MCNP (Monte Carlo N-particle)

e PENELOPE
o GEANT4 (Geometry and Tracking)
e XVMC

Simiile edilen parcacik sayisi (histories) arttikca, parcaciklara ait dagilim tahminindeki
dogruluk artar (Denklem 2.1). Fakat, simiile edilen pargaciklarin sayisinin artmasi hesaplama
stiresinin de artmasina neden olur. MC kodu yazmaktaki zorluk gorece kiiciik sayida rasgele
secilmis parcaciklar1 kullanarak, demetteki tiim parcaciklarin ortalama davraniglarii tahmin
edebilmektir. Yeterli dogrulukta bir radyoterapi tedavi planlamasi i¢in birka¢ yiiz milyon ile

milyar arasindaki pargacik sayisina (histories) ait radyasyon tasinim bilgisi gerekmektedir [5].
2.2.2 Monte Carlo Tedavi Planlama Sisteminin Gerekliligi

Bilgisayarli tomografinin 1972’de icat edilmesinden sonra, hasta anatomisine ait tomografik
kesit goriintiileri daha dogru hedef hacim tanimlamasina izin vermistir. Bu sayede 3 boyutlu
doz hesaplanabilmesinin temelleri atilarak, 3 Boyutlu Konformal Radyoterapinin Onii

acilmistir. Tedavi planlama sistemlerindeki geleneksel doz hesaplama algoritmalar1 (Pencil
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Beam Convolution, Convolution/Superposition, Collapsed Cone Convolution) radyasyon
tasiniminin analitik modellerini temel alarak sekillenmislerdir. Genel olarak 3BKRT i¢in ¢ok
hizli ve basarili hesaplamalar yapabilen bu algoritmalar, modern tedavi teknikleri olan ve
karmasik demet diizenlemeleri, elektronik dengenin olmadigi ¢ok kiigiik alanlari, hareketli
hizlandiric1 kafalarini, degisken doz hizlarimi igeren YART/VMAT/SRS uygulamalart igin
yeterli dogrulukta hesaplamalar yapamamaktadir [11, 12, 13].

MC tekniginin yiiksek dogrulukla doz dagilimi hesapladigi pek ¢ok calisma ile ortaya
konmustur. Alan boyutundan, demet geometrisinden, demet diizenlemesinden ve hasta doku
yogunluklarindaki heterojenitelerden bagimsiz olarak %?2-3 dogrulukta tedavi planlar1 elde
edilebilmektedir. Yanal elektron dengesinin olmadigi, ¢ok fazla modiile edilmis kiigiik ve
karmagik sekilli segmentler (alt alanlar) iceren demetlerin oldugu tedavi planlarinda MC doz
hesaplamasinin kullanilmasi tavsiye edilmektedir. MC algoritmalari, ikincil elektronlarn diger
hesaplama algoritmalarindan ¢ok daha dogru ve agik¢a simiile edebilmektedir. Bu nedenle
radyoterapi i¢in en dogru doz hesaplama algoritmalart MC temelli olanlardir ve radyoterapi
tedavi planlarinin dogrulugunun artmasi, hastaya uygulanan tedavi kalitesini ve bagarisin

arttirmaktadir [5, 11, 12, 13, 30].

Bir lineer hizlandiricinin tiim bilesenlerinin detayli geometrik tasarimi, bilesenlerin yapildigt
maddelerin kompozisyonu, hizlandirma potansiyeli vb. bilinmesi halinde MC teknigi
kullanilarak enerji spektrumu ¢ok yiiksek dogrulukla hesaplanabilir. Tedavi planlama amaclh
elde edilen hastaya ait bilgisayarli tomografi goriintiilerinin kullanimi ile viicut icerisindeki
madde yogunlugu ve elektron yogunlugu bilgilerine ulasarak, foton madde etkilesimi ve
radyasyon taginimi simiilasyonu ile hasta icerisindeki doz dagilimi MC teknigi ile bilinen en
yiiksek dogrulukta hesaplanabilmektedir. Fakat, MC tekniginin ihtiya¢ duydugu yiiksek
depolama, yiiksek islemci giicii ve yiiksek hesaplama siiresi nedeniyle 2000’1i yillarin basina
kadar kullanilamamistir. Giiniimiiz bilgisayarlar1 ve rafine edilmis MC algoritmalari sayesinde
tedavi planlama sistemlerinde MC teknigi klinik olarak uygulanabilir hale gelmistir. Bu
algoritmalarin basinda radyoterapi enerji araligi i¢in optimize (<25MeV) edilmis XVMC (X-
151in1 Voksel MC) gelmektedir. Kawrakow ve Fippel tarafindan 1999’da gelistirilen doz
motorunun (dose engine) yiiksek verimliliginin temelinde foton ayirma (splitting), elektron
Oykii tekrar1 (history repetition), rus ruleti ve kuasi-rasgele sayilar gibi pek ¢cok varyans azaltma

tekniginin uygulanmasidir [13, 31, 32]. EGSnrc ile karsilastirildiginda 50-80 kat daha verimli
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olan XVMC doz motoru, giiniimiizde pek ¢ok tedavi planlama sisteminde kullanilmaktadir. Bu
planlama sistemleri arasinda Monaco® (Elekta), Pinnacle (Philips), iPlan(BrainLab) ve

MultiPlan(Accuray) sayilabilir [13, 33].
2.2.3 Demet Modelleme Yaklasimlari

Radyoterapi tedavi planlamasi g6z oniine alindiginda hasta igerisindeki doz dagiliminin
hesaplanmasi asagidaki adimlari icerecektir: elektron demetinin hedefe carparak X 1smi
olusturmasi (dogmasi), lineer hizlandirici igerisindeki bilesenlere ¢arparak etkilesime girmesi
(birincil kolimatdr, ayna, iyon odasi) ve ikincil pargaciklarin olusmasi (elektron
kontaminasyonu), demet sekillendiriciler ile tedavi alanina gore sinirlandirilmasi
(sogurulmalar, azalimlar vb.) sonrasinda hastay1 temsil eden tomografi goriintiilerine ulagsmasi
ve radyasyon madde etkilesimleri ile doz dagilimlarinin hesaplanmasi (hayatina hizlandirici
tiipte ¢ikisiyla baglayan elektronlarin yagam dykiileri, “histories”). Pargaciklarin bu etkilesim
siireci MC terminolojisinde ingilizce “histories” olarak adlandirilmaktadir. Tiirkge “ykiiler”
olarak kullanilabilir [11]. Bu siireclerinin tamamimin bir MC teknigi ile hesaplanabilmesi
miimkiin olmakla beraber, MC tekniginin modiiler yapisi siireci daha verimli simiile etmemize

olanak vermektedir [13].

Lineer hizlandiricinin doz {iretiminin modelleme ve simiilasyonu baglaminda MC simiilasyonu

temelde iki kisma ayrilabilir (Sekil 2.8 ve Sekil 2.10).

1. Lineer hizlandiric1 kafasi kismi: pargacik {iretiminin simiilasyonu, kolimatdrler ile
etkilesimler
a. Degismez kisim: hedef, birincil kolimatdr, diizlestirici filtre, monitdr iyon odas,
alan aynast)
b. Hastaya bagli kisim: demet sekillendiriciler (¢cene kolimatorler ve CYK)

2. Hasta kismi1: radyasyon taginiminin hasta geometrisi i¢erisinde simiilasyonu

MC demet modellemesi i¢in 3 yaklasim bulunmaktadir. (a) Lineer hizlandirici kafasinin
dogrudan MC simiilasyonu ile elde edilen faz uzayi, (b) histogram depolama- sikistirilmis faz

uzay1 ve (c) sanal kaynak modeli.
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Hizlandiric1 Tiip Penceresi

Elektron Demeti

Birincil Kolimatorler

Diizlestirici Filtre

| Monitér Iyon Odasi

Degismez kisim

Cok yaprakli Kolimatérler

Cene kolimatorler

Hastaya bagh kisim

Sekil 2.8: Lineer hizlandirici tedavi kafasina ait temel bilesenler. (Cizim 6l¢ekli degildir).

2.2.3.1 Dogrudan MC Simiilasyonu ve Faz Uzayt

Lineer hizlandiric1 tedavi kafasmin detayli modellemesi MC temelli tedavi planlama sistemi
icin dogal bir baslangi¢c noktasi olarak kabul edilmektedir. Linak kafasi simiilasyonunun
dogrulugu, kafayr olusturan pargalarin kompozisyonunun ve geometrilerinin hatasiz
tanimlanabilmesine baglidir. Hizlandirict tiipiiniin ¢ikis penceresinden ¢ikan elektron demetinin
cap1, hedefin kompozisyonu ve geometrisi, birincil kolimatorlerin kompozisyonu ve
geometrisi, diizlestirici filtre, monitor iyon odasi ve aynaya ait bilgilerin iireticilerden elde
edilmesi halinde, Sekil 2.8’deki linak kafas1 degismez kisim i¢in kafa simiilasyonu yapilabilir.
Simiilasyon sonrasinda elde edilen parcaciklara ait enerji, yonelim, orijin, istatistiksel agirlik

vb. Faz Uzay bilgisi veya Faz Uzayi olarak kaydedilir [13].
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Faz uzaymin elde edilebilmesi igin 10%- 10° pargacik tasinimina ait ¢ok biiyiik miktarda dykiileri
iceren MC simiilasyonu gerekmektedir. Hizlandiricr tiipiiniin ¢ikis penceresi, hedefin hemen
onli parcacik taginiminin bagladigr yerdir (Sekil 2.8). Skorlama diizlemi (scoring plane)
hizlandiric1 kafasinda belirli yerlerde tanimlanabilir (Sekil 2.8 A, B veya C diizlemleri).

Skorlama diizlemini gegen pargaciklarin 6zellikleri faz uzayr dosyasinda kaydedilir [13].

Hastadaki doz dagiliminin hesaplanmasinda tekrar tekrar linak simiilasyonu yapmak zaman
kullanimi agisindan verimsizdir. Bu nedenle, tam MC simiilasyonu sonrasinda elde edilen faz
uzay1 dosyasi, lineer hizlandirict degismeyen kisim ¢ikigindaki diizlem veya diizlemler igin,
ornegin Sekil 2.8’deki B diizlemi i¢in kaydedilir. Bu dosya hastaya bagli kisimlar i¢in parcacik

iiretimi amaci ile tekrar tekrar kullanilabilir [11, 13].

Dogrudan faz uzay1 dosyasmin kullamimi tedavi kafasi igerisindeki etkilesim ayrintilarimi
saglasa da klinik uygulamalar icin ¢ok pratik degildir. Tek bir foton enerjisinin simiilasyonu
icin 10° pargacik iceren bir faz uzay dosyasi, birkag¢ gigabayt mertebesinde depolamaya
gereksinim duyar. Bu durum CPU kullanimi, sabit disk okuma hiz1 ve depolama sorunlarim
dogurur. Ayrica, yiiksek dogrulukla bir MC simiilasyonu tedavi kafasinin ayrintilarinin
iireticiden teminini gerektirmektedir. Bu bilgilerin paylasilmasi iireticinin inisiyatifinde olup,
genelde paylagilmamakta, yanlis ve eksik paylasilmakta veya son tasarim giincellemeleri gizli

tutulmaktadir [11,13, 17].

Dogrudan tedavi kafas1t MC simiilasyonu i¢in bahsedilen zorluklarla beraber, elde edilen faz
uzay1 dosyast ile en biiyiik tedavi alan1 (40 x 40 cm?) igin iiretilen pargaciklarin en fazla %601
hasta yiizeyine ulasabilmektedir. Bu nedenlerle radyoterapide MC tabanl tedavi planlamasi

icin faz uzay dosyalarinin kullanilmasi genel olarak uygun degildir [11, 13].
2.2.3.2 Histogram Depolama- Sikistirilmig Faz Uzay

Peregrine grubunun linak pargalarinin foton akisi, enerji spektrumu, fotonlarin agisal dagilim
iizerine yaptig1 calismalar sonucunda histogramlar seklinde faz uzaymin parametrik hale
getirilmesi saglanmustir. Onerilen algoritma ile en biiyiik tedavi alan boyutunda (40 x 40 cm?)
pargacik liretimindeki verim faz uzay1 kullanimina gore %96 artmistir. Ayni zamanda dogrudan
MC faz uzay1 dosya boyutu (birkag gigabayt) ile karsilagtirildiginda, parametrik hale getirilmis
faz uzay1 dosyasi birkag kilobayt (150kb) gibi kiiciik bir yer kaplamaktadir. Bu parametreler,
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hedeften, birincil kolimatorden ve diizlestirici filtreden ¢ikan fotonlarin agisal dagilimlari,

enerji dagilimlar1 ve akisini tanimlamaktadir [13, 34].

Dogrudan MC simiilasyonu ile elde edilen faz uzay1 yaklasimina gore verimliligi arttirmakla
beraber, histogram depolama-faz uzay1 yaklasimi da ¢ok sayidaki parametre icermesi nedeniyle
karmasiktir [13]. Schach ve ark. yaptigi calismada bir foton ig¢in birincil faz uzayi
parametrelerinin belirlenmesi i¢in 6 adim gerekmektedir. Bu adimlar 14 rasgele say1

iiretilmesini ve 4 aramali tablo gerektirmektedir [34].

Sanal Dogrudan MC
Kaynak Simiilasyonu ve Faz
Modeli Uzay1

1 10 102 10° 10* 10° 109 107 108 10°

Sekil 2.9: Demet modelleme yaklagimlarinda kullanilan ortalama parametre sayisi [13].

2.2.3.3 Sanal Kaynak Modelleme

Sanal kaynak modellemenin (SKM, Virtual Source Model- VSM) temel fikri faz uzay1
dosyasindaki sonuglarint birincil foton, sagilmalar kaynakli ikincil foton ve elektron
kontaminasyonu gibi demetin ana bilesenlerini temsil eden sanal kaynaklar ile parametrik hale
getirmektir. Sanal kaynak parametreleri dogrudan MC simiilasyonlar1 veya dogrudan 6l¢iim
sonuglarina dayanarak elde edilir. Faz uzayr dosyasi Ozellikleri analitik fonksiyonlarla
tanimlanan sanal kaynaklan belirleyen birkac parametreye sikistirilir (Sekil 2.9). Demet
modelinin parametreleri, dozimetrik 6lglimlere, tam MC simiilasyonlarinin sonuglarina veya
her ikisine birlikte dayanabilen bir hizmete alma (commissioning) siireci ile elde edilir. Sanal
kaynak modellemenin baglica avantajlar1 en verimli pargacik iiretici olmasi ve klinik
beklentileri karsilayabilecek yiliksek dogruluga sahip olmasidir [11, 13]. Ayrica iireticilerin
ticari sir olarak koruduklari tasarim bilgilerine gereksinim duymamasi bir diger avantajidir. Her
iic demet modelleme yaklagimi arasinda MC tabanli radyoterapi planlama sistemleri i¢in en

uygun yaklagim sanal kaynak modellemesidir [11, 13].
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Bu calismada kullanilan radyoterapi tedavi planlama sistemi olan Monaco® nun MC
algoritmasi pargacik iiretimi i¢in sanal kaynak modellemesi kullanmaktadir. Bu nedenle MC

sanal kaynak modeli bir sonraki boliimde kisaca detaylandirilacaktir.
2.3 MONTE CARLO SANAL KAYNAK MODELI

MC doz hesaplama algoritmalarinin tedavi planlama amaclh kullaniminda, klinik uygulanabilir
dogruluktaki bir doz dagilimu i¢in yaklasik 10® pargacik gerekmektedir. Faz uzay: dosyalarinin
dogrudan kullanimi, tedavi kafasindaki sogurulmalar nedeniyle verimsiz olup, istenilen
istatistiki dogrulugu saglayamamaktadir [13]. Ayrica yukarda bahsedilen gerekgelerle tedavi
kafasinin dogrudan MC simiilasyonundaki zorluklar da bu kullanim1 kisitlamaktadir. Sanal
kaynak modeli (SKM) yaklagiminin yiiksek verimligi istenilen istatistiki dogruluga ulasmamiza

olanak tanir.

SKM hakkinda bu kisimda paylasilacak bilgiler i¢in, agirlikli olarak ¢alismada kullanilan tedavi
planlama sisteminin sanal kaynak modeline ait teknik dokiimandan [17], Sikora’nin doktora
tezinden [13] ve Kawrakow ve Fippel’in ¢alismalarindan [31,32] faydalamilmistir. Daha
kapsamli bilgi edinmek i¢in ilgili kaynaklar kullanilabilir. Ayrica, Sikora’nin g¢aligmasi

Monaco® tedavi planlama sisteminin bugiin kullanilan sanal kaynak modeline temel olmustur.

BEAMnrc MC kodu ile olusturulan faz uzay dosyalarinin [35] detayli incelemeleri sonrasinda
her bir foton ve elektron kaynagini en iyi tanimlayacak uygun analitik fonksiyonlar belirlenerek
sanal kaynak modeli olusturulmustur [13,17]. Bu analitik fonksiyonlar, par¢acik baglangi¢

konumunu, enerjiyi ve yoniinii tanimlamak ig¢in kullanilir.

Lineer hizlandiric1 tedavi kafas1 dogru agirlikta parcacik enerjisi, konumu ve yoriinge agisinin
secildigi bir birincil foton kaynagindan, sagilma foton kaynagindan ve elektron kontaminasyon
kaynagindan olusan bir sanal kaynak modeli kullanilarak yaklasik olarak tanimlanir. Bununla
demet sekillendirici ¢ene kolimatdr ve ¢ok yaprakli kolimatdrler (CYK) gegirgenlik filtresi
olarak modellenir [13, 17] (Sekil 2.10).

SKM olusturmak i¢in analitik fonksiyonlar ve lineer hizlandiricilarin demet 6l¢iimleri kullanilir
[17]. Ihtiyag¢ duyulan &lgiimler, su fantomunda alman derin doz, profil ve nokta doz
Olciimleridir. Bu olgiimler her lineer hizlandiricinin hizmete aliminda yapildigindan dolay:

kolaylikla tamamlanabilmektedir.



24

= Sanal Kaynak
] —
g Modeli
=
151
£
O
A
O
=
— Gegirgenlik Filtresi
<
=
=
g
6
<=
E— __ XVMC
i)
<
<
N
o}
A

Sekil 2.10: Monte Carlo doz hesaplamasinin bilesenleri (¢izim 6lgekli degildir).

2.3.1 Sanal Kaynak Modeli Foton Demeti Bilesenleri

Foton demetini olusturan ii¢ temel bilesen: birincil fotonlar, tedavi kafasindan sacgilan ikincil

fotonlar ve kontaminasyon elektronlaridir.
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Birincil foton kaynagi; elektron demetinin hedefe garparak olugturdugu bremsstrahlung fotonlar
olup, tedavi kafasinin diger bilesenleri ile etkilesmezler. Birincil kaynak enerjiden bagimsiz

Gauss dagilimi, oi(7), gosterir [13].

Tkincil, sagilmis foton kaynagi; tedavi kafasi igerisindeki diger bilesenlere carparak yonii ve
enerjisi degismis fotonlar veya ¢ift olusum vb. etkilesimler sonucu olusan ikincil fotonlardir.
Ikincil kaynak, birincil kolimatdriin tabaninda tanimlanmis olup, enerji bagimli Gauss dagilimi,

osec(E,r), gosterir [13].

Kontaminasyon elektronlary; tedavi kafasindaki veya havadaki parcaciklarla kompton
etkilesimleri sonras1 olusur. Elektron kontaminasyon kaynagi, diizlestirici filtrenin altinda

tanimlanmis olup, enerji bagimli Gauss dagilimi, Gecon(E,7), gosterir. [13].

Birincil kaynak
def o : Gauss, bremsstrahlung
Hedef Birincil foton kaynag diizlemi hedef diizleminde yer alir

e z=0

I\ K afy

| “ladyy, s
Diizlestirici filtre é é P —s"??{lan fOto . Ikincil, sagict kaynak

/ \\ —2n, r‘”@t‘iz1em- P o, Gauss, birincil kolimatoriin

/ =y \*’v tabaninda yer alir.
e S

Monitor iyon odast Elekta i¢in z=11,9 cm
~+Elekr °n kontap;

o { Nasyon diizlen; o Elektron kaynag
Monitor iyon odasina o T @ © Gauss, diizlestirici filtrenin
geri sagitlma 5~ B y tabaninda yer alir.

Elekta i¢in z=15,7 cm

M Demet sekillendirici diizlem
konumu linak modeline baglh

CYK

X' X veY gene kolimatorleri
- "ZY Varlig1 ve konumu linak modeline bagli

Cene kolimatérler

Sekil 2.11: Tedavi kafas1 bilesenleri, sanal kaynaklar ve demet sekillendiricilerin goreli konumlari
[17].

Her kaynagin, spektrum 6rneklemesine izin verecek bir konumu, boyutu ve bir dizi parametresi

vardir. Bu kaynaklar, cihaza 6zgii su i¢inde Ol¢iilen verilere dayanarak modellenir [17].

Parcaciklar, modelleme islemi tarafindan belirlenen sanal kaynaklarin her birinin agirliklarina

dayanan rastgele bir say1 iireteci ile iiretilir. Ilk 6nce pargacik bir kontaminasyon elektronu veya
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bir foton olarak belirlenir. Daha sonra, pargacik bir foton ise, birincil veya ikincil bir foton
oldugu belirlenir. Parcaciklarin konumu, skorlama diizlemindeki Gauss kaynak dagiliminin
sigmasi ile belirtilen kaynak biiyiikliigline ve pargacik enerjisine gore Orneklenir. Kaynak
diizleminin hedefe olan uzakligi, tedavi kafasi geometrisine dayali dnceden belirlenmis bir

uzakliktir (Sekil 2.11) [13,17].

En baskin 1s1n bilegeni birincil foton bilesenidir ve foton demetinin yaklasik %70’ini olusturur.
Ikincil fotonlar, foton demetinin yaklasik %30’unu olustururken, kontaminasyon elektronlari
foton demetinin %]1°nden azma etki etmektedir. Fakat, elektron kontaminasyonu genis alan

tedavilerinde cilt giris dozuna %30 oraninda katki yapmaktadir [13].
2.3.1.1 Birincil Foton Kaynagi

Birincil fotonlarin kaynagi, hedeftir. Yiiksek atom numarali metal hedefe ¢arpan hizlandirict
tiipten ¢cikmig elektron demeti (Sekil 2.8 ve Sekil 2.10), hedefe ¢arptiginda bremsstrahlung
foton radyasyonu iretir. Yiiksek enerjili elektronlar icin, ortalama bremsstrahlung foton
emisyon acis1, yaklasik olarak moc”/E ile elde edilebilmektedir, burada mgc?, elektron durgun
kiitle enerjisi ve E toplam enerjisidir. Bu ¢arpisma kuvvetli bir sekilde 6ne yonelmis bir agisal
dagilim ile sonuglanir. Elde edilen foton yogunlugu, 6ne egik bir acisal dagilima sahiptir ve
acisal dagilim, giiclii bir sekilde anizotropiktir, buna karsin, foton enerji spektrumu, zayif bir

acisal bagimliliga sahiptir [36].

Bremsstrahlung radyasyonu, diizlestirici filtre (Sekil 2.10 ve Sekil 2.12(a)) ile modifiye edilir,
bdylece 151n, 5 ila 25 cm arasindaki derinliklerde 40 x 40 cm?'ye kadar olan alan biiyiikliikleri
icin diizglin bir doz dagilimi ile sonuclanir [13]. Diizlestirici filtre Elekta lineer
hizlandiricilarinda ¢elikten yapilmaktadir ve celigin sogurma katsayist foton enerjisi arttikca
azalmaktadir. Bu durum diizlestirici filtrede diisiik enerjili fotonlarin sogurulmasina ve foton
spektrumunun ortalama enerjisinin artmasina neden olmaktadir. Diizlestirici filtrenin etkili
kalinlig1 merkezi eksene olan mesafeye gore degistiginden, diizlestirici filtrenin birincil foton
15101 lizerindeki etkisi farklidir; buna eksen dis1 yumusatma etkisi denir. Bu, merkezi eksenden

uzaklastik¢a birincil fotonlarin ortalama enerjisinde bir azalmaya neden olur [13, 17].

Primer foton spektrumu, pp.(E), primer fotonlarin diizlestirici filtrenin iistiindeki enerji

dagilimin tarif eder ve daha sonra diizlestirici filtrenin etkisi dikkate alinarak modifiye edilir.
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Wy Ecut SES< Emin
(E) = —byri 2.2
Ppri(E) (—Ejax) S Emin < E < Epax @2

Burada, Enac bremsstrahlung spektrumundaki maksimum foton enerjisi, Enin S00keV, Ecu
10keV, olup diisiik enerjili primer fotonlar wy serbest parametresi ile modifiye edilir. Yiiksek
enerjili primer fotonlar i¢in -by parametresi diizlestirici filtre oncesi faz uzay: incelemesi ile

elde edilip 6MV foton demeti igin 1.05°dir [13, 17].

(a) (b)

Sekil 2.12: Elekta lineer hizlandiriciya ait diizlestirici filtre (a), diizlestirici filtre geometrik modeli (b)
[13, 17].

Diizlestirici filtre nedeniyle olusan eksen digi yumusatma etkisinin, parcaciklarin merkezi
eksenle yaptigi ac1 v dikkate alinarak birincil foton enerji spektrumuna etkisi, bp.(v) ile

modellenir.
bpn-(v) = bpri - 6bpn' tan(v) B prri >0 (23)

Burada faz uzaymnin BEAMnrc ile incelenmesinden tiiretilen db, degeri 6MV foton icin

0,62°dir.

SKM, birincil fotonlarin enerjiye bagl zayiflamasinin etkisini aciklayan f (i, #) diizlestirme

filtresi diizeltme fonksiyonunu kullanir.

f(u(E), t(d,7, b)) = pu(E)t(d, T, ) (2.4)

Burada, £ primer foton enerjisi (MeV), t(d,r,h) konik sekilli diizlestirici filtrenin etkin kalinligi
(cm), p diizlestirici filtrenin yogunlugu (g/cm®) ve u(E) diizlestirici filtrenin sogurma

katsayisidir.
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Diizlestirici filtre diizeltme fonksiyonu, diizlestirici filtreden sonra birincil foton spektrumunu
iiretmek i¢in diizlestirici filtreden 6nceki ana spektrumu modiile eder.

P i (E,1) = ppri(E)e ™/ HEHAT) (2.5)

Diizlestirici filtre, 1sinlanan hacim i¢cinde homojen bir doz dagilim1 saglamak i¢in diiz bir enerji
akis1 ve dolayisiyla radyasyon alanlari ig¢in diiz bir doz dagilimini elde etmek {izere
tasarlanmigtir. Enerji akist normalizasyonu, diizlestirici filtreden gegen birincil fotonlarin nispi
agirhigimi degistirir. Bu normalizasyon olmadan, diizlestirici filtrenin etkili kalinlig1 ile birim
agirliga sahip birincil fotonlarin sayisi azalir ve enerji akist merkezi eksenden uzaklastikca

artar. Bu, enerji akisinin normalizasyonu ile diizeltilir.

WErN = m (26)

Burada Ep,,(0) primer fotonlarin merkezi eksendeki ortalama enerjilerini, Ey,., (1) ise primer

fotonlarin merkezi eksenden » uzaktaki enerjisini belirtmektedir.

E.
Jo " Ep’' p (ET)AE

E
fo max P’pri(E,T) dE

Epr(r) = 2.7)
Enerji akis1 normalizasyonu, her fotonun istatistiksel agirliginin diizeltilmesini saglar ve sadece

birincil foton bilesenine uygulanir.

Diizlestirici filtrenin sekli, analitik modelde tarif (Sekil 2.12(b)) edilenden daha karmasiktir. Bu
nedenle, kusursuz diizlikkten ve merkezi basiklik olgularindan sapmalar birincil fotonlarin
enerji akisinin yanal bir sekilde arttirilmasiyla modellenmistir. Padé fonksiyonu formundaki aki
carpanlari, hedeften 10 cm uzaktaki 28,28cm yarigapindaki tiim parcaciklara uygulanir [13, 17].

ho +h1T+h2T2+h3T3 +h4r4 rz
10_4+h4T6

h(r)y=1+

(2.8)

Birincil fotonlarm aki dagilimi, parcaciklarin olusum yeri iyi bilindiginden kaynak boyutu g

(yaklasik Imm), merkezi kesenden uzakligi » olan Gauss dagilim ile gosterilir.
2

1 0.2 .
P(Opri(E), 1) = 53— e™pri® (2.9)

2
nO'pn.(E)
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opri kaynak boyutu model verisi ile 6lglim verisinin uyugmasi i¢in degistirilebilir.

Parcaciklarin pozisyonu, hem birincil foton kaynak diizleminde @(opri (E), r) ile tanimlanan
olasilik dagilimindan hem de diizglin (uniform) dagilimdan skorlama diizleminde 6rneklenir.
Birincil foton kaynagi hedef iizerinde (z=0) tanimlanirken, skorlama diizlemi CYK’nin hemen
iistlinde tanimlanir. Bu iki konum iiretilen fotonun baslangic yoniinii belirler. Enerji ve
istatistiksel agirlik gibi kalan parcacik ozellikleri, agisal-bagimli diizeltmeler uygulanirken
birincil enerji spektrumundan belirlenir (yani diizlestirici filtre modeli, eksen dig1 yumusatma,

enerji normalizasyonu ve enerji akisinin yanal iyilestirmesi) [13, 17].
2.3.1.2 Ikincil Sanal Foton Kaynag

Birincil kaynagin aksine, ikincil kaynagin konumu, hizlandiric1 kafasindaki bir dizi sagilma
kaynagmi birlestirdigi icin birincil kaynak konumu kadar iyi tamimlanamaz. Ikincil foton

radyasyonunun ana kaynaklar1 sunlardir:

1. birincil fotonlarin hizlandiric1 kafa elemanlarinda koherent ve koherent olamayan
(kompton) sacilmasi

2. bir ¢ekirdek ile ikincil elektron etkilesimlerinden yayilan bremsstrahlung fotonu

3. orbital elektron gecislerinden kaynaklanan karakteristik X-1gin1

4. orbital elektron annihilasyonu yoluyla yayilan annihilasyon fotonu

Sanal ikincil foton kaynaginin konumu, birincil kolimatoriin tabani ile diizlestirici filtrenin
tabani arasinda olacak sekilde secilir. Ikincil foton kaynagi, bir Elekta linak i¢in hedeften 11,9
cm uzakliktaki birincil kolimatoriin tabaninda bulunur (Sekil 2.11). Bu bir sanal kaynak modeli
oldugundan, bu mesafeyi ayarlamak i¢in modelleme sirasinda bir miktar serbestlik mevcuttur,
clinkii birincil kolimatdr ve diizlestirici filtreye ek olarak pek ¢ok ikincil kafa sagilma kaynagi
vardir [17]. Varian lineer hizlandirici ile yapilan MC calismasinda 6MV foton demetindeki
sacilmig foton pargaciklarmin %31°1 birincil kolimatérden, %58’1 diizlestirici filtreden ve

yaklasik %12’si alan aynasi ile monitdr iyon odasindan kaynaklanmaktadir [37].

ikincil fotonlarin ortalama enerjisi, birincil fotonlarin enerjisinden daha diisiiktiir ve ortalama
enerji, merkez eksene olan mesafeyle azalir (Sekil 2.13(b)). Ikincil foton spektrumunun bir
baska karakteristik 6zelligi, 0.511 MeV’deki yok olma (annihilation) pikidir (Sekil 2.13(a))
[13].
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Sekil 2.13: 15MV foton demeti i¢in ikincil foton kaynagi simiilasyonu

z=11,9 cm de simiile edilen ikincil fotonlarin, CYK diizleminin hemen iistiinde hesaplanan (a) enerji spektrumu ve (b) merkezi eksene olan

uzakligina gore ortalama enerjisi [13]

Ikincil (sekonder) foton spektrumu, psec(E), diizlestirici filtre sonrasinda tanimlanir, bu nedenle

diizlestirici filtre diizeltmesi uygulanmaz. psec(E) iki enerji araliginda tanimlanir [13].

w. Eow<E<Ey
Prec(E) = { AR (2.10

—bsecE _ e_bsecEmax Emin < E < Emax

Burada, Enac bremsstrahlung spektrumundaki foton enerjisi, Enin 500keV, Eqn 10keV dir.
Diisiik enerjili ikincil fotonlar w;, serbest parametresi ile modifiye edilir. Yiiksek enerjili ikincil

fotonlar i¢in -bsec Ve Emex parametreleri ile tanimlanir [13].

Birincil foton spektrumu i¢in oldugu gibi, ikincil enerji spektrumunun da eksen dist bir
diizeltmeye ihtiyac1 vardir. Pargaciklarin merkezi eksenle yaptig1 egim agisina (v) gore ikincil

enerji spektrumunun degisimi denklem 2.11°de verilmistir.
b'sec = bgee — Obgec tan(v), Obgee > 0 (2.11)
Burada BEAMnrc incelemesi ile dbsecr degeri 6MV foton icin 1,43 diir

Ikincil fotonlarm aki dagilimi, kaynak boyutu osec(E) ile tanimlanan enerji bagimli Gauss
dagilimdir [13].

2

@(Osec(E), 1) = 2;320535(5) (2.12)

Tfoszec(E)
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Ikincil sanal foton kaynaginin sanal kaynak boyutu, enerji arttik¢a azalir. Bunun nedeni olarak
ikincil fotonlara hangi olaylarin neden olduguna bakildiginda, enerji arttikca koherent ve
koherent olmayan sacilma olasilign azaldigi goriiliir. Bremsstrahlung radyasyonu ele

alindiginda ise enerji arttik¢a, foton emisyon agis1 azalir [13].

Ikincil kaynak boyutu enetjiye bagh olarak asagidaki gibi tanimlanabilir. Sekil 2.14 ve Sekil
2.15’de grafik olarak da gosterilmektedir [13, 17].

0.511 MeV\ _
Ores (E—Oe) kK E<0511MeV, E, =1 MeV
Usec(E) = ENK (2.13)
Oy (E—o) E > 0511 MeV, E, = 1 MeV

Burada o, 1 MeV igin referans kaynak boyutu olarak kullanilmaktadir. Ustel k degeri de
modellenen enerji i¢in farklilik gostermektedir. Elekta’nin sanal kaynak teknik dokiimaninda k
degeri enerjiden bagimsiz 0,34 olarak belirtilirken, Sikora’nin ¢alismasinda 6MV foton demeti

icin 0,49, 15 MV foton demeti icin 0,30 degerleri verilmektedir [13,17].

0:16

E=1MeV, SigmaScat=1.5cm
pag—t 1 J 1 0 § ] |cessss E=5.4Mev, Sigma Scat=1.5cm
E=1Mev, Sigma Scat=2cm
H —E=5.4MeV, =
0.1 E=54MeV, Sigma Scat=2cm
g E=1MeV, Sigma Scat=3cm

i ====E=54MeV, Sigma Scat=3cm
&1

0.08

Secondary Source Fluence Distribution

Position of the secondary photon in the source plane (cin)

Sekil 2.14: Kaynak diizlemindeki ikincil foton kaynaginin konumu [17]
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Sekil 2.15: ikincil kaynak boyutunun enerjiye bagli olarak degisimi. (oref=1,92 cm) [17].
Uretilen pargaciklarn agirhgimi degistirmek icin enerjiye bagh kaynak dagilimi icin bir
diizeltme yapilir; burada EOKD (Enerji Odakli Kaynak Dagilimi) diizeltmesinin uygulanmasi,

tiretilen parcaciklarin enerjisine gore agirhigini degistirir.

1 P(0sec(E).T)
_ 2.14
@ oorerm ¢ 219

Burada, @’ ve w parcaciklarin EOKD 6ncesi ve sonrasindaki agirliklaridir [17].
2.3.1.3 Elektron Kontaminasyon Kaynag

Dogrudan iyonlastirici parcaciklar olarak kontaminasyon elektronlari, bir foton alaniyla
1sinlanan hastada yiizey dozuna énemli 6lgiide katkida bulunur [13]. Yiiksek enerjili bir foton
15101 ve genis alanlar i¢in, kontaminasyon elektronlar1 yiizey dozunun %30'una kadar katkida
bulunur [36, 37]. Ayn1 zamanda, elektron kontaminasyonu foton 1simninin derin doz davranigin
da etkiler [38]. Bu nedenle, elektron kontaminasyon 1smi bileseninin uygun bir sekilde

modellenmesi SKM’nin énemli bir pargasidir [13].
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Elektron kontaminasyon kaynagi, diizlestirici filtrenin tabaninin bulundugu konuma veya
yakinina yerlestirilmistir. Elekta lineer hizlandiricilar igin bu mesafe hedeften 15,7 cm

uzaktadir [17].

Elektron kontaminasyonu kaynagi spektrumu diizlestirici filtre altinda (Sekil 2.11), denklem

2.16 ve 2.17 ile tanimlanir [38].

1 _E
Pecon(E) = ﬁe E Ecyt < E < Epmax = 09E3om (2.15)
Emax L
N = fEcut dte E (2.16)
E ~ 0,13E,,,, + 0.55 MeV (2.17)

Burada Ecu 500 keV, E,om nominal elektron enerjisi ve E ortalama elektron enerjisidir [38].

Elektron akis1 dagilimi, enerjiye ve degisken olan bdt (base data table — temel veri tablosu)
parametresi CHARGED-RADIUS'un (o) standart sapmasina dayanan ve agisal olarak diizgiin
(simetrik) Gauss dagilimi ile tammlanmaktadir. Sekil 2.16 ve Sekil 2.17'de 6rnek dagilim
verilmektedir [17].

—r2

1

D(econ(E), 1) = mewéwnw) (2.18)
E k
Gecon(E) = Oref (E—O) ik =-016 E,=1MeV (2.19)

Elektron kontaminasyon kaynagi acisal dagilimi, yiiksek enerjili elektronun sagilma olasiliginin

diistik enerjili elektronlarinkinden daha diisiik oldugunu dikkate alir. Bu olgu, acisal dagilimin

enerjiye bagl bir diizeltmesi ile modellenmistir. iki nokta, elektronun baslangi¢ yoniinii, &0’1
tamimlar; elektron kontaminasyon diizleminde bulunan ve pargaciklarin akis dagilimindan
orneklenen bir nokta ve ikincil kolimatorlerin (skorlama diizlemi) {izerindeki MC
simiilasyonunun baslangi¢ diizleminde bulunan ikinci bir nokta. Elektronun baglangi¢ yonii cio

ile orta eksen arasinda kalan a¢1 v olarak tanimlanir. A¢isal dagilimin standart sapmasi enerjiye

baglidir (Denklem 2.20 ve 2.21) [17].
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tanz(v)
1 [ —
wecon(v' T(E)) = L e 27® (2.20)
E -0,36
12(E) = 12,4, (E—o) E, = 1MeV 2.21)

Burada, w,co, kontaminasyon elektronlarinin enerji odakl agirligi, T(E) enerji odakli agisal
dagilim diizeltmesi, 7,,,, a¢ik alandan gecen elektronun maksimum ag¢isinin tanjanti olarak

tanimlanmaktadir [17].

014
E=0.05MeV, SigmaCon=1.5cm
E=1MeV, SigmaCon=15cm

P ) " N N R | E=5.4Mev, SigmaCon=1.5cm

~—E=0.05MeV, SigmaCon=2cm

: 4 —E=5.4MeV, SigmaCon=2cm
oA = === E=0.05Mev, SigmaCon=3cm
E=1MeV, SigmaCon=3cm

E=1Mev, SigmaCon=2cm ‘
====E=54MeV, SigmaCon=3cm

Electron Fluence Distribution

-5 -10 <5 0 5 10 15

Position of electron in the source plane (cm)

Sekil 2.16: Elektron kontaminasyon kaynagi aki dagiliminin elektron enerjisi ve kaynak boyutuyla
degisimi [17].
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Sekil 2.17: Elektron kontaminasyonu kaynak boyutunun enerji ve degisken oref (CHARGED-RADIUS)
parametresine bagh degisimi [17].

2.3.2 Sanal Kaynaklarin Agirhiklandirmasi

SKM su fantomunda alinan bir dizi dlglimler (derin doz egrileri, profiller, toplam sacilma
faktorleri, sogurulan doz) ve havada alinan kolimator sagilma faktorleri 6lgtimlerine dayanir.
SKM agik parametreleri, hesaplanan toplam doz ve sudaki dlgiilen toplam doz arasindaki farkin

en aza indirildigi uydurma (fitting) siireci sonrasinda elde edilir [13].

Ucg sanal kaynak (birincil foton, ikincil foton ve elektron kirliligi), asagidaki gibi tanimlanan

olasiliklara sahip bagimsiz kaynaklardir.
P,pri + P’sec + Pecon =1 (2.22)

Burada, bdt parametreleri agisindan kaynak olasiliklar1 ve agirliklart asagidaki gibi

tanimlanmaktadir [17].

Ppi, bdt dosyasinda PRIMARY-PHOTONS parametresi olarak tanimlanan birincil foton
olasihigidir. Psec, I -Pyyi seklinde dolayli olarak tanimlanan ikincil foton olasiligidir. Pecon,
bdt parametresi CHARGED-PARTICLES ile tanimlanan elektron kontaminasyon

olasiligidir.
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Phi, Ppri*(1-Pecon) ile ifade edilip elektron kontaminasyonu kaynak olasihigi tarafindan
ayarlanan birincil foton olasilig1 olup, P ’sc, elektron kaynak olasilig1 tarafindan ayarlanan

ikincil foton olasilig1, Psec*(1-Pecon) ile bulunur.

Toplam doz, Dy, radyasyon kaynaklarindan gelen doz bilesenlerinin siiperpozisyonudur. Bu

nedenle Dy, asagidaki gibi hesaplanir [17].
Dtot = N * {Pyri * Dpri * (1 = Pocon) + (1 = Ppri) * (1 = Pacon) * Dsec + Pocon * Decon}(2:23)
Diot = N * {P"pyi * Dpri + P'sec * Dsec + PeconDecon} (2.24)
2.3.3 Kaynak Skorlama Diizlemleri

Skorlama diizlemi, SKM'deki pargaciklarin yayildigi konumdur. Parcaciklarin MC takibinin
bagladigi yerle karistirtlmamalidir. (Gergek MC parcacik taginimi veya takibi hastada baslar.)
Skorlama diizlemi, baslangicta pargacik tipi, enerji, yon ve agirhgin 6rneklendigi demet
sekillendiricilerinin iizerindeki bir pozisyonda tanimlanir. Skorlama diizlemi, pargaciklarin
yonelimini, skorlama alan1 boyunca tek bi¢imli 6rnekleme yoluyla tanimlamak i¢in kullanilir.
Parcacik, parcacik agisini belirlemek i¢in belirli bir kaynagin (birincil foton, ikincil foton veya
elektron kontaminasyon kaynagi) olasilik dagilimindan 6rneklenen x ve y koordinatlariyla

belirli kaynak diizlemine geri yansitilir [17].

Diizlem teorik olarak hedeften en uzaktaki kaynak ile en yiiksek demet sekillendiricinin (MLC
veya ¢ene) yukarisindaki herhangi bir pozisyonda yerlestirilebilir. Varsayilan olarak, skorlama
diizlemi iki yiikseklikte temsil edilir; IEC 61217 y eksenindeki partikiil konumunu belirlemek
i¢in ¢ene kolimatoriin tist kismi ve IEC 61217 x eksenindeki partikiil konumunu belirlemek igin
CYK veya AB (genislik) ¢ene kolimatoriin {ist kismi olarak belirlenir. Sekil 2.18’de verilen
Elekta Agility™ tedavi kafasi i¢in skorlama diizlemleri, x yoniinde CYK'nin hemen {istiinde

31,77 cm'de ve y yoniinde ¢ene kolimatoriin hemen tistiinde 43.2 cm'de tanimlanmaktadir [17].
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Hedef ~ ___
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X eksenindeki Cok yaprakli
skorlama diizlemi kolimator

/

Destek ¢ene
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Y eksenindeki ~

skorlama diizlemi R . .
~ Y eksenindeki ¢ene

kolimaorler

Sekil 2.18: Agility™ tedavi kafasi i¢in skorlama diizlemlerinin gosterimi [17].

2.3.4 Gegirgenlik Olasilik Filtresi

Monte Carlo hesaplamalarinda, partikiillerin olduk¢a sogurucu maddelerde izlenmesi ¢ok
zaman alan bir islemdir. Par¢aciklarin ¢ene kolimatdrlerden, CYK’lerden ve SRS konilerinden
gecisini hizlandirmak ve SKM tarafindan olusturulan parcaciklan iletmek igin bir olasilik
dagilim haritas1 kullanilir. Gegirgenlik haritasi, yaprak kolimatdrlerin, ¢ene kolimatorlerin ve
SRS konilerinin sogurmasimin farkli tahminlerine dayanan bir dizi olasiliktir. Gegirgenlik
olasilik filtresi, pargaciklarin enerjilerini degistirmez, ikincil pargaciklar iiretmez veya

pargacigin gelis acisini degistirmez [17].

CYKler, yapraklar arasi sizint1 (tongue-groove), yaprak gecirgenligi, yaprak ucu gegirgenligi
gibi gecirgenlik farklarini hesaplayabilmek i¢in bir yarigap yaklagimi ve yaprak ucu kose
modellemesi kullanilarak cesitli bolgeler olarak modellenmistir (Sekil 2.19). Gegirgenlik
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olasilik filtresi, sanal kaynak modelden yaratilan parcaciklari sogurmak i¢in ¢ene kolimator
veya CYK gecirgenligini igeren bir dizi diizlem olarak gorsellestirilebilir. Bu yaklagimda,
yaprak gecirgenligi dolayli olarak, tungsten i¢in sogurma katsayisina dayanan bir hesaplama
yoluyla ¢ene kolimatdr / CYK'nin kalinligin1 dolayli olarak belirler. Hesaplanan kalinlik daha
sonra, Sekil 2.20'de gosterildigi gibi esit araliklarla yerlestirilmis 11 iletim diizlemi olugturmak

icin kullanilir, boylece oblik fotonlar yalnizca sinirli sayida iletim diizleminden gecebilir [17].

Hedef
!
37.5/mm : B R =170 mm
90/mm 7777T77 7777777777777 -
\
|
|
155 mm
Hasta

Sekil 2.19 Hesaplamalar i¢in kullanilan yaprak boyutlar1 ve modeli.

¥ Hedef
\
\
A\
\
/4 Pargacik 1 \\
/ \\ iParn;aclkz ]
Parcacik 3 | \

\
| N

Sekil 2.20: CYK gegirgenlik olasilik filtresi diyagrami, yandan goriiniim. Yaprak 11 katmana
ayrilmigtir [17].
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Bir parcacigin gecirgenlik filtresinden gegip gegmedigini belirlemek i¢in [0,1] arasinda rastgele
bir say1 iretilir. Rus ruleti ve zorla iletim birlikte kullanilarak, tiim parcaciklar agriliklarinda

degisime ugrayarak filtreden gegerler (uygun sayida parcacigi hesaba katmak icin) [17].
Sekil 2.21°de Agility™ i¢in gegirgenlik olasilik filtresi degerleri verilmektedir.

1*0,005*(1-0)

_________________________________ -1 e S, Sl SN m———

i 1 mm

0,005 ] > -

. ! 4 mm
_________________________________ __l
______ 30005 1] oo

0,005 i 1
1,1¥0,005 i
_________________________________ . R

Sekil 2.21: CYK gegirgenlik olasilik filtresi diyagramu, iistten goriiniim.
Yaprak gecirgenligi=0,005, groove genisligi=0,4 mm, yapraklar arasi sizint1 ¢arpani=3, yaprak ucu c¢arpani=1,1 (degerler Agility™ i¢indir)
[17].
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3. MALZEME VE YONTEM

3.1 LINEER HIZLANDIRICI VE PLANLAMA SiSTEMi

3.1.1 Elekta Versa HD™ Lineer Hizlandirici

Elektron tabancasinda 32 kV ile 52 kV arasinda hizlandirma potansiyeline sahip elektronlar
iretilerek, Elekta Versa HD™ hizlandiricr tiipine enjekte edilip RF saglayici tarafindan
hedeflenen enerjiye kadar elektronlarin hizlandirilmas: saglanmaktadir. Elekta lineer
hizlandiricilarda RF saglayici olarak SW pik ¢ikis giicline ve 2856 MHz nominal rezonans
frekansina sahip magnetron kullanilmaktadir. Magnetron frekansi istenilen elektron enerjisini

elde etmek icin gereken frekans araligina servo kontroller araciligi ile getirilebilmektedir [39].

Hedeflenen enerjiye ulagsmig elektronlarin, ince bir demet halinde tungsten hedefe carptiriimasi
sonrasinda elde edilen fotonlar, birincil kolimatoér, celik ve aliiminyum alagimi diizlestirici

filtreden ve demet sekillendirici diger yapilardan gecerek hasta/fantom yiizeyine ulasir (Sekil

3.1) [5].

i——— Ince Elektron Demeti
v

& X-1sin1 hedefi
s M  Birincil Kolimator
I
Ty
T

frgy Diizlestirici Filtre

{leri yonde tepelesmis

X-151n demeti it
gt

Tpamigy

Ikincil Kolimatsr
P CYK vb demet
sekillendiriciler

Diizlestirilmig _' ! 1
X-151m demeti

Sekil 3.1: Medikal lineer hizlandirici tedavi kafasi bilesenleri; foton iiretim secenegi [5].

Elekta Versa HD™ 6 MV ve 10 MV enerjili fotonlar i¢in maksimum doz hiz1 dakikada 600
MU olarak beyan edilmekle beraber, uygulamada 6 MV foton enerjisi dakikada 560 MU

hizinda kullanilabilmektedir. Lineer hizlandiricinin tedavi kafasinin hasta ¢evresinde 360°
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donmesini saglayan gantri 6%sn hizla donebilmektedir [40]. X-1s1n1 kaynagi ve gantri doniis
ekseni arasindaki uzaklik 100 cm olup, tedavi masasi doniis ekseni ve kolimatdr doniis

ekseninin gantri doniis ekseni ile kesistigi nokta esmerkez olarak adlandirilir.
3.1.1.1 Agility™ 160 Yaprakh Demet Sekillendirici

Elekta Versa HD™ lineer hizlandirici tedavi kafasi, demet simirlayici-sekillendirici ¢ok
yaprakli kolimator sistemi Agility™, 80 yaprakli iki yaprak kiimesi (leafbank)
bulundurmaktadir. Tungsten alasgimi her bir yapragin fiziksel yiiksekligi 92,5 mm (fizik
modelleme sirasinda 90 mm kullanilmakta) olup, esmerkezdeki genisligi Smm’dir. Yaprak
kiimeleri radyasyon demeti yoniine dik olarak yerlestirilmis olup, demet yolu boyunca lineer

olarak hareket edebilmektedir. [41, 42]

Dinamik
Yaprak Kilavuzu
DLG

Diyafram

Cok yaprakli kolimator kiimesi

Sekil 3.2: Agility™ 160 yaprakli demet sekillendirici sisteminin hasta géziinden goriintiisii [5].
Agility™ teknik kitap¢iginda agiklandig {izere, tungsten yapraklar tongue-grove tasarimiyla
birbiri igine gegmemis olup, yapraklarin yan yiizeyleri tamamen diiz ve iki yaprak arasinda
90pm sabit aciklik vardir. Radyasyon gecirgenligini azaltmak icin yapraklar arasindaki
bosluklar X-151m1 kaynagina gore odak disi (de-focussed) olacak sekilde egimlidir [41,42].

Her bir yaprak kiimesi, 15 cm’ye kadar lineer hareket edebilen dinamik yaprak kilavuzu
(dynamic leaf guide-DLG) lizerinde yer almaktadir (Sekil.3.2). Yapraklar da DLG iizerinden
20 cm’ye kadar Oteye hareket edebilirler. DLG ve yaprak hareketlerinin birlesimi sonucu, bir
yaprak park pozisyonundan itibaren 35 ¢cm uzaga, merkezi eksenden ise 15 cm uzaga kadar

hareket edebilir [41, 42].
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Agility™, CYK kiimeleri eksenine 90° a1 ile hareket eden iki adet alan tanimlayicit diyafram
daha bulundurur. Diyaframlar merkezi eksenden 12 cm 6teye kadar hareket edebilir. Her bir

diyafram 77 mm yiiksekliginde tungsten alasimindan yapilmistir (Sekil 3.2 ve Sekil 3.3) [41].

£ -~

/

!

|

\
\

@E)
i Ll o/®
N e

432/mm
548 mm

1000/mm

\ Y ELEKTA

\ K(IEC 61217

H
Y ELEKTA / L1

‘ 150 mm_
200mm _|_ 200 mm _|

Sekil 3.3: Elekta Versa HD™ lineer hizlandirici tedavi kafasi-Agility™ yaprak hareket eksenine
paralel kesit semasi [41].

1) Hedef 7) Diyafram
2) 27°48" konik birincil kolimator 8) Aksesuar halkasi
3) Ara yiiz halkas1 9) Esmerkez

4) Yaprak yarigap merkezine uzaklik ~ 10) Yaprak (uzatilmis)
5) Kama Filtre 11) Anti-geri sagilma plakasi
6) Yaprak (geri ¢ekilmis)

Maksimum tedavi alani a¢iklig1 esmerkezde 40 cm x 40 cm’dir. 27°48" tepe agil1 konik birincil

kolimatdr nedeniyle esmerkezdeki radyasyon alani izdiisiimii 49,86 cm ¢apinda bir dairedir. Bu
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nedenle maksimum tedavi alani sekillendirilirken yapraklarin bazilar1 tamamen geri ¢ekilemez

(Sekil.3.4) [41].

400 mm I | |
200 mm | 200 mm
X ELEKfo Y IEC 61217

~
Iy

il |

A
\

I

I
1 _1__ 1

|

200/mm

2498.6/mm

\
Y ELEKTA | Y ELEKTA
400jmm X |EC 61217
|

xlEc€1217\

_ X ELEKTA | Y [EC 61217
’\ ) = 27°48"koninin esmerkezdeki izdiigimi |

. =Tedavi alani

\

a) b)

Sekil 3.4: Birincil kolimatdriin tedavi alanini dairesel belirlemesi (a) ve bazi yapraklarin maksimum
alan acikliginda daire simirina uygun olarak tamamen geriye gekilememesi [41]

3.1.2 Monaco® Tedavi Planlama Sistemi (TPS)

Monaco® TPS, YART (yogunluk ayarli radyoterapi) ve VMAT (volumetric modulated arc
therapy- hacimsel yogunluk ayarl ark terapi) planlarinda iki ayr1 demet modeli ve iki ayr1 doz
hesaplama algoritmas1 kullanilmaktadir. PB (Pencil Beam- kalem demet) hesaplama
algoritmasi, plan optimizasyon siirecinin ilk agamasinda hiz i¢in kullanilirken, MC hesaplama
algoritmasi, yliksek dogrulukta final doz hesaplanmasi i¢in optimizasyonun ikinci agamasinda
kullanilir. Monaco® MC doz hesaplama algoritmasi, linak kafasinin detayli simiilasyonu
yerine, iireticilere 6zel tasarim detaylarina ihtiyag duymamak ve hesaplama hizini arttirmak igin
SKM (Sanal Kaynak Modeli-Virtual Source Model) kullanmaktadir. SKM lineer hizlandirict
hizmete alim siirecinde 6l¢iilen foton demet verileri kullanilarak olusturulur. PB modeli ise,
lineer hizlandiriciya 6zel SKM tamamlandiktan sonra, PB parametreleri MC model kullanilarak

hesaplanmis ¢ok sayida profile uydurularak yapilandirilir [17].

Monaco® TPS, X-ray Voxel Monte Carlo (XVMC) kodu tabanlit MC uygulamas1 yapmaktadir.

Hasta BT (bilgisayarli tomografi) verileri 6nce goreli elektron yogunluguna sonra da kiitle
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yogunluguna doniistiiriilerek hasta modeli olusturulur ve MC pargacik taginimi bu model
iizerinde gerceklesir. Voksel tabanli MC kodu, sadece diisiik atom numarali materyaller (0-3
gr/cm® yogunlukta) i¢in kullanilmasi, voksellestirilmis hasta geometrisi ve Ozel segilmis
varyans azaltma teknikleri bakimmdan EGS ve MCNP gibi genellestirilmis MC kodlarindan
ayrilir. Varyans azaltma teknikleri eksternal radyoterapi planlama sartlar1 i¢in gegerli olup
interaction forcing (etkilesim zorlama), electron history repetition (elektron pargacik sayisi

tekrarlama) ve Russian Roulette (Rus ruleti) tekniklerini igerir [10,17].

Monaco® TPS demet model verileri incelendiginde, MC foton demet modeli parametrelerinin
iki ana kisma ayrildig1 goriilmektedir: geometrik ve dinamik. Tablo 3.1 ve Tablo. 3.2°de bu
parametreler, parametrelerin kaynaklari, degistirilebilir-dlgiilebilir olup olmamas1 vb.
durumlar1 bulunabilir. Model parametreleri Ingilizce olup, Tiirkge ’ye ¢evrilmesi uygun

bulunmamustir.

Elekta firmasi, lineer hizlandirici hizmete alim siirecinde kullanici tarafindan 6l¢iilen foton
demet verilerini kullanarak, her bir foton enerjisine ait demet modellerini Monaco® TPS i¢in
olusturmakta ve kullaniciya gondermektedir. Fakat, Elekta yetkilileri ile yapilan goriismeler ve
literatlir arastirmalar1 neticesinde, model parametrelerinin “altin standart” veriler olmadigi

sonucuna ulagtlmistir [43].
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Tablo 3.1: Monaco® TPS Monte Carlo Tabanli 6MV Foton Demet Modelinin Agility™ demet
sekillendirici i¢in varsayilan geometrik parametreleri

Kaynak/Durum Model Geometrik Parametreleri Vargayllan
Degerler
Tasarim Static Leaf Gap (mm) 0,100
Olgiilebilir Leaf Transmission 0,005
Model Leaf Grove Width (mm) 0,400
(Degistirilebilir) ’
Olgiilebilir Tjaw Transmission 0,005
Model (Sabit) Pjaw Transmission* 1,000
Model
(Degistirilebilir) Interleaf Leakage 3,000
Model .
(Degistirilebilir) Leaf Tip Leakage 1,100
Model ; .
(Degistirilebilir) Tjaw Tip Leakage 1,030
Model . .
(Degistirilebilir) Pjaw Tip Leakage 1,000
Tasarim Tjaw Plane Position (mm) 432,000
Model (Sabit) Pjaw Plane Position (mm)* 317,700
Model (Sabit) Tjaw Backscatter 0,000
Model (Sabit) Pjaw Backscatter* 0,000
Model
(Degistirilebilir) Leaf Offset 0,000

*Agility™ demet sekillendiricide CYK kiimelerine paralel ikincil kolimator (Pjaw) olmamasina ragmen, MC modelleme sirasindaki
“transmission probability filter (gegirgenlik olasilik filtresi)’de yer aldig1 igin, “Pjaw” parametreleri * ile isaretlenmistir.
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Tablo 3.2: Monaco® TPS Monte Carlo Tabanli 6MV Foton Demet Modelinin Elekta Versa HD™ ve
Agility™ demet sekillendirici igin varsayilan dinamik parametreleri

Kaynak/Durum Model Dinamik Parametreleri Vargayllan

Degerler
Tasarim Max. Leaf travel per second (mm) 32,0
Tasarim Max. Tjaw travel per second (mm) 32,0
Tasarim Max. Pjaw travel per second (mm) 30,0
Tasarim Max. Gantry travel per second(degree) 6,0

Max. Collimator travel per second
0,0

Tasarim (degree)
Klinik Belirlemeli Min. Dose Rate (MU/min) 59,0
Klinik Belirlemeli Max. Dose Rate (MU/min) 720,0
VMAT Continous Dose Rate Yes
Tasarim Beam Startup Time (second) 1,0
Klinik Belirlemeli Min. Mu per Static CP 1,0
Klinik Belirlemeli Min. Mu per dynamic CP 1,0
Klinik Belirlemeli Min. Gantry Deg. Per CP 1,5
Tasarim Open Guard Leaves Yes
g/l[l ?1(115;111\1]123?1 Max. Leaf travel per gantry rotation Blank

Tablo 3.1 ve Tablo 3.2’de siralanan parametreler incelendiginde, pek c¢ogunun deneysel
metotlar ile dogrulanmasi ve/veya optimum degerlerinin bulunmasi1 gerekliligi ortaya
cikmaktadir. Bu tez calismasi ile Tablo 3.3’de yer alan parametreler icin verilerin deneysel

Olciimler ile dogrulanmasi ve/veya optimum degerlerinin bulunmasi hedeflenmistir.

Tablo 3.3: Deneysel ¢alisma ile incelenecek olan geometrik model parametreleri

Leaf Transmission
Leaf Grove Width(mm)
Interleaf Leakage
Leaf Offset

VMAT radyoterapi uygulama teknigi gantri dontis hizi, doz hiz1 ve ¢ok yaprakli kolimator
yaprak hizinin degisken olarak uygulandig: bir tekniktir. Bu nedenle Tablo 3.3’de siralanan
parametrelerin dogrulanmasi ve/veya optimum degerlerinin bulunmasi uygulama dogrulugunu
arttirtp, radyoterapi uygulamalarimin ve hasta tedavilerinin basarisinin  artmasini

saglayabilecektir.
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3.2 DOZIMETRIK OLCUMLER
3.2.1 Su Fantomu ile yapilan Olciimler

Klinikte bulunan 3D Scanner™ (Sun Nuclear) su fantomu, SNC125¢™ (Sun Nuclear) iyon
odalar1 (alan ve referans dedektdr) ve EDGE Dedektor™ (Sun Nuclear) diyot dedektor
Ol¢timlerde kullanilmistir (Sekil 3.5).

3D Scanner™ SNC125¢™ EDGE Dedektor™

Sekil 3.5: Su fantomu 6l¢iimlerinde kullanilan 6l¢iim sistemleri [44]
Yapilan 6l¢iimlerde Agility™ CYK’e ait asagidaki parametrelerin 6lgiilmesi hedeflenmistir:

Leaf transmission (yaprak gecirgenligi), interleaf leakage (yaprak sizintisi).
3.2.1.1 Yaprak Gecirgenlik ve Sizinti Olgiimleri

Alan boyutu maksimum alan boyutu olan 40 cm x 40 cm, kaynak cilt mesafesi (KCM) 100 cm,
derinlik her bir enerji i¢in doz maksimum noktast (6 MV i¢in 1,3 cm 10 MV i¢in 1,8 cm), ve

profil tarama yonii G-T (inplane- yaprak hareket yoniine dik) olarak belirlenmistir.

Su fantomu 6l¢iim 6zellikleri ise asagidaki gibi ayarlanmistir: Dedektoriin 6l¢iim noktasindaki
hareketsiz bekleme siiresi-dwell time 1sn (normal siirenin 4 kat1) ve elektrometre giincelleme
stiresi 100 ms (normal siirenin iki kati) secilerek sinyal giiriiltii oranmmin arttirilmasi

hedeflenmistir.
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CYK sekillendirmesi Tjaw aciklig1 40 cm, yapraklar merkezi eksenden 15 cm uzakta tamamen
kapatilarak (a) ve 14 cm uzakta aralarinda 1 cm aciklik birakilarak (b) yapilmis olup DLG
pozisyonunun merkezi eksenle ¢akismadigi kontrol edilmistir. Sekillendirme (a) igin referans
dedektor kullanilmazken, (b) sekillendirmesinde referans dedektor 1cm acikliga yerlestirilerek
kullanilmistir. Her bir enerji ve her bir dedektor i¢in agik alanda merkezi eksen doz maksimum
derinliginde normalizasyon Ol¢iimii alinip profil taramalar1 0,5 mm adim araliklar ile

yapilmistir.

Sekil 3.6 ve Sekil 3.7’de su fantomu yazilimindan alinan profil dl¢iim sonuclar1 verilmistir.

EDGE-(a) EDGE-(b)

SNC125c-(a) SNC125¢-(b)

Sekil 3.6: 6 MV i¢in 40 cm x 40 cm alanda yaprak gegirgenlik ve sizint1 profil 6lgiimleri
(a) CYK tamamen kapali, (b) Referans dedektor 1cm agiklikta
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Sekil 3.7: 10 MV i¢in 40 cm x 40 cm alanda yaprak gecirgenlik ve sizint1 profil 6l¢iimleri
(a) CYK tamamen kapali, (b) Referans dedektor 1cm agiklikta

3.2.2 Diyot Dizisi Bulunduran Dedektorlerle Yapilan Olciimler

Deneysel dlgiimlerin bu asamasinda Sun Nuclear MapCHECK®2 (2 boyutlu dedektér dizisi)
ve ArcCHECK® (3 boyutlu dedektér dizisi) kullanilmustir (Sekil 3.86).

(a) (b)
Sekil 3.8: MapCHECK®2 (a) ve ArcCHECK® (b) diyot dizisi dedektorleri [44]
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Foton demet modellerinde varsayilan degerlerinin kullanildigi, Monaco® TPS’de yiiklii olan
CYK performans ve kalite temin planlar1 (Tablo 3.4), 30 cm x 30 cm x 30 cm sanal su fantomu
(MapCHECK®2) ve ArcCHECK® sanal fantomu iizerinde hesaplatilmistir. Hesaplamalarda 1
mm grid size (1zgara boyutu) ve kontrol noktasi basina %1 istatistiksel belirsizlik secilmistir.
MapCHECK®2 i¢cin KCM 95 cm, derinlik 5 cm olarak belirlenip ve doz haritas1 5 cm
derinlikteki koronal kesitten almmustir. ArcCHECK® icin, fantom merkezi esmerkeze

konumlandirilip, 3 boyutlu doz haritas1 alinmistir.

Lineer hizlandirict y1llik bakimlar1 tamamlandiktan ve CYK kalibrasyonlar kontrol edildikten
sonra dl¢iimler yapilmistir. MapCHECK®2 dedektor diizlemi esmerkeze yerlestirilip, iizerine 3
cm su esdegeri kat1 su fantomu konularak (toplamda 5 cm su esdegeri derinlikte), ArcCHECK®
ise esmerkeze yerlestirilip, lazerler ve su terazisi ile seviyesi ayarlandiktan sonra Ol¢limler

almmugtir.

Tablo 3.4’de, CYK performans planlart ve elde edilen Ol¢limlerin nasil / hangi CYK

parametresinin degerlendirilmesinde kullanilabilecegi ile ilgili bilgiler paylasilmistir.
3.2.3 Gafkromik Filmle Yapilan Olciimler

EBT3 (Ashland) gatkromik filmlere ait doz-optik kararma kalibrasyon egrisi, kirmizi kanal
okumalar1 kullanilarak elde edilmistir. Sonrasinda &lgiimler, MapCHECK®2 i¢in olusturulan
kalite temin planlar1 kullanilarak ve ayni sartlar altinda yapilip filmlerin okumalari Epson V800
tarayici kullanilarak 1sinlamadan 24 saat sonra yapilmistir. Dijital hale getirilen filmler ImageJ

1.52a yaziliminda analiz edilmistir (Sekil 3.9).
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Tablo 3.4: Monaco TPS’de yiiklii bulunan ve ¢alismada kullanilan CYK kalite temin planlari
Plan adx Aciklama-Amacg

TPS Doz Dagilimi

6 cm x 24 cm’lik {i¢ tane alan, 18 cm x 24 cm’lik alanm
olusturacak sekilde step-and-shoot teknigi ile 1sinlanir.
Boylece 2 adet ¢izgi halinde birlesim bolgesi elde
edilir. Bu sayede, CYK kalibrasyonu (radyasyon
merkezi) ile MC demet modeli merkezi arasindaki
uyum (leaf offset) degerlendirilir, biiytlik
uyumsuzluklarm tespitinde etkilidir.

3ABUT

2 cm x 24 cm’lik 7 tane alan, 14 cm x 24 cm’lik alani
olusturacak sekilde step-and-shoot teknigi ile 1ginlanir.
Boylece 6 adet ¢izgi halinde birlesim bolgesi elde
edilir. 3ABUT testinde oldugu gibi CYK kalibrasyonu
(radyasyon merkezi) ile Monte Carlo (MC) demet
modeli merkezi arasindaki uyum degerlendirilir, kii¢iik
uyumsuzluklar tespit edilebilir.

7SegA

Dort adet azalan L seklindeki alanlar, step-and-shoot

teknigi ile 1ginlanir. Kalinligi 2 cm olan ve boyu distan

ice dogru azalan alanlar, birbiri ile bitisecek sekilde

tasarlanip, toplamda biiyiik bir L sekli olusturur. Bu test

alani ile, yaprak pozisyon kaymasi (leaf offset), yaprak

gecirgenligi ve tongue-groove genisligi incelemesi
yapilabilir.

FourL

CYK 2 cm x 24 cm'lik alan seklini koruyarak, sabit
hizla hareket eder. 18 cm boyunca alan kaydirilmasi ile
DMLC 18 cm x 24 cm'lik alan olusturacak sekilde dinamik
olarak 1sgmlanir. Doz dagilimi, CYK kalibrasyonu,
gecirgenligi ve leaf offset incelemesi igin kullanilabilir.

Step-and-shoot teknigi ile yapilmis bag-boyun YART

HIMRT tedavi plan1 alani 1g1inlanir. Demet modelindeki CYK
geometrik parametrelerinin, karmagik klinik bir durum

iizerindeki etkisinin degerlendirilmesi i¢in kullanilir.

Dinamik CYK (dynamic MLC) teknigi ile yapilmis
bas-boyun YART tedavi plani alan1 1ginlanir. Demet
modelindeki CYK geometrik ve dinamik
parametrelerinin, karmasik klinik bir durum tizerindeki
etkisinin degerlendirilmesi i¢in kullanilir.

HDMLC
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Sekil 3.9: 6 MVfoton enerjisi FourL kalite kontrol plan 1sinlamasi, tongue-groove bdlgesi profil
analizi
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4. BULGULAR

Yapilan deneysel 6l¢iimler sonrasinda elde edilen veriler analiz edildiginde asagidaki sonuglara

ulagilmistir.
4.1 YAPRAK GECIRGENLIGI VE YAPRAKLAR ARASI SIZINTI

Su fantomu ile yapilan Olglimler sonucunda TPF (gegirgenlik olasilik filtresinin) CKY

gecirgenlik ve sizint1 degerleri ile ilgili bilgiler elde edilip ve Tablo 4.1’de sunulmustur.

Tablo 4.1: Yaprak gecirgenligi ve sizintisi 6l¢iim sonuglari.

6MV 10MV
SNC125¢ EDGE SNC125¢ EDGE
@% Mm% @W% 0% @W% B% (@)% (b %
Yaprak 045 1,00 045 098 052 1,60 051 140
Gecirgenligi

Yaprak Sizintis1 0,48 1,14 0,52 1,13 0,58 1,71 0,58 1,58

(a) Referans dedektoriin kullanilmadigi durum, (b) Referans dedektoriin kullanildigi durum. Merkezde +5 cm yoniindeki maks. okuma
yaprak sizintisi, min. okuma yaprak gegirgenligidir.

Olgiimler incelendiginde, yaprak gecirgenligi ve sizinti Olgiimiinde referans dedektor
kullaniminin sonucu olumsuz etkiledigi goriilmiistiir. Ote yandan, referans dedektdriin
kullanilmadigi 6l¢timlerde, yaprak gecirgenlik ve s1zinti degerleri iyon odasi ve diyot dedektor
icin benzer olup, Elekta’nin beyan1 (%0,5) ile uyum i¢indedir. Bu nedenle yaprak gecirgenlik

ve sizint1 6lglimiinde iyon odasinin kullanilmasi yeterli bulunmustur.
4.2 KALITE TEMIN PLANLARININ GAMMA ANALIZi

Diyot dizisi dedektorlerle alinan lglimlerde elde edilen doz dagilimlari ile TPS’den alinan
hesaplanmis doz dagilimlari, Sun Nuclear SNC Patient yazilimi kullanilarak, gamma analiz
yontemi ile incelenmistir. %3 ve %2 doz farki (dose difference), 2 mm kabul mesafesi (distance
to agreement) ve %10 analiz esigi (threshold-maksimum dozun %10’u ve alt1 degerlendirme

dis1), %95 uygunluk seviyesi kabul seviyesi olarak belirlenmistir (Tablo 4.2 ve Tablo 4.3).
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Tablo 4.2: 6 MV foton enerjisi i¢in % gamma analiz sonuglari.

MapCHECK®2 ArcCHECK®
ROLATIF (%) MUTLAK (%) ROLATIF (%) MUTLAK (%)
%32mm  %2/2mm  %3/2mm %272mm %3/72mm %2/2mm %3/2mm %?2/2mm

3ABUT 98,0 97,4 97,2 96,8 99,9 99,2 99,9 99,3
7SegA 96,1 91,6 90,0 88,0 100,0 100,0 100,0 99,7
FourL 93,6 90,4 90,4 88,2 97,2 96,1 94,8 93,8
DMLC 99,9 99,7 99,6 98,8 99,9 99,6 99,8 98,9
HIMRT 99,1 98,8 98,8 98,6 99,7 99,2 99,4 99,1
HDMLC  100,0 99,0 100,0 99,3 99,7 99,1 99,7 99,1

Tablo 4.2°de yer alan gamma analiz sonuclari incelendiginde, 6MV foton enerjisi demet modeli
CYK geometrik parametrelerinin  varsayilan degerlerinin basarili sonuglar verdigi
goriilmektedir. Sadece gecirgenlik, leaf offset ve tongue-groove genisligi degerlerinde minor

diizeltmeler gerektigi sonucuna ulagilmistir.

Tablo 4.3: 10 MV foton enerjisi i¢in % gamma analiz sonuglari.

MapCHECK®2 ArcCHECK®
ROLATIF (%) MUTLAK (%) ROLATIF (%) MUTLAK (%)
%32mm  %2/2mm  %3/2mm  %2/2mm %3/2mm %2/2mm %3/2mm %2/2mm

3ABUT 96,1 95,9 89,5 74,4 99,9 98,9 98,7 96,6
7SegA 85,9 84,3 67,3 56,1 99,7 98,2 94,6 88,4
FourL 92,7 92,1 89,6 84,3 91,7 95,9 97,0 93,6
DMLC 99,9 99,1 63,4 52,3 100,0 99,6 89,3 81,3

HIMRT 99,5 97,6 99,5 97,1 100,0 99,2 100,0 99,7

HDMLC 99,3 98,3 100,0 99,8 99,5 99,0 99,5 99,2

10 MV foton enerjisi i¢in yapilan 6l¢iim sonuglar ele alindiginda (Tablo 4.3) ise demet modeli
CYK geometrik parametrelerinin varsayilan degerlerinin gorece daha diisitk uygunluk
gosterdigi bulunmustur. Gegirgenlik, leaf offset ve tongue-groove genisligi degerlerinin

optimize edilmesi gerektigi sonucuna ulasilmistir.

Elekta firmasinin Agility™ demet sekillendirici teknik detaylarini agikladigi dokiimanda [41],
yapraklarin iki tarafinin diiz oldugu, yani tongue-groove tasarimmnin kullanilmadig iddia
edilmektedir. Fakat tedavi kafasinin agilmasimi gerektiren bir arizanin giderilmesi sirasinda,

yaprak yan yiizeylerinin tamamen diiz olmadig1 ve tongue-groove tasarimi ile birbirlerine
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geetigi  goriilmiigtiir. Film analizleri de MC modeli CYK geometrik parametrelerinden

varsayilan tongue-groove genisligi ve/veya interleaf leakage degerinin optimize edilmesi

gerektigini gostermektedir.

(2)

Sekil 4.1: Klinikteki Agility™ demet sekillendirici fotograflart; tongue (a), groove (b)

(b)

Ayrica, yillik kalite kontrol 10 MV foton enerjisi profil incelemeleri sirasinda A-B yoniindeki

taramalarda dalgali bir durum gozlenmistir (Sekil 4.2).
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Sekil 4.2: 10 MV foton enerjisi A-B yoniinde profil taramasindaki dalgali yap1

Kasim 2018 tarihinde iireticinin (Elekta) Ingiltere’deki lineer hizlandiric1 {iretim hattini ziyaret

etme imkan1 buldum ve cevaplanmasi beklenen iki sorunu iiretim yoneticisi Dave [45] ile

konusarak

sonucu ulastirma sansina sahip oldum. Uretim tesisindeki ornek kolimatdr
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incelenerek (Sekil 4.3) ve iiretim miidiirii ile goriisiilerek tasarimda tongue-groove oldugu

yoniindeki gdzlem onaylandi. Teknik kitapgiktaki yazim yanlisinin diizeltilmesi giindeme geldi.

Sekil 4.3: Uretim tesisindeki Agility™ demet sekillendirici 6rnek yaprak fotograflari tongue (a),
groove (b)

Ikinci olarak 10MV foton demet enerjisi A-B ydniindeki profil taramalarinda dalgali bir yap1
hakkinda tiretim tesisindeki kalite birimi [45] ile yapilan goériismeler neticesinde, iireticinin
farkl foton enerjileri igin farkl diizlestirici filtre kullandig1 6grenilerek, sorunun 10MV foton
demetine 6zel diizlestirici filtreden kaynaklandig: tespit edildi. Uretim veya kalite kontrol

asamasindaki olasi iyilestirilmeler icin goriismeler yapildi.

Varsayilan geometrik demet parametreleri ile planlanan 140 adet YART ve VMAT planlarina
ait kalite temin planlarinin MapCHECK®2 ile yapilan 8lg¢iim sonuglaria ait gamma analiz

sonuclar1 Tablo 4.4°de verilmektedir.

Tablo 4.4: Klinik YART ve VMAT tedavi planlarina ait kalite temin planlarina ait gamma analiz
sonuglari uygunluk degerleri (DD %.3, DTA=3 mm)

MUTLAK DOZ (%) ROLATIF DOZ (%)

Ortalama Standart Sapma Ortalama Standart Sapma

99,23 1,36 99,21 1,64
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Deneysel ¢aligma sonucu elde edilen TPF degerleri Tablo 4.5°de verilmektedir. Ayrica demet
modeli dinamik parametreleri i¢in kliniklerin kendi lineer hizlandiricilarina gére uygun doz
hizi, minimum MU parametreleri tavsiye edilmektedir. Calismada ve klinik hasta tedavisinde

kullanilan MC modeli dinamik parametreleri Tablo 4.6’da sunulmustur.

Tablo 4.5: Deneysel ¢alisma sonucu elde edilen MC demet modeli geometrik model parametreleri

6MV 10MV
Leaf Transmission 0,0045 0,0052
Leaf Grove Width(mm) 0,4 0,4
Interleaf Leakage 0,0048 0,0058
Leaf Offset 0 0

Tablo 4.6: Monaco TPS MC demet modeli i¢in ¢alisma sonucu tavsiye edilen dinamik parametreler

Model Dinamik Parametreleri 6MV 10MV

Max. Leaf travel per second (mm) 32,0 32,0
Max. Tjaw travel per second (mm) 32,0 32,0
Max. Pjaw travel per second (mm) 30,0 30,0
Max. Gantry travel per second (degree) 6,0 6,0
Max. Collimator travel per second (degree) 0,0 0,0
Min. Dose Rate (MU/min) 59 59

Max. Dose Rate (MU/min) 560 600
Continous Dose Rate Yes Yes
Beam Startup Time (second) 1,0 1,0
Min. Mu per Static CP 1,5 1,5
Min. Mu per dynamic CP 1,5 1,5
Min. Gantry Deg. Per CP 1,5 1,5
Open Guard Leaves Yes Yes

Max. Leaf travel per gantry rotation Blank Blank
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5. TARTISMA VE SONUC

Kanser tedavisinin dnemli bir bileseni olan radyoterapinin yiiksek dogrulukla uygulanabilmesi
tedavi basarisini etkileyen faktorlerin basinda gelmektedir. Gelisen teknoloji ile iistiin
Ozelliklerle donatilan medikal lineer hizlandiricilar gelismis tedavi tekniklerinin
uygulanabilmesine kap1 agmaktadir. Ote yandan, bilgisayar donamim 6zelliklerinin her gegen
giin iyilesmesi, tedavi planlama siirelerini kisaltarak, sofistike tedavi planlama sistemleri ve

algoritmalarinin kullanilmasina izin vermektedir [5, 6].

Tedavi planlama sistemlerinin doz hesaplama algoritmalar1 arasinda yer alan model tabanli
Collapsed Cone ve Convolution Superposition algoritmalar1 3BKRT tedavi planlamalarinda
son derece basarili sonuglar vermektedir. Ozellikle doku heterojenitesinin az oldugu bolgelerde
ve kiiciikk alanlarm kullanilmadig1 tedavi planlarinda 6l¢iim sonuglar ile yiiksek uyum

gostermektedirler [5].

Model tabanli doz hesaplama algoritmalarinin bu basarilari, dokulardaki yiiksek yogunluk
farklarinin bulundugu boélgelerde (akciger gibi kemik, hava ve yumusak dokunun bir arada
bulundugu bolgeler) ve elektronik dengenin olmadig kiiciik alanlarda ve cilt giris dozu
hesaplarinda (build-up bolgesi) azalmaktadir. Cok sayida kiigiik alanlarin kullanildig1 ve ¢ok
sayida demet agisinin bulundugu YART ve VMAT tedavi tekniklerinde model tabanli doz

hesaplama algoritmalar1 yiiksek dogrulukta tedavi dozu hesaplayamamaktadir [5, 11, 19].

Monte Carlo teknigini temel alan doz hesaplama algoritmalari iceren tedavi planlama sistemleri
bilinen en yiiksek dogrulukta tedavi dozu hesaplayabilmektedir. Yapilan pek c¢ok teorik ve
klinik ¢aligmada bu durum goézlenmektedir [11,12,14].

MC tekniginin uygulanabilmesindeki baslica sorun yiiksek hesaplama siireleri, yiiksek
depolama gereksinimleri ve tedavi kafasi bilesenlerinin detayli simiilasyonunun yapilmasi
gerekliligidir [11]. Gelisen bilgisayar teknolojileri ile yiiksek hesaplama siireleri ve depolama
sorunu ¢oziilmekle beraber, tedavi kafasi simiilasyonu icin gereken detayli geometri ve
kompozisyon bilgilerine ulagmak ve medikal lineer hizlandirict iireticilerinden edinmek giictiir.
Bu nedenle tedavi kafasinin dogrudan MC simiilasyonlar1 yerine, parcaciklarin tedavi kafasi
icerisindeki belirli bolgelerden kaynak aldigini temel alan SKM (sanal kaynak modeli), Fippel

ve Kawrakow tarafindan ortaya konmustur [31, 32].
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SKM, iireticilere 6zel tasarim detaylarina ihtiya¢ duymadan, lineer hizlandiric1 hizmete alim
siirecinde Olciilen foton demet verileri kullanilarak olusturulur. Tedavi kafasindaki hedef
birincil foton kaynagi, birincil kolimatorlerin alt1 ikincil foton kaynagi ve diizlestirici filtrenin

alt1 kontaminasyon elektron kaynagi olarak tanimlanir [13, 17].

Bu modelleme yontemi son derece etkili ve yiiksek dogrulukla MC demet modellemesine
olanak tanimaktadir. Dogrudan MC simiilasyonu ile elde edilen faz uzay dosyalar ile
kargilastirildiginda diisiik depolama gereksinimi, yliksek hizi ve hastaya ulagan yiiksek parcacik
akis1 nedeniyle SKM daha verimlidir.

Lineer hizlandiric1 tedavi kafasinda yer alan demet sekillendiricilerin radyasyonla etkilesimleri,
gecirgenlikleri, hastaya ulagsacak parcacik miktarini dogrudan etkiler. Bu nedenle MC demet
modellerinin  TPF  parametrelerinin  dogru  belirlenmesi, hasta dozunun dogru

hesaplanabilmesinde biiyiik 6nem tasir [16, 17].

Yapilan bu ¢alismada Elekta Versa HD™ lineer hizlandirict ve Agility™ demet sekillendirici
tedavi kafasina ait MC tabanli foton demet modelleri i¢in TPF parametrelerinin dogrulanmasi

ve optimum degerlerinin bulunmasi amaciyla deneysel bir ¢aligma yiiriitilmustiir.

Yeni bir tasarim olan Agility™ demet sekillendiricinin sizint1 ve gegirgenlik degerleri igin su
fantomu Ol¢limleri incelendiginde (Tablo 4.1), referans iyon odasi kullaniminin 6l¢iim
sonucunu olumsuz etkiledigi goriilmiistiir. Ayrica, iyon odasit ve yart iletken dedektor
kullanimi arasinda anlamli bir fark gériillmemistir. Bu nedenle, sizint1 ve gegirgenlik Slglimleri
icin dwell-time’1n ve elektrometre giincelleme siiresinin arttirilip (time integration), referans

dedektoriin kullanilmadig: 6l¢iim sartlarn ¢aligma sonucunda 6nerilmektedir.

Ayrica, test demetleri ile yapilan diyot dizisi bulunduran dedektorler ve gafkromik filmler ile
yapilan Ol¢iimler ve bunlarin nasil analiz edilebilecegi hakkinda Tablo 3.4’de bilgiler ve

Oneriler sunulmustur.

Bu analizler sonucunda elde edilen geometrik parametreler ve lineer hizlandiriciya ait dinamik

parametreler Tablo 4.5 ve Tablo 4.6’da sunulmustur.

Monaco® TPS i¢in iireticinin belirledigi foton demet modellerindeki CYK i¢in tanimlanan

varsayilan geometrik ve dinamik parametrelerin klinik uygulama dogrulugu agisindan kabul
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edilebilir sonuglar verdigi Tablo 4.4’te goriilmektedir. Ote yandan gegirgenlik, sizinti,
radyasyon merkezi uyumu (CYK offset) ve tongue-grove etkisinin kullanicilar tarafindan
olgiilerek dogrulanmasi calisma sonucunda tavsiye edilmektedir. Ozellikle yiiksek foton

enerjilerindeki gegirgenlik ve sizint1 degerleri i¢in hassasiyet gosterilmesi gerekmektedir.

Demet modeli dinamik parametreleri arasinda yer alan Min. Dose rate (MU/min) ve Max. Dose
rate (MU/min) degerlerinin klinikte kullanilan medikal lineer hizlandiricinin doz hiz1 degerleri
ile glincellenmesi onerilmektedir. Ayrica Min. Mu per Static CP ve Min. Mu per Dynamic CP

siirlarinin klinik tedavi plani gereksinimleri dogrultusunda degistirilmesi tavsiye edilmektedir.

Yapilan bu tez calismasi sonucunda, Elekta Versa HD™ lineer hizlandirici tedavi kafasi, demet
siirlayici-sekillendirici ¢ok yaprakli kolimator sistemi Agility™ i¢in MC demet modelinin
geometrik parametrelerinin elde edilmesi/dogrulanmasi igin 6l¢iim ve analiz 6nerileri, deneysel
yontem ve foton (6 MV ve 10 MV) enerjileri i¢in ilgili parametreler ortaya konulmustur.
Calisma, kullanilan SKM modelleme yonteminin son derece etkili ve yiiksek dogrulukla MC
demet modellemesine olanak tanimasi, dogrudan MC simiilasyonu ile elde edilen faz uzay
dosyalan ile karsilastirildiginda diisiik depolama gereksinimi, yiiksek hizi ve hastaya ulasan

yiiksek parcacik akisi nedeniyle daha verimli olmasi nedeniyle de 6nem tagimaktadir.
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