=

SVEIV dN9N

~

"LSNA “119 "OVS ISTLISYHTAINA TNANV.LSI

1ZAL SNVSI'T XASMOA

Y10Z-"TNANV .LSI

Admizi soyadinizi giriniz

Tez kabul edildikten sonra yapilan sabit ciltte sirt
yazis1 bu sablona gore yazilacak. Yazilar tek satir olacak
Cilt sirt1 yazilarin yonii yukaridan asagiya

(sol yandaki gibi) olacak . l

Tez, Yiiksek Lisans’sa, YUKSEK LISANS TEZI;
Doktora iss DOKTORA TEZI ifadesi kalacak

<+— Tez Sinavinin yapilacagi yili yaziniz



T.C.
ISTANBUL UNIVERSITESI
SAGLIK BiLIMLERIi ENSTITUSU

( YUKSEK LISANS TEZi )

YOGUNLUK AYARLI DINAMIK VE ARK RA]?YOTERAPi
(IMRT VE IMAT) TEKNIiKLERINDE YUZEY
DOZLARININ ARASTIRILMASI

UGUR AKBAS

DANISMAN
PROF. DR. HATICE BIiLGE

TEMEL ONKOLOJi ANABILIiM DALI
SAGLIK FiZiGi PROGRAMI

ISTANBUL-2014




TEZ ONAYI

Istanbul Universitesi Saglik Bilimleri Enstitisti Temel Onkoloji Anabilim Dali
Saghk Fizigi Programinda Ugur AKBAS tarafindan hazirlanan Yogunluk Avarh
Dinamik ve Ark Radyoterapi (IMRT wve IMAT) Tekniklerinde Yiizey Dozlanmin
Arastinlmas1 baghikl Yilsek Lisans tezi, vapilan tez sinavinda ~quirniz tarafindan
baganli bulunarak kabul edilmistir,

13/06/2014 '

Tez Sinav liirisi |

Unvan Adi Sovadi (Universitesi, Fakiiltesi, Anabilim Dalt} | Imeas) ——
|.Prof.Dr.Hatice BILGE 1.0, Onkoloji Enstitiisii Temel Onkoloji ABD [ 7 3
|
2.Prof.Dr.Géniill KEMIKLER 1.0, Onkoloji EnstitiisiTemel Onkolaji ABD (—'T'_'ﬁ.-'z_'_? —

3.Prof.Dr.Esra KAYTAN SAGLAM lst. Tip.Fak Radyasyon Onkolojisi AJ

4.Yard.Dog.Dr. Murat OKUTAN 1.0, Saghk Hizmetleri MY.G~ | _,r"“
N A (]
5. Yard. Dog.Dr.Aydin CAKIR 1.0, Saglik Hizmetleri M.Y.O ,31/“-'(




BEYAN

Bu tez caligmasinin kendi ¢aligmam oldugunu, tezin planlanmasindan yazimina
kadar biitiin safhalarda etik digt davranisimin olmadigini, bu tezdeki biitiin bilgileri
akademik ve etik kurallar i¢cinde elde ettigimi, bu tez ¢alismayla elde edilmeyen biitiin
bilgi ve yorumlara kaynak gosterdigimi ve bu kaynaklar1 da kaynaklar listesine
aldigimi, yine bu tezin ¢alisilmasi ve yazimi sirasinda patent ve telif haklarini ihlal edici

bir davranigimin olmadig1 beyan ederim.

Ugur Akbas




ITHAF

Aileme ithaf ediyorum.



TESEKKUR

Tez calismamin her asamasinda bilgi ve tecriibeleriyle beni destekleyen degerli
hocam, danismanim, Istanbul Universitesi Onkoloji Enstitiisii Ogretim Uyesi Prof. Dr.

Hatice Bilge’ye,

Yiiksek lisans egitimim boyunca bana her konuda yardimci olan Saglik Fizigi
Bilim Dal1 Ogretim Uyeleri hocalarim Prof. Dr. Goniil Kemikler ve Dog. Dr. Ismail
Ozbay’a,

Verdikleri destekleri higbir zaman unutmayacagim sevgili agabeylerim Yrd.

Dog. Dr. Aydin Cakir ve Yrd. Dog¢. Dr. Murat Okutan’a,

Calismam sirasinda yardimlarini benden esirgemeyen degerli caligma
arkadaslarim Fiz. Uzm. Nazmiye Dénmez Kesen, Fiz. Uzm. Canan Koksal, Fiz. Uzm.

Ummiihan Kalafat, Fiz. Leyla Siincak’a,

Hayatim boyunca her kosulda beni destekleyen canim aileme tiim kalbimle

tesekkiir ederim.



Vi

ICINDEKILER
TEZONAYT oo ERROR! BOOKMARK NOT DEFINED.
BEY AN e I
ITHAF et b bbbt bttt b bbbt bt v
TESEKKUR ..ottt ettt s sttt n sttt en st s s s et asen e eeeas \Y,
ICINDEKILER ....cocviviiiiiieiicie ettt \Y
TABLOLAR LISTESI.....ciiiiiiiiiie st X
SEKILLER LISTEST ...ocviviiiiiicteeeeeeee ettt Xi
SEMBOLLER / KISALTMALAR LISTESI ...cocovviiiieiieecce e Xiv
OZET ot s XVl
ABSTRACT ... XVIii
1. GIRIS VE AMACGC ....iiiieieceeeeeeeee ettt en sttt en st as sttt an s nensns 1
2. GENEL BILGILER .....cootiiiiiiiiiiiscieiesi et 3
2.1. Lineer H1zIandir1CIlar..........c.ooiiiiiiiiii e 3
00 R T I 5 1 et RSP 3
2.1.2. Medikal Lineer H1zIandiriC1lar............coooiiiiiiiiiiiicic e 4
2.1.2.1. Cali$ma Prensipler ..o...uiiuie ittt 5
2.1.2.2. Kafa YapiS1 (GANIIY) ...eeeiueeiieiiieiie sttt 9
2.1.2.3. Cok Yaprakli Kolimator (Multileaf Collimator, MLC) ..........cccceviiieeninen, 11
2.2. Radyoterapi Tedavi TeKNIKIEI ..o 17
2.2.1. Konvansiyonel RadyOterapi.........ccoueueierieiereniesiseseeeee e 17
2.2.2. 3-Boyutlu Konformal RadyOterapi .........ccceieveiininiiiiiene e 17
2.2.3. Yogunluk Ayarli Radyoterapi (Intensity Modulated Radiotherapy, IMRT) ....20
2.2.3.1. Statik IMRT(Step and ShOOL).........ccccvveiiiiiiiccece e 22
2.2.3.2. Dinamik IMRT (SHding WINAOW) ........cccoriiiiiiiiiiieieesc e 22
2.2.4. Yogunluk Ayarli Ark Terapi (Intensity Modulated Arc Therapy, IMAT) ....... 24
2.2.5. Yogunluk Ayarli Radyoterapide Kalite Kontrol Islemleri...........c.coccevennnne. 26
2.2.5.1. IMRT Yapilacak Tedavi Cihazinin Kalite Kontrolii..........cccooeviiiininnene. 26
2.2.5.2. IMRT Planlarmin Kalite KONtrolil.........cccocvvvveriveiirsieeseeiesie s see e 27
2.3. Tedavi Planlama SiStemi (TPS) .......coiiiiiiiiieie e 28
2.4. Doz Hesaplama AlgOritmalart .........ccceiveiiiiiiieiiiiicsee e 28

2.4.1. Diizeltme Tabanli AlgOritmalar ........c.cocoeviiiiiiiiiiic 29



vii

2.4.2. Model Tabanli Algoritmalar ...........c.ccooviiiiiiiiiiiiiice e 30
2.4.3. Monte Carlo AIZOTIEMAST ........ecuiiiiiiiieieiesie s 31
2.5, YUZEY DOZU ..ottt 32
2.5, L. Gl bbbt e s 32
2.5.2. YUZEY DOZU OIUSUMU .....viiiiiiiiiiiiiiiiiiesie et 33
2.5.3. Cilt Koruyucu Etki (Skin Sparing Effect)..........ccooviiiiiiiiiieeccen 35
2.5.4. Maksimum Doz Bolgesi (Build-up REJION) ......cceveeviveiiiiereee e, 36
2.6. Cilt Dozu Ol¢iimiinde Kullanilan ATaglar ..............ccoeveeveeieeeeiesseeees s 37
2.6.1. Ekstrapolasyon 1yon Odalari............cccceeeveveverieereiieeeesceesese e, 37
2.6.2. Paralel Plak Iyon Odalart ..........cccccoveverceeieiceeieecesiee e, 38
2.6.3. FIIM oo e 40
2.6.3.1. Radyografik FIlM ........ccooiiiiec e 40
2.6.3.2. RAdYOKIomiK FIIM ..o 41
2.6.4. TLD (Thermoluminescence DOSIMELIY) .......cccooiriririeiieiienesesiese e 42
2.6.5. MOSFET (Metal Oxide Semiconductor Field Effects Transistor) ................... 44
2.7. Larenks Kanseri ve Tedavi Yaklasimlari............cccccooiiiiiiiiiiinc e, 46
3. GEREC VE YONTEM .....cocooioiieieiitieeceeieetes st es st es st sn s tasan s sanens 50
3.1, ATaC V& GIECIET ..ttt 50
3.1.1. Varian DHX (RapidArc) Lineer Hizlandirict ........ccocoeeveiiiiiiiiiicneec e 51
3.1.2. Varian Eclipse Tedavi Planlama Sistemi...........cccoceeveiieiiere i 52
3.1.3. PTW RW3 Su Esdegeri Kat1 Fantom ...........ccccocviiiiiiiiicniic 52
3.1.4. ALDERSON RaNd0 FANtOM........ccoeiiiiiiieinierieesese e 53
3.1.5. Aquaplast Thermoplastik Maske ..........ccccoiiriiiiininee e 54
3.1.6. PTW Markus Paralel Plak Iyon Odast ...........cccccvievriiuiiiieieeesseeeeeeeae 54
3.L.7. MODIE MOSFET ...ttt 55
3.1.8. Gafchromic EBT3 FilM ..o 56
3.1.9. EPSON 10000XL Expresion Film TarayiCi........c.cccocveriiniieniciiienieec e 57
3.1.10. PTW Unidos 10002 EIEKIrOMELre..........cccovriiiieiiniiiicinc s, 57
I 0] 1115 1 1 DO T P TSP PUPRO PP 58
3.2.1. Acik ve Maskeli Alan OIGUMIETT .......ceuvererereieeececececececececececeeeeees s 58
3.2.1.1. Yiizey Dozlarinin Paralel Plak Iyon Odasi ile Olgiilmesi..........ccccoveverenne... 58
3.2.1.2. Yiizey Dozlarinin Film Dozimetrisi ile Olgilmesi...........ccoovvverrieveriinnnnne, 61

3.2.1.3. Yiizey Dozlarinin MOSFET Dedektorleri Ile Olgiilmesi..........cccevevveeenene. 64



viii

3.2.1.4. Yiizey Dozlarinin TPS’de Incelenmesi.........cccevvvevercveirircvereceeieiceeseeeeinn, 66
3.2.2. IMRT ve IMAT Planlarinin Yiizey Dozu Olgiimleri...........cccccvvrvererrrrrrnnennn. 67
3.2.2.1. Fantomun Sabitlenmesi Ve Bilgisayarli Tomografisinin Cekilmesi ........... 67

3.2.2.2. Hasta Tedavi Planlarinin Hazirlanmasi Ve Fantom Uzerine Aktarilmast ...67

3.2.2.3. IMRT ve IMAT Alanlarinda Yiizey Dozlarmin Film Dozimetrisi Ile

(@) 1111 s TS AT 69
3.2.2.4. IMRT ve IMAT Alanlarinda Yiizey Dozlarinin MOSFET Dedektorleri ile

[0 1611114 TS PSRRI 70
3.2.2.5. IMRT ve IMAT Alanlarinda Yiizey Dozlarmin TPS’de incelenmesi......... 71

4. BULGULAR ...ttt ettt sttt e st et e ene e beebesneenneas 72
4.1. Agik Alanlar I¢in Olgiim Sonuglar1 ve Okuma Degerleti.........ccocevervcrrererrinennne, 72
4.2. Maskeli Alanlar igin Olgiim Sonuglar1 ve Okuma Degerleri..........c.o.ocvvrvernnnnene. 80
4.3. Bolussuz IMRT ve IMAT Alanlari I¢in Ol¢iim Sonuglar1 ve Okuma Degerleri...85
4.4. Boluslu IMRT ve IMAT Alanlar i¢in Olgiim Sonuglar1 ve Okuma Degerleri.....88
5. TARTISMA ..ottt bttt b e bt e nne s be e b e 92
KAYNAKLAR .ottt nb e sse e be e 99

(07461 20 1LY, 8 TR 106



TABLOLAR LISTESI

Tablo 2-1: Task Group 142’ye gore IMRT yapilacak lineer hizlandirici i¢in mekanik ve

AOZIMELITK TESTIEY ...t 27
Tablo 2-2: IMRT’de sik kullanilan kalite kontrol araglart ...........cccocceveveriiiinnieencninnnnnn, 27
Tablo 2-3: Radyterapide kullanilan g¢esitli radyasyon enerjilerinde maksimum doz
AEITNIIKIEIT ... 37
Tablo 3-1: SSD=100 cm'de 6 MV i¢in over-response diizeltme faktorleri .................... 60
Tablo 3-2: MOSFET dedektorleri i¢in kalibrasyon faktorleri ..........cccoveiiiiiviiiiennnn. 65

Tablo 4-1: SSD= 100 cm'de 6 MV ile 100 MU verilerek yapilan acik alan 1sinlamalari
sonucu Markus paralel plak iyon odasi ile elde edilen build-up bolgesi %DD degerleri
(0,07 mm degerleri interpolasyon iglemi ile bulunmustur)............cccoeriiiniiiicnieniene 72
Tablo 4-2: SSD= 100 cm'de 6 MV ile 100 MU verilerek yapilan acik alan 1sinlamalari
sonucu MOSFET dedektorleri ile elde edilen build-up bolgesi %DD degerleri (0,07 mm
degerleri ekstrapolasyon islemi ile bulunmustur) .........ccoooveiiiiiinii i, 73
Tablo 4-3: SSD= 100 cm'de 6 MV ile 100 MU verilerek yapilan agik alan 1ginlamalari
sonucu Gafchromic EBT3 film ile elde edilen build-up bolgesi %DD degerleri (0,07
mm degerleri ekstrapolasyon islemi ile bulunmustur)...........cccoooveriiiiniiniiie 73
Tablo 4-4: SSD= 100 cm'de 6 MV ile 100 MU verilerek yapilan agik alan 1ginlamalari
sonucu Eclipse tedavi planlama sisteminden okunan build-up bolgesi %DD degerleri. 74
Tablo 4-5: Su esdegeri 6l¢iim derinliklerinde, 5 x 5 em®lik acik alanda Eclipse tedavi
planlama sistemi, Markus paralel plak iyon odasi, MOSFET dedektorleri ve Gafchromic
EBT3 film i¢in %DD deZerleri........ccovviviiiiiiiieie e 76
Tablo 4-6: Su esdegeri 6l¢tim derinliklerinde, 10 x 10 cm?’lik acik alanda Eclipse tedavi
planlama sistemi, Markus paralel plak iyon odasi, MOSFET dedektorleri ve Gafchromic
EBT3 film igin %0DD deGerleri.......coviiviiiiiiiiiiiiiiiieieie et 77
Tablo 4-7: Su esdegeri 6l¢iim derinliklerinde, 20 x 20 cm?lik agik alanda Eclipse tedavi
planlama sistemi, Markus paralel plak iyon odasi, MOSFET dedektorleri ve Gafchromic
EBTS3 film i¢in %DD deZerleri......cccoiiiiiiiiiiiiiiiiiiiciee e 78
Tablo 4-8: SSD= 100 cm’de, 10 x 10 cm?’lik acik alanda, 6 MV ile 100 MU verilerek
cesitli agilarda, Markus pp i.0., MOSFET dedektor ve Gafchromic EBT3 film ile alinan
%DD degerleri (Mesafe ve over response diizeltmesi yapilmig, degerler 15 mm’ye

NOTMANIZE EAIIMISEIT) ....veiiiiiiie et 79



Tablo 4-9: SSD= 100 cm'de 6 MV ile 100 MU verilerek yapilan maskeli alan
isinlamalart sonucu Markus paralel plak iyon odasi ile elde edilen build-up bolgesi
%DD degerleri (0,07 mm degerleri interpolasyon islemi ile bulunmustur) ................... 80
Tablo 4-10: SSD= 100 cm'de 6 MV ile 100 MU verilerek yapilan maskeli alan
isinlamalart sonucu MOSFET dedektorleri ile elde edilen build-up bolgesi %DD
degerleri (0,07 mm degerleri ekstrapolasyon islemi ile bulunmustur) ............ccceeeueennen, 81
Tablo 4-11: SSD= 100 cm'de 6 MV ile 100 MU verilerek yapilan maskeli alan
1sinlamalar1 sonucu Gafchromic EBT3 film ile elde edilen build-up boélgesi %DD
degerleri (0,07 mm degerleri ekstrapolasyon islemi ile bulunmustur) ............ccceeeeennens 81
Tablo 4-12: SSD= 100 cm'de 6 MV ile 100 MU verilerek yapilan maskeli alan
1sinlamalar1 sonucu Eclipse tedavi planlama sisteminden okunan build-up bolgesi %DD
(8[54 (S o TP PP PP OPRRPRRUPRUPPOTN 82
Tablo 4-13: Efektif 6l¢iim derinliklerinde, 10 x 10 cm®’lik maskeli alanda Eclipse tedavi
planlama sistemi, Markus paralel plak iyon odasi, MOSFET dedektorleri ve Gafchromic
EBTS3 film i¢in %DD deZerleri......cccooiiiiiiiiiiiiiiiiii i 83
Tablo 4-14: SSD= 100 cm’de, 10 x 10 cm®lik maskeli alanda, 6 MV ile 100 MU
verilerek cesitli acilarda, Markus pp i.0., MOSFET dedektér ve Gafchromic EBT3 film
ile alinan %DD degerleri (Mesafe ve over response diizeltmesi yapilmis, degerler 15
mm’ye normalize edilmIStr) ........ccoiiiiiiii e 84
Tablo 4-15: Bolussuz IMRT ve IMAT alanlart igin Eclipse TPS'den okunan ve
MOSFET dedektorleri ile 6l¢iilen degerler (Eclipse TPS'den alinan verilerde MOSFET
dedektdrlerin su esdegeri 6l¢lim derinligi kullanilmigtir) ..o, 86
Tablo 4-16: Bolussuz IMRT ve IMAT alanlar1 igin Eclipse TPS'den okunan ve
Gafchromic EBT3 film ile olgiilen degerler (Eclipse TPS'den alinan verilerde
Gafchromic EBT3 filmin su esdegeri dl¢lim derinligi kullanilmistir).........ccccooeeiennen, 87
Tablo 4-17: Boluslu IMRT ve IMAT alanlari igin Eclipse TPS'den okunan ve MOSFET
dedektorleri ile Olglilen degerler (Eclipse TPS'den alinan verilerde MOSFET
dedektdrlerin su esdegeri 6l¢lim derinligi kullanilmistir) ..o, 89
Tablo 4-18: Boluslu IMRT ve IMAT alanlart ig¢in Eclipse TPS'den okunan ve
Gafchromic EBT3 film ile olgiilen degerler (Eclipse TPS'den alinan verilerde
Gafchromic EBT3 filmin su esdegeri dl¢iim derinligi kullanilmigtir).........ccccoovvvieenen, 90

Tablo 4-19: Boluslu ve bolussuz 1sinlamalar arasindaki fark.............cccccocevviiiniiiennn, 91



Xi

SEKILLER LISTESI
Sekil 2-1: Lineer h1zlandiric $EmMatiSi........ccveivuvieiiieiiiieiiiieesiee e 5
Sekil 2-2: Siiriikleme tlipliniin sematik gOStETIMI......cvvveriiiviriiiieiiiie e 5
Sekil 2-3: Elektronlarin mikrodalgalar {izerinde hizlandirilmast ..........ccccooocvviviiinicnnn, 6
Sekil 2-4: MagNEtron KESITE........ceveiiiiiiiiiiieeee e 7
Sekil 2-5: KIystronun ¢aliSImMast ......uuueiivieiiiieiiieeiiiee et e e siee e 8
Sekil 2-6: 1Z0METKeZ (ISOCENTET) ... ..vuvvrererereeeeeeeeeeeeeessesses s ee s s s s eneees 9

Sekil 2-7: Lineer hizlandiricilarin elektron ve foton modunda calismalarinin sematik

(0T 53 511 0 TP RP PP PPT PR PPROPPTPRPROS 10
Sekil 2-8: Multileaf collimator Varian Millenium MLC120..........cccccoeveiieiiecciee e, 11
Sekil 2-9: MLC’lerin en belirgin mekanik parametreleri ..........c.ccovvviiiiiiiiiniiiiennnn, 12
Sekil 2-10: Liflerin i¢ ice gecmesi (InterdijitaSyon) .......o.cverververerieeienieiieniesee e 13
Sekil 2-11: Elekta, Siemens ve Varian lineer hizlandiricilarinda MLC konumlarinin
sematik gosterimi. Verilen uzunluklar cm cinsindendir. ..........ccoccoviiiiiiiiciininien, 14
Sekil 2-12: Trapezoid yapida, liflerin hareket yoniine dik fokuslama...........c.c.cccoeee. 15
Sekil 2-13: a: dairesel yoriingede kavis ¢izen lif yapisi, b: yuvarlak uclu lif yapisi, c:
uclart dOnebilen Iif YaAPIST ..ocveiiiiiiiiiiiiic s 15
Sekil 2-14: Trapezoid fokuslama 6zelligine sahip liflerde sizinti. Tongue and groove lif
QIZAYNI s 16
Sekil 2-15: Tongue and groove lif dizayni ile merkezdeki doz diisiisii.........ccccccverenenee. 16
Sekil 2-16: Radyoterapide kullanilan volimler............cccoooiiiiiii 19
Sekil 2-17: Step and ShOOt tEKNIK............ooiiiiiiiiie s 22
Sekil 2-18: Dinamik IMRT tekniginde, 1s1nlama sirasinda MLC’ler zamanin fonksiyonu
olarak hareket etmekIEdir. ..o 23
Sekil 2-19: Volumetrik ayarl ark terapi yapabilen Varian RapidArc tedavi cihazi....... 25
Sekil 2-20: SUPEIPOSITION METOT .....c.vevieiiiiiiiiieieee s 31
Sekil 2-21: Doz hesaplama algoritmalari i¢in hesaplama hizi-hesaplama dogrulugu .... 32
SEKIL 2-22: Gl e 33
Sekil 2-23: ERS; A. Dik a¢1, B. Oblik a¢1, C. Tanjansiyel ac1 ile gelen 1ginlar.............. 35
Sekil 2-24: Farkli enerjilerdeki 1sinlar i¢in merkezi eksendeki yiizde derin dozlar ....... 36

Sekil 2-25: Ekstrapolasyon Iyon Odast ..........c.ccceueeiiriveiiienicreieesseess e 37



xii

Sekil 2-26: Paralel plak iyon odasinin sematik yapisi (1) polarizasyon elektrodu, (2)
toplayict elektrot, (3) koruyucu halka, (a) elektrotlar aras1 mesafe (hava boslugu), (d)
polarizasyon elektrodunun c¢api, (m) toplayict elektrotun capi, (g) koruyucu halka

0S4 1T <4 F TP PPRSPPRRPRN 38
Sekil 2-27: Tipik OD (optical density) €SIIST ....c.vrverirrrireiriieiriiie e 41
Sekil 2-28: Isinlanan filmin Kararmasi..........ccooceiveeiiiiiieiieeie e 42

Sekil 2-29: a) Normal kristal yapi, b) Isinlanmis kristal yapi, ¢) Termal etki sonucu

termoliiminesans (TL) fotonu OlUSUMU .........cccviiiiiiiiiiii s 43
Sekil 2-30: MOSFET dozimetri sistemi bilesenleri........ccocoveieriiiiiiiiiiiiienieeee e 44
Sekil 2-31: DedeKtOr KESIth ..ouvveviriiiiiiieiiiieitie ettt 45
Sekil 2-32: p-kanallit MOSFET .......cooiiii s 45
SEKIL 2-33: LABNKS .. .ecitiiivii ittt et ste et st s e e be e st e e be e ste e s beesaeesabeesbeeenbeesneeenras 47
Sekil 3-1: Varian DHX (RapidArc) Lineer Hizlandirict ........ccooocvviieiiiciiciiceen, 51
Sekil 3-2: PTW RW3 Su Esdegeri Katt Fantom............cccoooveiiiiiiiiiiieieeee e 53
Sekil 3-3: ALDERSON Rando FantOm..........cccceoviiiiiiiiei e 53
Sekil 3-4: PTW Markus Paralel Plak Iyon Odast ..........cccccceuvievenineieiiesnicesse e 54
Sekil 3-5: MOSFET kalibrasyonu i¢in kullanilan akrilik fantom............cccoooeviininnnne. 55
Sekil 3-6: Gafchromic EBT3 film .....ocviiiiiie e 56
Sekil 3-7: EPSON 10000XL Expresion film tarayici.........cccoovvriiiiicicniiesieeieeneee 57
Sekil 3-8: PTW Unidos 10002 EIeKtrOmMetre.........ccovevieiieii e 57
Sekil 3-9: Markus paralel plak iyon odasi ile hazirlanan 6l¢liim diizenegi ..................... 59
Sekil 3-10: 6 MV ile elde edilen EBT3 film kalibrasyon egrisi .........c.cocoovvvrivennvernnnnne. 62
Sekil 3-11: Gafchromic EBT3 film ile hazirlanan 6l¢gtim diizenegi ..........ccocovvvvernennne. 63
Sekil 3-12: MOSFET dedektorleri i¢in hazirlanan kalibrasyon diizenegi...................... 64
Sekil 3-13: MOSFET dedektdrleri i¢in hazirlanan 6lglim diizenegi.........ccccceeveverenennee. 65
Sekil 3-14: Fantoma aktarilan tedavi planlari; a) Bolussuz IMRT, b) Boluslu IMRT, c)
Bolussuz IMAT, d) BOIUSIU IMAT ..o 68

Sekil 3-15: Rando fantomun aksiyel kesiti ilizerinde doz 6l¢iim noktalarmin sematik
01arak @OSEIIIMESI....ccuviiviiiiiiiii e 69
Sekil 4-1: 5 x 5 cm?lik acik alan i¢in Markus pp i.0., MOSFET dedektorleri,
Gafchromic EBT3 film ve Eclipse TPS sonuclarinin karsilagtirilmasi ...........c.ccceeeeeee. 74
Sekil 4-2: 10 x 10 cm?lik acik alan i¢cin Markus pp i.0., MOSFET dedektorleri,
Gafchromic EBT3 film ve Eclipse TPS sonuglarinin karsilastirilmast .........cccceeeeeennen, 75



Xiii

Sekil 4-3: 20 x 20 cm”lik agik alan i¢in Markus pp i.0., MOSFET dedektorleri,
Gafchromic EBT3 film ve Eclipse TPS sonuglarinin karsilastirilmast ........ccccceeeveennen, 75
Sekil 4-4: 5x5 cm®lik acik alanda, farkli 6l¢tim derinlikleri i¢in %DD farklari............ 76
Sekil 4-5: 10x10 cm®lik acik alanda, farkli 6l¢lim derinlikleri i¢in %DD farklari........ 77
Sekil 4-6: 20x20 cm?’lik agik alanda, farkli 6l¢iim derinlikleri i¢in %DD farklart........ 78
Sekil 4-7: 10 x 10 cm”lik maskeli alan i¢in Markus pp i.0., MOSFET dedektérleri,
Gafchromic EBT3 film ve Eclipse TPS sonuglarinin karsilagtirilmasi ...........cccceevveene 82
Sekil 4-8: 10x10 cm®lik maskeli alanda, farkls Ol¢tim derinlikleri i¢in %DD farklar1.. 83



Xiv

SEMBOLLER / KISALTMALAR LISTESI

%DD: Yiizde Derin Doz

°C: Derece Celsius

3D-CRT: 3 boyutlu konformal tedavi (3 dimensional conformal radiotherapy)
AAA: Anisotropic Analytical Algorithm
AAPM: Amerikan medikal fizik¢iler dernegi
BEVs: Isin Goriis Alanindan Goriintii (Beam’s eye views)
BT: Bilgisayarli tomografi

CF: Kalibrasyon faktori

cGy: Santi Gray

cm: Santimetre

Co-60: Kobalt 60

DC: Dogru akim

Omax: Maksimum doz derinligi

DMLC: Dinamik MLC

dpi: 1 inch’deki nokta sayis1 (Dot Per Inch )
DRR: Dijital olarak tekrar olusturulmus grafik
DVH: Doz Voliim Histogrami

EPID: Elektronik portal dozimetre

g: Gram

Gy: Gray

HVL: Yar1 Tabaka Kalinligi (Half VValue Layer)

ICRP: Uluslararas1 Radyasyondan Korunma Komisyonu (International Commission on

Radiological Protection)

ICRU: Uluslararast Radyasyon Birimleri ve Olgiim Komisyonu (International

Commission on Radiation Units ans Measurements)



XV

IGRT: Goriintii destekli radyasyon tedavisi (Image Guided Radiation Therapy)
IMAT: Yogunluk ayarl ark tedavisi (Intensity Modulated Arc Therapy)
IMRT: Yogunluk ayarli radyasyon tedavisi (Intensity Modulated Radiation Therapy)
keV: Kilo elektron Volt

kg: Kilo gram

kV: Kilo Volt

LINAK: Lineer hizlandirici

m: Metre

MeV: Mega elektron Volt

MHz: Mega Hertz

MLC: Cok yaprakli kolimator (multileaf collimator)

mm: Mili metre

MOSFET: Alan etkili metal oksit yariiletken transistor

MRI: Manyetik rezonans

MU: Monitor unit

MV: Mega Volt

MW: Mega Watt

OD: Optik Yogunluk (Optical Density)

PBC: Pencil beam Convolution

pp: Paralel plak

QA: Kalite Kontrol (quality asssurance)

R: Rontgen

RF: Radyo frekans

RT: Radyoterapi

s: Saniye

SAR Scatter-air ratio (sagilma hava orani)



XVi

SD: Standart sapma

SED: Su esdegeri derinlik (mm)

SMLC: Statik MLC

SSD: Kaynak cilt mesafesi

Sv: Sievert

TAR: Tissue-air ratio (doku-hava orani)

TCP / NTCP: Tiimorii ve komplikasyonlar1 kontrol edebilme olasiligi

TERMA: Birim kiitle basina agiga ¢ikarilan total enerji (total energy released per unit

mass)

Tiff: Resim dosyasi formati (Tagged Image File Format)
TLD: Termo Luminesans Dozimetre

TMR: Tissue-maximum ratio (doku-maksimum orani)

TPS: Tedavi planlama sistemi

X : Ortalama
cc: Santimetre kiip

pm: Mikro metre



XVii

OZET

Akbas, U. (2014). Yogunluk Ayarli Dinamik ve Ark Radyoterapi (IMRT ve IMAT)
Tekniklerinde Yiizey Dozlarinin Arastirilmasi. Istanbul Universitesi Saglik Bilimleri
Enstitiisii, Temel Onkoloji ABD. Yiiksek Lisans Tezi. Istanbul.

Radyoterapide cildin fazla doza maruz kalmasi akut veya ge¢ yan etkilerin goriilmesine
neden olabilir. Calismalarda tedavi planlama sistemlerinde (TPS) yiizey dozunun dogru
olarak hesaplanamadigi bildirilmistir. Bu ¢alismada, 5 larenks kanseri tanili hastada,
IMRT ve IMAT teknikleri i¢in yilizey dozlar1 arastirildi.

Isinlamalar Varian RapidArc DHX cihazinda, 6 MV enerjide gergeklestirildi. Yiizey
dozu oOl¢iimleri Markus paralel plak iyon odasinin, MOSFET dedektorlerinin ve
Gafchromic EBT3 filmin su esdegeri Olglim derinligi hesaba katilarak, farkli
boyutlardaki acik ve maskeli alanlarda PTW RW3 fantom ile yapildi. Olgiilen dozlarin
TPS ile uyumu incelendi.

IMRT ve IMAT teknikleri igin 1sinlamalar, rando fantoma Eclipse TPS’den aktarilan
QA planlar1 ile maskeli, bolussuz ve boluslu olarak yapildi. Olgiim sonuglari, kullanilan
Ol¢lim aracinin su esdegeri 6l¢lim derinligi hesaba katilarak TPS ile karsilastirildi.

TPS’de hesaplanan ve MOSFET ile olgiilen ylizey dozu degerleri incelendiginde
TPS’nin bolussuz ve boluslu IMRT ve IMAT planlarinda daha yiiksek sonuglar verdigi
goriildi. MOSFET olctimleri ile TPS hesaplamalar1 arasindaki farklar istatistiksel
olarak anlamlidir (p<0.001).

Film olgtimleri ile TPS’yi karsilastirdigimizda ise film 6l¢iimlerinden elde edilen ylizey
dozu degerlerinin daha yiiksek oldugu goriildii. Film Ol¢timleri ile TPS hesaplamalari
arasindaki farklar istatistiksel olarak anlamlidir (p<0.001).

Bolussuz IMRT planlarinda film TPS’ye daha yakin sonuglar vermistir; boluslu
planlarda ise MOSFET ol¢timleri TPS’ye daha yakindir.

MOSFET dedektorlerin kalibrasyonu filme gore daha kolay ve pratiktir. Megavoltaj
mertebesinde radyasyon tipi ve enerjisinden bagimsiz olan dedektorler, sicakliktan
etkilenmemektedir. TPS ile arasindaki fark belirlenen MOSFET dedektorler, klinik
uygulamalarda in-vivo kullanima uygundur.

Anahtar Kelimeler: Yiizey dozu, MOSFET, film, IMRT, IMAT.



xviii

ABSTRACT

Akbas, U. (2014). Research of Surface Dose in Intensity Modulated Dynamic and Arc
Radiotherapy (IMRT and IMAT) Techniques. istanbul University, Institute of Health
Science, Department of Basic Oncology, M.Sc. Thesis. Istanbul.

In radiotherapy, an overexposure of the skin to radiation may lead to acute skin
reactions or delayed effects. Investigations have demonstrated that TPS can not predict
surface dose accurately. In this research, with 5 larynx cancer patient, surface dose was
investigated for IMRT and IMAT techniques.

Irradiations were made with Varian RapidArc DHX linac with 6 MV. Surface dose
measurements with Markus parallel plate ion chamber, MOSFET dedectors and
Gafchromic EBT3 film were made in different open and masked field sizes, considering
the water-equivalent-depths, in PTW-RW3 phantom. The compliance of measurements
and TPS was examined.

For IMRT and IMAT techniques, QA plans which transfered from Eclipse TPS to
masked rando phantom were irradiated with and without bolus. Measurements were
compared with TPS considering WED of the devices.

TPS calculation results are higher compared to MOSFET measurements in both bolused
and non-bolused IMRT and IMAT. Differences between measurements and calculations
are statistically significant (p<0.001).

Film measurements are higher compared to TPS calculations in surface dose. The
difference is bigger in bolused plans. Differences between measurements and
calculations are statistically significant (p<0.001).

IMRT plans without bolus, film results are closer to the calculations. MOSFET is
compatible with TPS in bolused plans.

MOSFET dedector calibration is easier and more pratical compared to film. The
dedectors are independent from heat, radiation type and energy in megavoltage stage.
MOSFET dedectors, difference from TPS is presented, is suitable for in-vivo clinical
applications.

Key Words: Surface dose, MOSFET, film, IMRT, IMAT.



1. GIRIS VE AMAC

Radyoterapi, malign neoplazi ve benign hastaliklarin tedavisinde iyonize
radyasyonlarin kullanildigi Klinik bir tedavi seklidir. Radyoterapinin amaci, ¢evre
saglikli dokulara en az hasar verecek sekilde, tanimlanan tiimdr voliimiine belirlenen
dozu vererek yasam kalitesini bozmadan tiimor olusumunu tedavi etmektir. Kiiratif
tedaviye ek olarak radyoterapi, hastaligin semptomlarinin ortadan kaldirilmasinda
onemli rol oynar (1).

Radyoterapide teknolojinin gelismesi ile diizensiz, konkav ve saglikli dokulara
yakin yerlesimli hedef voliimleri 1sinlamada yetersiz kalan konvansiyonel isinlama
teknikleri yerini, tedavi alani iginde ¢ok yaprakli kolimatér (MLC) sistemi ile dinamik
doz degisikliklerine imkan veren ve bu sayede normal dokular korunurken timor
dokusuna daha yiiksek dozlar verilmesini saglayan, yogunluk ayarli radyoterapi
(IMRT)’ye birakmistir. IMRT, konformal radyoterapinin en gelismis halidir. IMRT
tekniginde, yogunluklar1 ayarlanmis demetler kullanilarak, konkav bi¢imli hedef
voliimde istenilen uniform olmayan doz dagilimi elde edilirken, tiimdr cevresindeki
kritik organlarin dozlarmin tanimlanan tolerans degerlerinin agilmamasi saglanir. Doz
yogunluklari, farkli optimizasyon teknikleri kullanilarak elde edilir. IMRT teknigi,
timor kontrol olasiligim1 yilikseltme ve tedaviye bagli olusabilecek hasarlari azaltma
(normal doku komplikasyon olasiligini diisiirme) tstiinliiklerine sahiptir (2). Yogunluk
ayarl ark terapi (IMAT), ganty’nin hasta etrafinda rotasyon hareketi esnasinda dinamik
MLC hareketleri ile yogunluk ayarli 1smmlamanin gergeklestirilebildigi bir tedavi
teknigidir. Ark tedavisinin teknik olarak 3 bileseni vardir; rotasyonel hareket, dinamik
MLC ve degisken doz hiz1 (doz rate) ile degisken gantry hizi. Planlanan hedef voliim,
gantry’nin doniisi ile 1gmlanir. Ark tekniginin IMRT teknigine gore en biiyiik avantaji
tedavi siiresinin daha kisa olmasidir.

Megavoltaj foton 1sinlarinin cilt koruyucu etkisi vardir; yiizey dozu genellikle
cilt altinda olusan maksimum dozdan ¢ok daha diisiik olur (3). Cildin fazla doza maruz
kalmas1 akut ya da ge¢ yan etkilerin goriilmesine neden olabilir. Her ne kadar geligmis
yogunluk ayarli teknikler normal doku hasarlarin1 azaltmaya yardimci olsalar da,
istenmeyen cilt reaksiyonlar1 halen goriilmektedir. Birgok arastirma grubu yaptiklari

caligmalar sonucunda tedavi planlama sistemlerinin ylizey dozunu dogru olarak



hesaplayamadigini rapor etmistir. Radyoterapide, 6zellikle hasta cilt dozunun tedaviyi
siirlandiracak kritik bir parametre oldugu 1sinlamalarda, yiizey dozunun dogru olarak
bilinmesi dnemlidir.

Klinigimizde IMRT ve IMAT teknikleri, Varian DHX (RapidArc) lineer
hizlandiricist ve Varian Eclipse tedavi planlama sistemi kullanarak megavoltaj enerji
mertebesindeki foton demetleri ile uygulanmaktadir.

Bu calismada, 5 larenks tiimorlii hastada, yogunluk ayarli dinamik ve ark

radyoterapi teknigi i¢in yiizey dozunun arastirilmasi amaglanmastir.



2. GENEL BILGILER
2.1. Lineer Hizlandiricilar
2.1.1. Tarihge

Radyasyon Onkolojisi kanseri tedavi etmek ve kontrol altina almak i¢in gesitli
radyasyon tiplerini kullanan bir bilim dalidir. 1895°te Wilhelm Roentgen tarafindan X-
isinlarinin kesfi ile baslayan bu bilim dali, madde ile enerji arasindaki iligkiyi temel alir.
1896°’da Henri Becquerel’in radyoaktiviteyi kesfi, 1898’de Marie ve Pierre Curie
tarafindan Radyum’un seperasyonu ile bazi maddelerin radyasyon yayimladigi
gOriilmiistiir.

Radyasyon ortam ile etkilesime girdiginde iyonizasyon meydana getirir.
Hiicreler belli miktarda radyasyona maruz kalirsa 6liir, bu 6rnek madde ile radyasyon
arasindaki etkilesimi basitce Ozetler ve dahasi, Radyasyon Fizigi biliminin kanserin
klinik tedavisindeki yerini anlamamizi saglar.

Radyasyonun klinik ortamda kullanilabilmesi i¢in gelismis teknolojide, olduk¢a
sofistike cihazlara ihtiya¢ vardir; Linak’lar gibi. Bu cihazlar standart X-isinlari
cihazlarindan ¢ok daha yiiksek seviyede enerjilere sahip X-1s1n1 demetleri iiretmektedir.

1900’lerde kanser hastalarmin tedavisi 150-300 KV enerji seviyesinde, niifuz
derinligi diisiik ve cilde asir1 doz veren X-1s51n1 cihazlar ile basladi. 1930 ve 1940’larda
1 -2 MeV’lik Van de Graff hizlandiricilar ve 18 — 45 MeV’lik Betatronlar tanitildi.

1950’lerin ortasinda, ilk kez, giiniimiizde LINAK olarak bilinen lineer
hizlandiricilar, ikinci diinya savasinda radar sistemlerinde mikrodalgalara gii¢ saglayan
Klystron’larin kesfi ile gelistirilmislerdir. Bu donemde gelistirilen linak’larin enerji
araligr 4 — 8 MeV 1di. 1952°de mega volta; X-151n1 ile klinik tedaviye olanak saglayan
ilk linak Londra’da Hammersmith Hastanesi Radyoterapi boliimiinde kurulmustur. 8
MV enerji seviyesindeki bu linak ile ilk hasta tedavisi Londra’da 7 Eyliil 1953 yilinda
yapilmis ve linaklar radyoterapi departmanlarinin en 6nemli cihazlari haline gelmistir.

1956’da Henry Kaplan ve Mitchell Weissbluth lineer hizlandiricilart kanser ile
savasmak {izere kullandilar; Stanford Universitesi’nde iki yasindaki retinoblastom
hastas1 erkek ¢ocuk gérme yetisini kaybetmeden tedavi edildi.

Lineer hizlandiricilarin radyoaktif kaynak ile ¢alisan Co-60 cihazlarindan en

temel ustiinliikleri yiiksek doz hizi ve diizgiin doz dagilimidir, boylece hasta tedavisi



daha kisa siirede biter. ilk lineer hizlandiricilarin hasta etrafinda dénememesi gibi
simirliliklart vardi. 1960’da ilk 360 derece donebilen ve izosantrik tedaviye olanak
saglayan lineer hizlandirict Varian tarafindan yapildi ve UCLA medikal merkezine
kuruldu. 1968’de duragan dalga teknolojisinin kabulii ile hizlandiric1 yapilar1 daha az
kompleks bir hale geldi. 1972°de Fessender, timor hiicrelerine iki farkli radyasyon tipi
uygulayabilecek bir lineer hizlandirici arastirmaya basladi. Fessender ve grubu Varian
Medikal Sistemler sirketine ilk foton ve elektron kombinasyonuna sahip lineer
hizlandiriciyr iiretmelerine yardimer oldu.

1962°de Farmer, diinya genelinde 15 linak, 50 betatron; IAEA ise 1968 yilinda
79 linak, 20 Van de Graff, 137 betatron, 1700 Co-60 oldugunu ag¢iklamigtir. Karzmark
1984°te yaptig1 aragtirma sonucu Amerika Birlesik Devletleri’nde bulunan MV tedavi
cihazlarinin yarisindan fazlasinin ve yeni kurulan cihazlarin %90’ 1mndan fazlasinin linak
oldugunu agiklamistir. Bu yillardan sonra da linak kullanimi giiniimiize dek artarak

devam etmistir (4, 5).

2.1.2. Medikal Lineer Hizlandiricilar

Medikal lineer hizlandiricilar, elektron gibi yiiklii parcaciklart 4 — 25 MeV
mertebesinde kinetik enerjiye, lineer bir tiip boyunca, yiiksek frekansli elektromanyetik
dalgalar1 kullanarak hizlandiran makinalardir (Sekil 2-1). Bu makinalar genellikle
“linak” olarak adlandirilirlar. Linaklarda hizlandirilan yiiksek enerjili elektronlar
kullanilarak yiizeyel tiimorlerin tedavisi gercgeklestirilebilir ya da bu elektronlar X-151m1
tretmek icin kullanilan bir hedef materyale ¢arptirilma suretiyle daha derin yerlesimli
tiimorlerin tedavisi saglanir. 1 MeV ya da daha yiiksek enerjili par¢aciklarin kullanildigt
uygulamalarda RF (radyo frekans) lineer hizlandiricilar kullanilir. Klinik kullanim igin
birgok linak tipi vardir. Bunlardan bazilari yalmizca diisik mega voltaj X-151n1
saglayabilirken, bazilar1 da ¢esitli enerjilerde hem X-isin1 hem de elektron
saglayabilmektedir. Tipik modern bir yiiksek enerjili linak iki foton enerjisi (6 ve 18
MV) ve gesitli elektron enerjileri ( 6,9, 12, 16, 22 MeV gibi) saglamaktadir (6, 7, 8).
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Sekil 2-1: Lineer hizlandiric1 sematigi

2.1.2.1. Cahsma Prensipleri

Lineer hizlandirict; elektron, proton ya da agir iyonlar gibi yiiklii parcaciklari
diiz bir hat boyunca hizlandiran bir parcacik hizlandiricisidir. Yiikli pargaciklar
hizlandiricinin sol tarafindan giris yaparlar ve bir elektrik alan ile ilk siirtikleme tiipii
boyunca hizlandirilirlar. Siirlikleme tiipii i¢inde pargaciklar elektrik alandan izole
durumdadirlar ve sabit bir hiza sahiptirler (Sekil 2-2). Elektronlar iki siiriikleme tiipii
arasindaki bosluga girdikleri zaman, elektrik alan tarafindan bir sonraki siiriikleme
tipiine girene kadar hizlandirilirlar. Her bir boslukta enerjileri biraz daha artan

elektronlarin bu siireci, hizlandiricinin sag tarafindan firlatilincaya kadar devam eder.
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Siiriikleme tiipi

Sekil 2-2: Siiriikleme tiipiiniin sematik gosterimi



Siirtikleme  tiipleri  lineer hizlandirict i¢in  gereklidir ¢iinkii pargacigin
hizlandirilmas1 igin alternatif elektik alan kullanilmaktadir. Siiriikleme tiiplerinin
olmadig1 durumda, alternatif alana maruz kalan pargaciklar alanin sinlisoidal yapisindan
dolay1 hizlanip yavaslarlar. Stiriiklenme tiipleri, alternatif alan negatif yondeyken, yiikli
pargaciklarin yavaslamasini onler.

Bir lineer hizlandiricinin {i¢ temel boliimi vardir; Elektron tabancasi,
Demetleyici ve Linak.

Elektron tabancasi, elektronlarin hizlandirma siirecinin basladigr boliimdiir.
Elektron tabancasmnin katotu baryum aluminat ya da toryum gibi termoiyonik
materyallerden olusur. Katot negatif elektrik yiikiine sahip yiizeydir. Linaklarda
elektronlarin yayilimi, elektron tabancasinin katotunun isitilmasi ile meydana gelir.
Baryum aluminat termoiyonik bir materyaldir ve atomlarinin sahip oldugu elektronlar
1sitildiginda atomdan kopma egilimleri vardir. Bu elektronlar katot yiizeyindedir.

Gegit (gate), salter gibidir ve bakir bir perde ya da 1zgaradan olusmustur, pozitif
yiikliidiir, anottur. Gegit’e, saniyenin her bes yiiz milyonda birinde, katottan muazzam
sayida elektronu firlatacak giiclii pozitif yiikler verilir. Kopan elektronlar gegit’e
ulastiklar1 anda, ana anot tarafindan daha giiclii bir sekilde g¢ekilerek gecit’i asarlar.
Gegitlerde atim sayisi saniyede bes yiiz milyon (500MHz) oldugundan, elektronlar
anota demet halinde kesik kesik gelir. Anot, elektronlarin ¢ogunu hizlandiricinin bir
sonraki boliimii olan demetleyiciye (buncher) yonlendirecek olan elektromanyetik alani
olusturabilmek i¢in halka seklinde yapilmistir.

Demetleyici (buncher), atimli elektronlar1 elektron tabancasindan ¢ikar ¢ikmaz
hizlandirir ve onlarn demetler halinde paketler. Bunu gergeklestirebilmek igin
klystron’dan ¢ok gli¢lii mikrodalga yaymimlar alir. Mikrodalgalar tipki okyanus
dalgalarinin sorf tahtalarini hizlandirdig: gibi elektronlart hizlandirir (Sekil 2-3).
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Sekil 2-3: Elektronlarin mikrodalgalar iizerinde hizlandirilmasi




Sekilde kirmizi noktalar elektronlari, siniis dalgasi ise mikrodalga yayinimini
gostermektedir. Elektronlar siniis dalgasinin tepesine yaklastikga daha fazla enerji
alirlar ve daha ¢ok hizlanirlar.

Linak ise, demetleyicinin bir uzantisidir. Linak sahip oldugu ek RF kaynagi
sayesinde elektronlar1 daha da hizlandirir ve daha siki demetler haline gelmesini saglar.
Elektronlar, demetleyiciden linak’a 1s1k hizinin %60°1 seviyesinde bir hizla giris
yaparlar ve 151k hizina ¢ok yakin bir hizla linak’tan ayrilirlar.

Medikal lineer hizlandiricilarda gerekli elektromanyetik dalga giiciinii
saglayacak magnetron ve klystron olmak iizere iki ¢esit mikro dalga iireteci vardir.

Magnetronlar mikro dalga ireten cihazlardir (Sekil 2-4). Yiksek giiclii
osilatorler gibi ¢aligirlar, birka¢ mikro saniye araliklarla mikro dalga atimlar tiretirler
ve bu atimlar saniyede yiizlerce kez tekrarlanir. Her bir atimdaki mikro dalgalarin
frekanslar1 yaklasik 3000 MHz’dir. Magnetron silindirik bir yapidadir, merkezi bir
katota ve rezonans bosluklari olan bakir bir anota sahiptir. Anot ve katot aras1 bosluk
vakumludur. Katot bir i¢ filament tarafindan 1sitilir ve elektronlar termoiyonik yayilim
ile iiretilir. Bosluklarin ara kesitine dik bi¢imde statik manyetik alan uygulanirken, anot
ve katot arasina puls halinde DC elektrik alan uygulanir. Katottan ayrilan elektronlar
puls halindeki DC elektrik alan etkisi ile anota dogru hizlandirilirlar. Es zamanl olarak
manyetik alanin da etkisi altinda olan elektronlar, rezonans bosluklara dogru karmasik
spiraller big¢iminde hareket ederlerken mikro dalga formunda enerji yayimlarlar.
Uretilen bu mikro dalga atimlari, dalga kilavuzu yardimi ile hizlandirictya aktarilir.
Genellikle magnetronlar, 2 MW’luk bir pik giicii saglarlar ve diisiik enerjili linaklarda
(6 MV ya da daha az) kullanilirlar. Her ne kadar yiiksek enerjili linaklar klystron
kullansalar da, bazi yiiksek enerjili linaklar (25 MeV) 5 MW’luk magnetronlar ile
caligmaktadir (6, 8).

Cinlayici (Rezonator) Anot blogu

Isitma -
Kapma hatti

Sekil 2-4: Magnetron kesiti



Klystron bir mikro dalga iireteci degil, genlik gii¢lendiricidir (Sekil 2-5). Diisiik
giicli bir mikro dalga osilatorii tarafindan beslenmesi gerekir. Katotta iiretilen
elektronlar, zayif mikro dalgalar ile beslenen, demetleyici boslugu olarak adlandirilan,
ilk bosluk icerisinde voltajin negatif atimi ile hizlandirilirlar. Mikro dalgalar bosluk
boyunca alternatif bir elektrik alan meydana getirirler. Elektronlarin hizlari, hiz
modiilasyonu olarak bilinen bir islem ile, olusturulan alternatif elektrik alan kullanilarak
cesitli seviyelere ayarlanir. Elektronlarin bazilar1 hizlandirilirken, bazilar1 yavaslatilir,
bazilar1 ise etkilenmemektedir. Bu islem, elektronlarin hizlarimin ayarlanip demetler
halinde siirlikleme tiiplerine gegisleri ile sonuglanir. Klystronlar yapisal olarak
magnetronlardan daha biiyiikk ve agirdirlar. Bu nedenle magnetronlar gantry’e monte

edilebilirler, klystronlar ise genellikle gantry standinin arkasina monte edilirler.
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Sekil 2-5: Klystronun calismasi

Ozetle, bir giic kaynagi icerisinde atim olusum ag1 ve anahtarlama tiipii
(hidrojen tayratron) bulunan modiilatore elektriksel gilic (dogru akim) saglar.
Modiilatordeki yiiksek voltaj atimlar birka¢ mikro saniyelik yassi baghi dogru akim
atimlaridir. Bu atimlar es zamanli olarak magnetron ya da klystron’a ve elektron
tabancasina iletilir. Magnetron ya da klystronda olusturulan atimli mikro dalgalar dalga
kilavuz sistemi ile hizlandirict tiipe enjekte edilir. Uygun bir anda elektron
tabancasindan ¢ikan elektronlar da hizlandiric1 tiipe iletilirler. Hizlandirict tiipler,
vakumlanmis ya da i¢i gaz doldurulmus, bakirdan iiretilen yapilardir. Tiip boyunca,
ortasi delik, birbirine esit araliklarla dizilmis diskler ya da diyaframlar vardir.
Elektronlar hizlandirict tiipe yaklasik 50 keV’lik bir enerji ile girerler ve mikro

dalgalarin elektromanyetik alanlar1 ile etkilesirler. Bu elektronlar mikro dalgalarin



tepelerine binmek suretiyle hizlandirilirlar. Elektronlar hizlandiric1 tiipten ¢ikista
yaklagik 3 mm ¢apindadirlar. Diisiik enerjili linaklarda (6 MV’ye kadar) olusan yiliksek
hizli elektronlar dogrudan hedef materyale captirilarak X-1s1n1 tretilir. Yiiksek enerjili

linaklarda hizlandiricr tiipii diisiik enerjililere daha uzundur ve hizlandirilan elektronlar

2700 dondiiriilerek hedefe garptirilir (6).

2.1.2.2. Kafa Yapisi (Gantry)

Bir¢ok linak yatay eksende donebilecek sekilde tasarlanir. Gantry doniisi ile
kolimator aksi dikey eksende hareket eder. Gantry doniis ekseni ile kolimator aksinin

kesisim noktas1 izomerkez (isocenter) olarak adlandirilir (Sekil 2-6).

Elektron
Hizlandiric1 Dalgg Transferi
Kilavuzu

Elektron
Tabancas1

Hedef
Izomerkez
: : Gantry
Arnamenanons < T (SRRt b covssmses | Fliseni
= Gantry T _‘: Tedavi
R-}' Giig Ekseni : Masas1
Kaynag x
L}

i i e

Sekil 2-6: izomerkez (isocenter)

Cihazin kafa yapisi; kursun, tungsten veya kursun-tungsten alagimi gibi ytliksek
yogunluklu, koruyucu kalin bir kabuktan meydana gelmektedir. Bu yap1 radyasyon
sizintisint Oonlemeye yarar. Cihaz kafasi; X-1s51m1 hedefi (tungsten), sagici folyo,
diizlestirici filtre, monitdr iyon odalari, kolimatorler ve 11k lokalizorii gibi boliimleri
icerir. Bu icerik farkli lineer hizlandiricilar i¢in gesitlilik gosterebilir. Tedavi moduna
gore, elektronlarin yliksek atom numarali tungsten hedefe carptirilmasi ile X-1s1n1
tedavisi ya da ¢ikis penceresine yonlendirilmesi ile elektron tedavisi saglanir (Sekil 2-
7).
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Sekil 2-7: Lineer hizlandiricilarin elektron ve foton modunda calismalarmin sematik
gosterimi

Linak X-1sin1 modunda c¢alistinlirsa; hizlandirilan elektronlar oncelikle
tungsten gibi yiiksek atom numarali bir hedefe carptirilarak, X-isinlar iretilir. X-
1sinlari, hedefin altinda konumlanan sabitlenmis birincil kolimatdrler ile sekillendirilir.
X-1gmlari, daha sonra, 151n demetini uniform hale getirmek i¢in diizlestirici filtreden
gecirilir. Bu filtre genellikle kursun, celik, aliiminyum, tungsten ya da bunlarin bir
kombinasyonundan meydana gelir. Diizlestirilmis X-1sinlari, doz monitér odalarina
gelir. Monitdr sistemi, bircok iyon odasindan ya da ¢ok plakali tek bir odadan meydana
gelir. Genellikle, tiim 151n alanim1 kaplayan yass1 paralel plak gibi transmisyon tipinde
odalar kullamlsa da, bazi linaklarda silindirik iyon odalari kullanilmaktadir. Iyon
odalarmin amaci doz hizi, toplam doz ve alan simetrisi gibi parametreleri kontrol
etmektir. Iyon odalarmin degisen doz hizlarina karsin, stabil kalmalar1 ¢ok 6nemlidir.
Bu iyon odalarina 300 — 1000 V Bias voltaji uygulanir. X-iginlar1 daha sonra hareketli
cenelerden yapilmis ikincil kolimatoérlerde tekrar sekillendirilirler. Bu kolimatdrler
kursun ya da tungsten iki ¢ift bloktan (jaw) olusmustur ve X-1s1n1 kaynagindan (focal
spot) 100 cm standart bir uzaklikta 0x0’dan 40x40 cm®ye kadar dikdértgen alan
aciklig1 yaratabilirler. Cihaz kafasindaki 1s1k lokalize sistemi ile alan boyutlar1 kontrol
edilebilir. Bu sistem, iyon odalar1 ve jawlar arasina yerlestirilmis bir ayna ve bir 151k
kaynagindan olugmaktadir. Isik lokalize sistemi ile odaktan X-isini {iretircesine 11k

saglanir, boylece 1s1nlanacak alanin kontrolii yapilabilir.
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Linak elektron modunda ¢alistirilirsa; hizlandiricinin ¢ikis penceresinden 3 mm
capinda ¢ikan elektronlar hedef materyale carptirllmak yerine dogrudan birincil
kolimatorlerden gecerler. Bu elektronlar daha sonra kursun ya da aliiminyumdan
yapilmis, tedavi alani boyunca diizglin elektron akisi saglayacak, ince metal sagici
filtreden gecer. Daha sonra X-isinlarinda oldugu gibi doz monitér odalarina gelen
elektronlarin doz hizi, toplam doz ve alan simetrisi kontrolleri gerceklesir. Elektron
1sinlarinda, X-1sinlarindan farkli olarak biiyiikliikleri 4x4’ten 25x25 cmz’ye kadar
degisen 0zel ikincil elektron kolimatorleri (elektron aplikatorleri) kullanilarak tedavi

alanlari olusturulur (2, 6).

2.1.2.3. Cok Yaprakh Kolimator (Multileaf Collimator, MLC)

Radyoterapinin temel amaci, hedef voliimii 1sinlarken saglikli dokularin
absorbe ettigi radyasyon miktarini minimum seviyede tutmaktir. Tedavi 1smnini
sekillendirmek, saglikli ve kritik organlarda biriken dozu ciddi seviyede azaltmak i¢in
onemli bir yoldur. Konvansiyonel kolimator ceneleri ile dikdértgen bigimli tedavi
sahalar1 elde edilebilir, fakat ihtiya¢ duyulan tedavi sahasi her zaman dikdortgen
seklinde olmayacagi gibi ek sekillendirmeler de gerekebilir. Bir lineer hizlandiricida,
standart kursun bloklar ya da fokalize alagim bloklar tedavi kafasina takilabilir. Diger
secenek ise ¢cok yaprakli kolimatdr (MLC) sistemidir.

MLC, 151n demetini istenilen bigimde Onleyen hareketli yapraklara sahiptir.

Tipik MLC’ler ¢iftler halinde dizilmis 40 — 120 yapraktan olugmaktadir (Sekil 2-8). Bu

yapraklar “lif” olarak da adlandirilir (9).

'|!||i|!!HH \\\\‘J‘/ s
| N
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Sekil 2-8: Multileaf collimator Varian Millenium MLC120
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MLC yapraklari, uygulanacak radyasyonlar i¢in kabul edilebilir bir ateniiasyona
sahip olmalidir ve birlikte hareket ederek istenilen tedavi alanini olusturabilecek en
ideal sekilde tasarlanmalidir.

Yapraklar, en yogun metallerden biri olan tungsten alasimdan yapilmaktadir.
Tungsten alagimlar sert, diisiikk esneme katsayili, kolay islenebilir ve ucuzdur. Saf
tungstenin yogunlugu 19,3 g/cm® iken, alagimlarin yogunlugu, islenebilirligi artirmak
icin kullanilan demir, bakir ve nikel miktarma bagl olarak 17 — 18,5 g/cm3 arasinda
degismektedir (10).

MLC sisteminin performansini etkileyen en 6nemli parametreler; maksimum
alan boyutu, lif genisligi, merkezin karsisina maksimum ge¢cme mesafesi, liflerin i¢ ige
gecmesi (interdijitasyonu) ve kolimatdr ¢enelerine gore MLC konumu gibi mekanik ve
geometrik ozellikleridir (Sekil 2-9). Ilave olarak IMRT icin MLC kullaniminda lif

hizlar1 ve lif pozisyonlarinin dogrulugu da 6nemli parametrelerdir.

Maximum
Midline Overtravel

Maximum

/ Fieldsize

Leaf-Bank A Leaf Bank B

Sekil 2-9: MLC’lerin en belirgin mekanik parametreleri

Maksimum alan boyutu: Klinikte kullanilan iki tiir MLC vardir. Bunlardan biri,
orta ve biiyiik alanlar i¢in tasarlanmis ve linaklarin kafasina monte edilmis, 40x40 cm?
alan boyutuna kadar agilabilen MLC’dir. Digeri ise genellikle mini veya mikro MLC
olarak adlandirilan ve tedavi cihazinin kafasina yerlestirilebilen bir aparata monte

edilmis MLC’dir. Mini ve mikro MLC’lerin maksimum alan boyutu 10x10 cm®dir.
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Lif genisligi: Lineer hizlandirict kafasina yerlestirilmis, bilgisayar kontrollii
MLC’ler genellikle, izomerkezde, 0,5 — 1 cm genislige sahiptirler. Burada genislik,
liflerin hareket yoniine dik eksende tanimlidir. Cesitli lif genisliklerine sahip cihazlar
bulunmaktadir. Lif genisligi tedavi voliimiiniin sekline ve boyutuna uygun olmalidir.
Ormnegin, bir prostat kanseri 1sinlamasinda 1 cm’lik 1if genisligi kabul edilebilirken,
spinal cord etrafinda lokalize olmus kiiciik bir hedef i¢in bu genislik uygun olmayabilir.

Merkezin karsisina maksimum ge¢gme mesafesi: Bu parametre literatiirde
maximum overtravel olarak bilinir; bir yapragin, MLC’nin orta hattindan ne kadar
uzaga hareket edebilecegini gosterir. Bu parametrenin biiylik olmas1 mekanik zorluklari
da birlikte getirir ¢iinkii bu durumda ihtiya¢ duyulacak uzun yapraklar, hem daha agir
olacak hem de mekanik kontrol problemi yasatacaklardir. Fakat bu parametrenin biiytik
olmasi, karmagsik sekilli ya da yogunlugu modiile edilmis tedavi alanlarmin
olusturulmasina avantaj saglar.

Liflerin i¢ ice gecmesi (interdijitasyon): Bazi durumlarda bir lif, karsisindaki lif
ile carpismadan bu lif hizasim1 gecemez (Sekil 2-10). Her ne kadar konformal
radyoterapi i¢in biiylik bir sorun yaratmayan bu durum, yogunluk ayarli radyoterapide

(IMRT) alt segmentlerin olusmasinda sorun ¢ikarir.

interdigitation

Sekil 2-10: Liflerin ic ice ge¢cmesi (interdijitasyon)
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Kolimatdr ¢enelerine gére MLC konumu: MLC konumu linak {ireticilerine gore

farklilik gosterir (Sekil 2-11) (11);
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Sekil 2-11: Elekta, Siemens ve Varian lineer hizlandiricilarinda MLC Kkonumlarinin
sematik gosterimi. Verilen uzunluklar cm cinsindendir.

Cok yaprakli kolimatdrlerde, liflerin fokuslama 6zelligi ve olusacak penumbra
dikkat edilmesi gereken iki fiziksel 6zelliktir. Penumbra, normalde, belirli bir derinlik
icin alman doz profilinde, %20 ve %80’lik izodoz hatlar1 arasindaki mesafe olarak
tanimlanir. Hedef voliim ile saglikli doku arasinda hizli doz diisiisii elde etmek icin
penumbra miimkiin oldugu kadar kiiciik olmalidir. Penumbra, kaynagin ¢apina,
kolimator cenelerinin kaynaga ve hasta yiizeyine gore pozisyonuna baglidir. Kiiclik
penumbra i¢in, kaynak ¢ap1 olabildigince kiiglik (glinlimiiz linaklarinda bu deger 2 — 3
mm’dir) kaynak ile kolimator arasi uzaklik olabildigince biiylik olmalidir. Ayrica
penumbra, kolimatdr kenarlarinin yapisina baglidir. MLC’den olusan bir kolimatdrde lif
kenarlarinin, lif pozisyonundan bagimsiz olarak kaynaga dogru yonelmis olmalar
penumbray1 kiiciiltiir. Bu 6zellik fokuslama olarak adlandirilir. MLC’lerde lif hareketi
yoniine dik ya da lif hareketi yoniinde fokuslama yapilabilir (12).

Enine kesitte trapezoid yapidaki lifler, lif hareketine dik yonde iyi bir fokuslama
ozelligi saglar (Sekil 2-12).
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Sekil 2-12: Trapezoid yapida, liflerin hareket yoniine dik fokuslama

Lif hareketi yoniinde fokuslama ise, lif kenarlarinin donmesi ya da liflerin

dairesel bir yoriingede kavis ¢izmesi ile gerceklesir.

=) _ (A
tre 8s %

Sekil 2-13: a: dairesel yoriingede Kkavis cizen lif yapisi, b: yuvarlak ugclu lif yapisi, c: uglar
donebilen lif yapis1

Modern MLC sistemlerinin ¢ogunda, Sekil 2-13 a.’da goriilen, uglar1 1sin
diverjansina uyumlu, kabul edilebilir penumbraya sahip MLC’ler kullanilmaktadir. Bu
tip MLC’lerde dahi, penumbra lif pozisyonundan tamamen bagimsiz degildir.
Penumbradaki degisimler tedavi planlama sistemlerine yliklenmelidir. Bu durum
ozellikle IMRT de kiigiik segmentlerin 1sinlanmasinda 6nem kazanir (12, 13).

Siirtlinmeyi 6nlemek i¢in lifler arasinda 0,1 mm’lik kii¢iik bir aralik olmalidir.
Bu aralik, yaklasik %4’liik bir sinirin altinda tutulmasi gereken radyasyon sizintisina
neden olur. Bu durum 6zellikle trapezoid fokuslama 6zelligine sahip liflerde problem
yaratmaktadir. Firmalar bu sizintiy1 engellemek i¢in tongue and groove dizayni

tasarlamiglardir (Sekil 2-14, Sekil 2-15).
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Sekil 2-14: Trapezoid fokuslama o6zelligine sahip liflerde sizinti. Tongue and groove lif
dizaym

Sekil 2-15: Tongue and groove lif dizayni ile merkezdeki doz diisiisii

MLC’lerde dikkat edilmesi gereken bir diger konu lif ge¢irgenligidir. Yiiksek
enerjili X-isinlarmin kolimasyonu gerektiginde, daima, g¢eneler ya da lifler i¢inden
geemis bir miktar X-151m1 vardir. Bu nedenle, ¢ene ya da lif iiretiminde tungsten gibi
yiiksek atom numarali maddeler kullanilmalidir. Lineer hizlandiricilarin kolimator
ceneleri MLC’ler ile yer degistirdiginde, kisiye 6zel hazirlanan bloklarda oldugu gibi,
151n ateniiasyonunun (azaliminin) <%5 ya da 4 — 5 HVL olmas1 gerekmektedir. Fakat
lifler aras1 s1zint1 da hesaba katilirsa, bu sizintilar1 kompanse edebilmek i¢in ateniiasyon
artirtlmalidir. 4 — 5 HVL i¢in 5 cm’lik tungsten alasim yeterlidir. Lif gecirgenligini
%1’in altina indirmek i¢in 8 — 10 cm’lik tungsten kalinligina ihtiyag¢ vardir (10, 12).
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2.2. Radyoterapi Tedavi Teknikleri
2.2.1. Konvansiyonel Radyoterapi

Konvansiyonel radyoterapi, tek ya da karsilikli alanlarin, iki boyutlu doz
dagilimini kullanarak veya kullanmayarak, kompansatorler ve basit bloklar ile hastaya
uygulandigr tedavi seklidir. Tek alanlar, kemik metastazlar1 i¢in, %50’lik izodoz hat
sinir1 ile tanimlanarak kullanilabilir. Karsilikli paralel alanlar, palyatif tedavilerde, set-
up’m hizli ve kolay yapilabilmesi i¢in larenks gibi diisiik yayilimli ya da meme gibi
tanjansiyel hedef volliimlerin tedavisinde kullanilabilir. Fakat izodoz dagilimlari
gostermistir ki; %95°lik izodoz hatti hedef voliimii yeterince saramamaktadir, doz
dagilimi homojen degildir ve dahasi normal dokular neredeyse hedef voliim ile ayni
dozu almaktadir. Isin modifikasyonunun wedge olarak adlandirilan kama filtreler ile
yapilmast doku eksikliklerinde, oblik viicut konturlarinda ya da egimli hedef
voliimlerde doz dagilimlarini diizeltmis, ayrica daha homojen sonuglar elde edilmesini
saglamistir.

Fakat derin yerlesimli ¢ogu tiimor i¢in radikal doz ancak, bir¢ok 1s1n demetinin
karmasik kombinasyonlar ile cilt ve cilde yakin normal dokularin fazla doz almasi
engellenerek verilebilir (14).

Bilgisayar teknolojisindeki  gelismeler, goriintileme teknolojilerindeki
yenilikleri de beraberinde getirmistir. Goriintiilemedeki bu gelismeler, radyoterapi
tedavi planlama sistemlerinde daha kompleks uygulamalari miimkiin kilmistir. Bu
degisimlerin sonucu olarak radyoterapi tedavileri, elle hesaplama gerektiren ve iki
boyutlu X-igmlart goriintiileri kullanilan konvansiyonel tedavilerden, ii¢ boyutlu X-
isinlart  goriintiilerinin  ve karmasik bilgisayar algoritmalarinin  kullanildigr daha

kompleks tedavilere dontismiistiir (15).

2.2.2. 3-Boyutlu Konformal Radyoterapi

Konformal tedavi, MLC’leri kullanarak 1sinlara sekil verebilmek icin, 3 boyutlu
doz hesaplamalari ile ICRU prensiplerine uygun hedef timér voliimii ve normal doku
tanimlamalarini igerir. Konformal RT ve IMRT planlamalarinda malign (kotii huylu)
hastaliga sahip bir hastanin tedavisi icin ilgili organin, saglikli doku ve organ
hacimlerinin smnirlarinin {i¢ boyutlu olarak belirlenmesi gerekir (Sekil 2-16). Bu
hacimler, International Commission on Radiation Units and Measurements (ICRU

Report 62) tarafindan asagidaki gibi tanimlanmistir (14, 16);
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e Tanimlanabilir Tiimo6r Voliimii (Gross Tumor Volume, GTV)

e Klinik Hedef Voliimii (Clinical Target Volume, CTV)

e Planlanan Hedef Voliim (Planning Target Volume, PTV)

e Tedavi Volimii (Treated Volume)

e [sinlanan Voliim (Irradiated Volume)

e Riskli Organ (Organs at Risk, OAR)

e Planlanan Riskli Organ Voliimii (Planning Organs at Risk Volume, PRV)

Tamimlanabilir Tiimér Voliimii (Gross Target Volume, GTV): GTV, habis tiimoriin
goriilebilir veya dokunulabilir boyutu ve yeridir. GTV, bilgisayarli tomografi (BT),
niikleer manyetik rezonans goriintiileme (MRI) gibi goriintiileme, patoloji gibi teshisle
ilgili protokoller ve Klinik kontrollerin kombinasyonu sonucunda elde edilen bilgilere
baglidir.

Klinik Hedef Voliimii (Clinical Target Volume, CTV): CTV, hissedilebilir GTV’yi ve
yok edilmesi gereken mikroskobik malign hastaligi igeren doku hacmidir. CTV,
genellikle GTV ¢evresinde sabit ya da degisken mesafe (marj) olarak belirlenir, fakat
baz1 vakalarda GTV ile ayni1 voliim olarak tanimlanir. Birbiriyle bag1 olmayan, ayrik,
birden ¢ok CTV’ler de olabilir. Boyle durumlarda istenilen tedaviyi saglamak i¢in bu

voliimlere farkli dozlar vermek gerekebilir.
CTV=GTV+ marj

Planlanan Hedef Voliim (Planning Target Volume, PTV): PTV geometrik bir
kavramdir; onceden belirlenen ve klinik hedef hacme verilmek istenen doz i¢in uygun
demet alan1 ve uygun demet lokalizasyonunun belirlendigi voliimdiir. Tedavi siiresince
hasta set-up’imda meydana gelebilecek degisiklikler (hasta pozisyon degisikligi,
aygitlarin mekanik farkliligi, dozimetrik farkliliklar, set-up hatalari, BT/simiilator/tedavi
aygiti-koordinat hatalari, insan faktorii) hedef voliimde degisikliklere sebep olabilir. Bu
yiizden planlanan hedef voliim belirlenmesinde hasta ve 1s1n pozisyonuna bagl giinliik
degisiklikler (Set-up margins, SM) g6z Oniine alinmalidir. Ayrica planlanan hedef
voliim, klinik hedef voliim (CTV) i¢inde yer alan organ hareketlerinden (solunuma
bagl hareketler gibi) kaynaklanabilecek degisiklileri de igermelidir (Internal margins,
IM)



19

PTV=CTV+SM+IM

Tedavi Voliimii (Treated Volume, TV): Planlanan izodoz egrisiyle ¢evrilmis voliimdiir.
Tedavi tekniklerinin sinirli olmasi nedeniyle belirlenen absorbe doz, sadece hedef ya da
planlanan voliime verilemez. Bu nedenle tedavi voliimii, planlanan hedef voliimden
daha biiyiik ve basit sekillidir.

Isinlanan Voliim (Irradiated Volume, IV): Isinlanan voliim, normal doku toleransina
gore onemli Ol¢iide doz alan, tedavi voliimiinden daha biiylik bir voliimdiir. Isinlanan
voliim, tanimlanan absorbe dozun yiizdesi (%50) olarak ifade edilir. Isinlanan voliim
tedavi voliimiine, dolayisiyla, kullanilan demet sayis1 ve yoniine baglidir.

Riskli Organ (Organs at Risk, OAR): Riskli organlar; radyasyona duyarli, PTV
civarinda, tedavi planini ya da adsorbe dozu etkileyebilecek, normal dokulardir (akciger
dokusu, rektum, mesane, omurilik gibi).

Planlanan Riskli Organ Voliimii (Planning Organs at Risk Volume, PRV): Planlanan
hedef voliim ile birlikte, riskli organlarin tedavi boyunca hareketleri ve tedavi boyu
stiren set-up belirsizlikleri de hesaba katilmalidir. Riskli organa, tiim bu parametreleri
icine alabilecek bir marj verilmelidir. Riskli organlara tanimlanacak SM ve IM ile

planlanan hedef voliime benzer bir voliim, planlanan riskli organ voliimii, olusturulabilir

(2, 16).

Tanimlanabilir Hedef Hacmi (GTV)
Klinik Hedef Hacim (CTV)

Planlanan Hedef Hacim

(PTV)

Tedavi Hacmi (TV)

Isinlanan Hacim (IV)

Sekil 2-16: Radyoterapide kullamlan voliimler

3 boyutlu konformal radyoterapide, hastalarin ii¢ boyutlu anatomik goriintiileri
kullanilarak c¢izilen hedef voliime dozlar, blok veya MLC’ler yardimi ile daha diizgiin

bir sekilde verilmektedir. Bu sayede, tanimlanan doz istenilen voliime hassaslikla verilir
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ve daha iyi tiimdr kontrol olasiligi (TCP) saglanir. Ayrica, ¢evre saglikli dokulara daha
az doz verilir. 3 boyutlu konformal radyoterapi ile hedef voliim etrafinda ani doz disiisii

saglanarak normal dokuda olabilecek hasar olasiligi da (NTCP) en aza indirilmis olur
(6, 17).

2.2.3. Yogunluk Ayarh Radyoterapi (Intensity Modulated Radiotherapy, IMRT)

Yogunlugu degistirilmis doz dagilimlarinin elde edilebilmesi 1960’larda
miimkiin olmaya baglamistir. Bu yillarda wedge ve bloklar ile 151n siddeti degistirilerek
farkl1 doz haritalar1 elde edilmistir. Ayrica bu yillarda, hizlandiricilara monte edilen
graviti uyumlu bloklar ile yiliksek dozlara c¢ikilmistir. Metal kompansatorler yillarca
IMRT tekniginin dayanagi olmustur. IMRT ilk olarak, 1988’de tersten planlama
kavramui ile baglamistir (18).

Yogunluk ayarli radyoterapi, konformal radyoterapinin en geligsmis halidir. Non
uniform doz dagilimmin elde edilmesine olanak saglar. Timdr kontrol olasiligini
yiikseltme ve tedaviye bagli olusabilecek hasarlar1 azaltma (normal doku komplikasyon
olasiligini diisiirme) iistiinliiklerine sahiptir. IMRT tekniginde, yogunluklar1 ayarlanmis
demetler kullanilarak, konkav bi¢imli hedef volimde istenilen doz dagilimi elde
edilirken, tiimoér c¢evresindeki kritik organlarin dozlarmin tanimlanan tolerans
degerlerinin asilmamasi saglanir. Doz yogunluklar, farkli optimizasyon teknikleri
kullanilarak elde edilir. Bu yogunluklar, MLC’ler tarafindan olusturulan segmentlerle
timorlii doku ve saglikli doku boélgelerinin kalinligina gore hesap edilir. IMRT, ihtiyag
duyulan yogunluk ayarli 151n haritalarini olusturmak i¢in kullanilan tersten planlamaya
(inverse treatment planning, ITP) ve hedef voliimleri tanimlamak i¢in kullanilan 3
boyutlu ¢oklu modalite goriintillemeye ihtiya¢c duyar. Yogunluk ayarli radyoterapi
kompleks doz hesaplamalarini igerir. Tedavi planlama bilgisayarlarinin daha fazla
hesaplama zamanina ihtiyact vardir. Bu noktada daha kuvvetli algoritmalara ihtiyag
duyulur. Coklu tedavi sahalar1 ve ¢oklu alt segmentlerin hesap edilmesi uzun zaman
almaktadir (2, 19).

Yogunlugu ayarlanmis tedavi alanlar1 elde etmek i¢in birgok farkli yol vardir.
Istenilen huzme seklini yaratabilmek icin, sekillendirilmis bircok alt alan (segment),
statik MLC segmentleri (SMLC) ya da dinamik MLC (DMLC) ile meydana getirilir.
Plan optimizasyonlar1 ise, tamamen matematiksel bir fonksiyon yardimi ile basit

(forward) iterative (tekrarli) planlama ve optimize edilmis planlama ile yapilir.
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Genellikle en kompleks yogunluk dagilimlar inverse (tersten) planlama ile IMRT de
elde edilir. Yogunluk ayarli radyoterapide huzme dizaynlari; kullanilacak planlama
teknigine (forward ya da inverse), foton enerjilerine ve 1sinlarin dizilimine baghdir.
Basit segmentlerden olusan bir IMRT planinin segmentleri kullanici tarafindan
olusturulabilirken, kiigiik 1s1n huzmeleri ile olusturulan daha karmasik IMRT planlar
icin 151n huzme boyutlart (1x1 cm? ya da 0,5x0,5 cm? gibi) kullanici tarafindan
secilebilir (20).

Modern lineer hizlandiricilarda, normal dokular1 korumak amaciyla, kursun
bloklarin yerini MLC’ler almigtir. IMRT tekniginin uygulanmasinda MLC’lerin
geometrik karakteristikleri cok dnemlidir;

1. Lif genisligi: Lif genisligi, bir boyutta, aki modiilasyonunun uzaysal
¢coziinlirliiglinii belirler. Lif hareketi yoniindeki akinin uzaysal ¢oziiniirligii, MLC
pozisyon dogrulugu ile sinirlidir.

2. Maksimum lif hizi: Lif hiz1 6zellikle dinamik MLC ile yapilan IMRT lerde
onemlidir. Tipik lif hiz1 2 — 4 cm/s’dir.

3. MLC ile maksimum alan boyutu: IMRT uygulamalarinda, maksimum alan
boyutu acik alan 1sinlamalar ile ayni degildir. Fakat bu boyut liflerin maksimum
overtravel (orta hattan karsiya gegme mesafesi) ile tanimlanir.

4. Maksimum overtravel: Bir lifin MLC orta hattindan ne kadar uzaga
gecebilecegidir.

5. Sizinti ve gegirgenlik: S1zint1 ve gegirgenlik, 6zellikle, IMRT uygulamalarinda
bliylik 6neme sahiptir. Ciinkii IMRT uygulamalarinda monitor unit (MU) degeri ¢ok
biiyiiktiir. Bu MU degerleri, alanlarin lifler ile kapatildigi bolgelerde sizint1 sebebiyle
dozlarda artis meydana getirir.

6. Lif pozisyon dogrulugu: MLC’lerin IMRT uygulamalarindaki en 6nemli
parametredir. Lif pozisyon dogrulugu, icerdigi bircok segment sebebiyle IMRT’de,
konformal 1ginlamalara gore daha 6nemlidir. Lif pozisyonundaki 1 mm’lik hata 10x10
mm?lik alanda yaklasik %10 doz hatasina sebep olur. Bu yiizden lif pozisyonunda
meydana gelebilecek hata 0,5 mm’yi gegmemelidir (12).

Planlama sisteminde olusturulan yogunluklari ayarlanmis 151n huzmeleri medikal
lineer hizlandiricilar kullanilarak iki farkli teknikle uygulanabilir. Isinlamanin, hedef
voliim lizerindeki MLC hareketi sonlaninca basladigi ve tedavi alanlarinin bir¢ok

segmentten olustugu teknige Step and Shoot IMRT ya da segment tabanli IMRT denir.
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Isinlamanin, gantry’nin uygun 1sinlama pozisyonuna gelince basladigi ve i1sinlama
esnasinda MLC’lerin hareketli oldugu teknige ise Sliding Window ya da dinamik MLC
tabanli IMRT denir.

2.2.3.1. Statik IMRT (Step and Shoot)

Ik kez 1994°de Bortfeld ve arkadaslari tarafindan one siiriilmiistiir. Bilgisayar
kontrollii MLC’lerin gelismesi, huzme alanlarinin yogunlugunu ayarlamayir miimkiin
kilmistir. Statik IMRT teknigi, segment tabanli ya da step and shoot IMRT teknigi
olarak da bilinir.

Bu teknik; sabit gantry ac¢isinda, her biri kendi alan sekline, doz agirligina ve
monitor unit (MU) degerine sahip statik MLC segmentleri ile 1sinlama yapmaya olanak
saglar. Step and shoot ile 1sinlamanin yalnizca liflerin hareketsiz oldugu zaman
yapildigi, 1sinlama siiresince herhangi bir lif hareketinin olmadigi ima edilir. Liflerin
dizilimini saglayan algoritma, optimize olmus yogunluk seklini girdi olarak alir ve bu
girdiyi, her birit MLC’ler tarafindan olusturulan alt segmentler i¢inde ayristirir. Her bir
segment i¢in aki yogunlugu rolatif olarak uniformdur. Tim bu statik segmentlerin
toplami, istenen yogunlugu ayarlanmis doz dagilimini verir. ideal olarak segmentler,
segmentler arasi lif hareket zamanin1t minimuma indirecek sekilde siralanir.

Step and shoot IMRT yaklasiminin temeli; yogunlugu ayarlanmis 151n

alanlarinin, diizensiz sekillendirilmis alanlarin st iiste bindirilmesi sonucu

olusturulmasidir (Sekil 2-17) (1, 2, 12).
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Sekil 2-17: Step and Shoot teknik

2.2.3.2. Dinamik IMRT (Sliding Window)

Dinamik IMRT teknigi, sliding window (kayan pencere) ya da dinamik MLC
tabanli IMRT teknigi olarak da bilinir. Bu teknik, klinikte, ilk olarak “Sliding window
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veya Dynamic MLC (DMLC)” adiyla, Memorial Sloan-Kettering Cancer Center
(Newyork-USA) de kullanilmistir. Bu teknikte, step and shoot tekniginde oldugu gibi
alt segmentler yoktur; lifler isimnlama siiresince farkli hizlarda ardisik olarak hareket
etmek suretiyle yogunlugu ayarlanmis tedavi alanlar1 yaratirlar.

Sliding window tekniginde, 1smmlama yapilirken, karsilikli lifler bilgisayar
kontrolii altinda istenilen huzmeyi yaratacak bi¢cimde hedef voliim alanini siipiiriir
(Sekil 2-18). Bu siiregte karsilikli liflerin olusturacagi agiklik (gap) ve bu boslugun alan
igindeki siipiirme hiz1 optimal sekilde ayarlanmistir. Tedavi cihazinin doz hizinda (dose
rate) az da olsa bir dalgalanma olabileceginden; hareket, zamandan ¢ok MU degerine
endekslidir. Bu teknikte en temel prensip; liflerin olusturdugu agiklik bir noktadan
gecerken o noktanin alacagi radyasyon miktari, ilk lifin noktadan ge¢gmesi ve takip eden
lifin o noktay1 tekrar kapatmasi arasindaki siiregte verilen MU degeri ile orantilidir. (Bu
nokta ayrica lifler arasi sizinti, lif gegirgenligi ya da lif kaynakli sacilmalardan
kaynaklanan fazladan dozlar alabilir. Bu fazladan dozlar mutlaka hesaba katiimalidir.)
Sliding window teknigi ile olusturulacak huzme i¢in alanda hareket edecek lif sayisi,
ongoriilen hedef voliime baghdir.

Dinamik IMRT tekniginde kullanilacak lifler, bagli olduklari, kiigiik motorlar
yardimu ile hareket ederler ve hizlar1 saniyede 2 cm’den fazladir. Bilgisayar kontrollii lif
hareketlerinin pozisyonlar1 dogrulanmalidir. Lif hizlarimin belirlenmesi i¢in farkli
¢oziimler One siirlilmiistiir; bu c¢oziimler, optimizasyon sirasinda tanimlanan doz
simnirlandirmalarina  gére olusturulan yogunluk ayarli profilleri, miimkiin olan
maksimum lif hizinda ve minimum tedavi siiresinde en dogru sekilde verecek

optimizasyon algoritmalarini igermektedir.

» =
v(t) | v(t)

A-Leaves R-Leaves

Sekil 2-18: Dinamik IMRT tekniginde, 151nlama sirasinda MLC’ler zamamin fonksiyonu
olarak hareket etmektedir
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Dinamik MLC teknigi, statik MLC teknigine gore daha karmasiktir. Fakat statik
MLC tekniginde bahsedilen tongue-groove ve alt alanlarin birlesim yerindeki diisiik
dozdan kaynaklanan artefaktlara sahip degildir. Ayrica dinamik MLC tekniginin daha
kisa tedavi sliresine sahip olmast ve daha yumusak gecisli doz yogunluklar
olusturabilmesi gibi avantajlar1 vardir. Bu avantajlarinin yaninda bu teknik yalnizca
tersten planlama sistemi ile uygulanabilmektedir ve lif hareketlerinin siirekli olmasi lif

pozisyonlarinin, lif hizlarinin, tedavi cihazinin doz hizinin siirekli kontroliinii gerektirir

(1, 6, 12).

2.2.4. Yogunluk Ayarh Ark Terapi (Intensity Modulated Arc Therapy, IMAT)

Medikal lineer hizlandiricilarin gantry kismini rotasyonel IMRT tedavileri i¢in
kullanma fikri 1995 yilinda Yu tarafindan ortaya konmustur; “yogunluk ayarli ark
(rotasyon) terapi”. Yu bu yaklagim i¢in bir medikal hizlandirici, siirekli rotasyon halinde
bir gantry ve dinamik MLC sisteminden yararlanmistir. Dinamik MLC ve rotasyon
tedavinin kombinasyonu olarak gelistirilmistir. Bu kombinasyon ile birgok superimpose
ark kullamilmaktadir. Istenilen doz dagilimi, spesifik bir gantry agis1 icin olusan alan
seklinin bir sonraki ark i¢in degismesi ve bu sekillerin iist iiste gelmesi sonucu
olusturulur (1). Her bir ark belli bir seviyede yogunluk sagladigindan, kompleks bir
yogunluk ayarlamasi i¢in birden fazla ark kullanilmistir. Her bir agidaki 2 boyutlu
yogunluk dagilimi, degisik sekilde ve boyutta bir¢ok uniform radyasyon alanin
sonucudur.

Lineer hizlandiricilarin  rotasyonel tedavi  yapabilme kabiliyetlerinin
gelistirilmesi, spesifik olarak degisebilen doz hizi ve gantry hizi gibi gelismeler
rotasyonel tedavide yenilikleri de beraberinde getirmistir; “Volumetrik Ayarli Ark
Terapi (VMAT)”, modern tedavi cihazlarmin sahip oldugu bazi yeni 6zellikler ile,
IMAT 1n temel prensipleri tizerine kurulmustur. Bir VMAT tedavisi boyunca MLC
lifleri 151n huzmesine, planlanan hedef voliimii tedavi edecek sekilde, sekil verir. Bu
esnada gantry’nin hasta etrafinda yaptig1 doniis boyunca doz hizi ve gantry doniis hiz1
stirekli olarak degisir. Bu 6zellik sayesinde, yogunlugu ayarlanmis bir alan yaratabilmek
igin, st iiste gelen birgok ark’a gerek kalmayacak, tek ark ile ayn1 etki saglanabilecektir
(21).

Elekta, Inc. (Stockholm, Sweden) ve Varian Medical Systems (Palo Alto,

California) firmalarinin  her ikisi de VMAT yeteneklerini {rettikleri lineer
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hizlandiricilara eklemisleridir. Varian VMAT’1 “RapidArc” olarak isimlendirirken,
Elekta ise “VMAT” ismini kullanmay1 tercih etmistir (Sekil 2-19).

2t A}

Sekil 2-19: Volumetrik ayarh ark terapi yapabilen Varian RapidArc tedavi cihazi

Ark tedavinin teknik olarak 3 bileseni vardir; rotasyonel hareket, dinamik MLC
ve degisken doz hizi (doz rate) ile degisken gantry hizi. Planlanan hedef volim,
gantry’nin doniisii ile 1smlanir. VMAT teknigi ile PTV tek rotasyonda isinlanabilir.
VMAT, voliimetrik bir tekniktir; tedavi boyunca, 1sinlama i¢in, gantry hasta etrafinda
donerken, tedavi masasi hareket etmez, sabit kalir. VMAT tedavilerinde mutlaka
dinamik MLC kullanilmalidir; ¢iinkii ark esnasinda 1sinlama siireklidir. VMAT
tedavilerinde MLC lifleri gantry pozisyonun fonksiyonu olarak hareket eder (21).
Istenilen yogunluk ayari lifler ile saglanir. Ark hareketi, ozellikle bazi tedavi
sahalarinda, tedaviye esneklik getirse de; ag1 bagina MLC hareket agikligindaki limitler,
bu esnekligi sinirlamaktadir (22). Liflerin hareket mesafeleri ganrty’nin ne kadar yavas
donebilecegine baghdir. Yeterli yogunluk ayar1 saglayabilmek i¢in doz hiz1 ve gantry
hiz1 tedavi boyunca degisken olmalidir; bu, VMAT ile ger¢eklestirilebilir ve dogrudan
yogunlugu ayarlanmis huzme yaratilmasina olanak tanir. VMAT tedavisi boyunca doz
hizi, gantry pozisyonuna gore degiskenlik gosterir. Bu teknik yogunluk ayarli tedavi
sahasini olusturmak i¢in degisken lif hareketlerini, degisken doz ve gantry doniis hizi ile

kombine eder.
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VMAT tekniginin getirdigi en biiyiik fayda tedavi siiresindeki azalma ve
monitor unit etkinligindeki artmadir. Prostat ve bas-boyun vakalarinda VMAT
planlarinin sabit gantry IMRT planlarina gére daha iyi oldugu ve VMAT tedavinin sabit
gantry IMRT tedaviye gore ortalama 8-12 dakika daha kisa siirdiigii gosterilmistir (23,
24, 22). Tedavi siiresinin kisalmasi, hasta konforunu ve bununla beraber tedavi
etkinligini arttirmaktadir. VMAT tekniginde, bircok IMRT teknige goére MU etkinligi
¢ok daha fazladir; bu daha az MU degeri ile ayn1 dozu saglayabilme yetenegidir.
Verbakel ve ark. (23), bas-boyun hastalarinda VMAT teknigin sabit gantry IMRT
teknige gore %40 daha diisiik MU degerine sahip oldugunu bulmustur.

2.2.5. Yogunluk Ayarh Radyoterapide Kalite Kontrol Islemleri

Yogunluk ayarli radyoterapi uygulamalarinda kompleks sekilli hedef voliimlerde
yiiksek dozlara ¢ikilmaktadir. Bu yiizden tedavi dogrulugu konvansiyonel ve konformal
tedavilere gore daha dnemlidir. IMRT de kullanilan 151n yogunluklari modiile edilir ve
basit MU dogrulamasi tedavi dogrulanmast i¢in yetersizdir. IMRT uygulamalarinda
iyon odalari, TLD, MOSFET dedektor, elektronik portal goriintileme (EPID),
radyografik veya radyokromik film kullanilarak tedavi dozimetrik dogrulamasi
yapilmalidir. Dogrulama isleminin rutinde kullanilabilmesi i¢in bu islemin efektif, ucuz
ve hizli olmasi1 gerekir. IMRT kalite giivenilirligi (QA); dozimetrik IMRT dogrulamast,
ters planlama algoritmasinin kontrol edilmesi, tedavi cihazinin MLC lif hizi, MLC

pozisyon dogrulanmasi gibi kontrollerini icermektedir.

2.2.5.1. IMRT Yapilacak Tedavi Cihazinin Kalite Kontrolii

Lineer hizlandiricilarin hepsinin, liretici firmaya baglh olarak, MLC dizayn1 ve
linak kafasina monte edilmesi birbirinden farklidir. MLC dizayn1 ve kullanilacak olan
IMRT teknigine gore lineer hizlandiricida yapilacak ilgili kalite giivenirligi (QA)
islemleri degisiklik gostermektedir. IMRT uygulamalarinda doz dogrulama islemi,
MLC liflerinin dogru pozisyonda olmast ile ilgilidir. Bunu saglamak i¢in, cihaz iireticisi
tarafindan hazirlanan testler belli araliklarla tekrar edilir. Klein ve ark. tarafindan
hazirlanan AAPM Task Group 142 nolu rapora gére IMRT yapilacak hizlandiriciya ait
testler Tablo 2-1de verilmistir (25).
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Tablo 2-1: Task Group 142’ye gore IMRT yapilacak lineer hizlandiricl icin mekanik ve

dozimetrik testler
IMRT SRS/SBRT
Dozimetrik
X-15111 output sabitligi %2
Doz iz degisimi %2 %2
Foton 1511 profili diizgiinliigii %2
Mekanik
Isik/1s1n alani uyumu 2 mm veya her bir alan kenari icin %1
Is1k/ 1510 alan uyumu asimetrik 1 mm veya her bir alan kenar icin %1
SSD mesafe gostergesi 1 mm
Jaw pozisyon gostergesi 1 mm
Cross hair 1 mm
Tedavi masasi pozisyon dogrulugu 1 mm <1 mm/0.5°
Gantry/Collimator ac1 gostergeleri (90. 270, 0. 180) | K
Lazer gostergeleri =1l mm <=1 mm
MLC pozisyon dogrulugu =1 mm
MLC transmisyon +0.5 mm acceptance degerinden sapma
Dinamik IMRT teknigi ¢in MLC lizindaki degisim <0.5 /s

2.2.5.2. IMRT Planlarimin Kalite Kontroli

Yogunluk ayarli radyoterapi sahalar1 ¢oklu alt alanlar i¢erdiginden bunlari ayri
ayr1 hesap etmek cok zordur. Bunun yerine fantomlar {izerinde hazirlanan planlarda
dozimetrik kontroller yapilir. Hasta planinin dozimetrik verifikasyonu; tedavi planlama
sistemi tarafindan olusturulan ve fantom iizerine aktarilan plana ait doz aki haritasinin,
Olcim sonucu elde edilen doz dagilimma uygun olmasi seklinde yapilir. Giiniimiizde
IMRT planlarinin kalite kontrolii i¢in pek ¢ok dozimetrik ekipman olmasina ragmen

halen hi¢ bir dozimetrik sistem IMRT alanlarinin igerdigi kompleks yapiy1 algilamada

ideal degildir. Tablo 2-2°de IMRT’de sik kullanilan kalite kontrol araglart
gosterilmektedir (6, 17, 19).
Tablo 2-2: IMRT de sik kullanilan Kalite kontrol araclari
Sistem/Arac PTWL.A Matrix & EPID Gafchromic Radyokromik TLD
Seven 29 Mapcheck Film Film
Modalite iyon odas1 Diyot Port film Polimer yapida Radyokromik giimiis LiF
Film kapl film
Uzaysal rezoliisyon Diisiik Diisiik Yiiksek iksek Yiiksek Diisiik
Analiz siiresi Cok Hizli Cok Hizli Hizl Hizlh Yavas Uzun
Banyo siiresi Gerekmiyor  Gerekmiyor Gerekmiyor Gerekmiyor Uzun Gerekmiyor
Farkli gantry Yok Yok Yok Var Var Var
acilarinda kullanilma
Enerji bagimhilig: Var Var Var Yok Var Var
Genis doz araliginda Var Var Var Var 500 cGy’e kadar Var
kullanilma
Doku esdegerligi Hayir Hayir Hayir Evet Hayir Evet
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2.3. Tedavi Planlama Sistemi (TPS)

Tedavi planlama sistemleri, eksternal 1s1n tedavilerinde, doz dagilimlar1 ve
huzme sckillerini olusturarak tiimor kontroliini maksimize, normal doku
komplikasyonlarini minimize etmek amaciyla kullanilan bilgisayar yazilim ve
donanimindan olusur. Hasta anatomisi ve hedef volimleri 3 boyutlu olarak
tanimlanabilir. Tedavi planlama siireci, medikal fizik¢inin bastan sona TPS verilerini,
doz dagilimlarin1 kontrol ettigi ve dogruladigi, birgok basamaktan olusmaktadir.

1970’11 yillara kadar planlama, manuel hesaplamalara ve dozimetristlerin 1sin
sahasini olusturma i¢in 151 agirligr ve kama filtre kullanimi gibi konularda verdigi
kararlara bagliydi. Standart izodoz tablolar1 hastanin dis ylizeyi g6z Oniinde
bulundurularak tekrar sekillendiriliyordu. Bilgisayarli tomografideki (BT) gelismeler
sonucu, hastanin aksiyal anatomisi iizerinde doz dagilimlarii gormek miimkiin
olmustur.

Tiim tedavi planlama siireci; 151 verilerinin elde edilip bilgisayarli planlama
sistemine tanitilmasindan, hasta verilerinin elde edilmesine, tedavi planinin olusturulup,
bu planin tedavi cihazina gonderilmesi gibi ana basamaklardan olusmaktadir.

Tedavi planlama sisteminin donanimlart ve yazilimlarindaki en Onemli
gelismeler grafik, hesaplama ve optimizasyon iizerine gerceklesmistir. Sanal hasta
(virtual patient) ile sistemler; 151n penceresi (Beam’s eye views, BEVs) ve yeniden
sekillendirilmis dijital radyografiler (Digitally reconstructed radiographs, DRRs) ile
keyfi noktalardaki doz dagilimmi kullaniciya sunabilir. Doz dagilimlar1 2 boyutlu
modellemelerden 3 boyutlu modellemelere gegilmektedir, artan hesaplama giicii ile doz
analizi daha hizli yapilabilmektedir. Geleneksel ileri planlama teknigi yerini,
kullanicinin doz kriterlerini belirleyebildigi tersten planlama teknigine birakmistir. Doz
optimizasyonu; BT, magnetik rezonans (MRI) ve diger dijital goriintiileme tekniklerini

temel alan doz-voliim histogramlari (DVH) ile miimkiin olmaktadir.

2.4. Doz Hesaplama Algoritmalari

Hastada 3 boyutlu doz dagiliminin hizli ve dogru bi¢cimde hesaplanmasi modern
radyasyon onkolojisinin temel prosediiriidiir. Hastaya uygulanan tedavi teknigi ile
gozlenebilir klinik sonuglar arasinda giivenilir ve dogrulanabilir bir baglant1 kuran tek

arac bu 3 boyutlu doz hesaplamasidir (12).
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Hasta doz dagilimi geleneksel olarak, su fantomundan elde edilen doz diizeltme
Ol¢iimlerini esas alirdi. Bu diizeltmeler asagidaki gibi uygulanirds;

e Kama filtreler, bloklar (diizensiz sahalar) ve kompansatdrler gibi 1s1n
diizenleyiciler i¢in yapilan diizeltmeler.

e Su fantomuna kiyasla diizensiz olan hasta yiizeyi hesaba katilarak yapilan kontur
diizeltmeleri.

e Homojen su fantomuna gore heterojen olan doku yogunluklari goz Oniine
alinarak yapilan heterojenite diizeltmeleri.

Diizeltmelerin  bliytlikligli diizeltme tiriine gore farklihik gosterir. Isin
diizenleyiciler i¢in yapilan diizeltmeler digerlerine gore daha 6nemlidir (26).

Mevcut planlama sistemlerinde pek ¢ok farkli algoritma kullanilmaktadir. Bu
algoritmalar; homojen dokularda +%3, akciger gibi heterojen dokularda ise +%5
dogrulukta hesaplama yapmalidir. Ug temel algoritma bulunmaktadir, bunlar; diizeltme
tabanli, model tabanli ve dogrudan Monte Carlo algoritmalaridir. Doz hesaplama
algoritmalarimin dogrulugu genellikle heterojen dokular i¢in problem yaratir. Bu
problemleri ¢ézebilmek icin hastada enerji transportunun detayli bir modellemesini
gereklidir. Ug boyutlu tedavi planlamalarinda bu metotlarin hepsi kullanilabilir.
Hesaplama modelleri giinlimiizde, gecmise kiyasla, daha karmasik bir hale gelmistir;
TPS algoritmalar1 diizeltme tabanlidan, model tabanli ve dogrudan Monte Carlo

algoritmasina gegmektedir (12, 27).

2.4.1. Diizeltme Tabanh Algoritmalar

Diizeltme tabanli algoritmalarda Olgiimler; referans kosullar altinda, diizenli
tedavi alanlart i¢in su fantomunda TAR, TPR, Output faktorii ve OAR Olc¢limleridir.
Daha sonra hastadaki doz, belirli tedavi alanlar1 i¢in ¢esitli diizeltme algoritmalar1 (doku
eksikligi, doku inhomojenitesi) uygulanarak bulunur (12).

Dikdortgen, kare ya da daire sekilleri disindaki alanlar diizensiz alanlar olarak
tanimlanir. Yiizde derin doz (%DD), tiimor hava orani (TAR), timér maksimum orani
(TMR) gibi veriler ¢cogunlukla dikdortgen alanlarda tanimlanmistir. Bu verileri diizensiz
alanlarda kullanmak i¢in c¢esitli metotlara ihtiyacimiz vardir; Clarkson tarafindan
onerilen ve daha sonra Cunningham tarafindan gelistirilen metot bunlardan biridir,

Clarkson Metodu.
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Clarkson metodu, hasta doz dagilimimi simiile etmek icin tedavi cihazi
verilerinin yani sira hasta verileri ve set-up bilgilerini de kullanir. Hasta verileri, tedavi
edilecek bolgenin mevcut elektron yogunlugudur. Bu metot; alan biiyiikliigi ve sekline
bagli olan derin doza ait sagilan bileseninin, alan biiyiikliigii ve sekline bagli olmayan
birincil bilesenlerden hesaplanabilecegi ilkesine dayanmaktadir. Sacgilma hava oram
(SAR) sagilan dozun hesaplanmasinda kullanilir (6).

Bu metotlarin tamami; 6l¢iim verilerine dayanmaktadir ve ¢ok hizlidir. Ayrica
lineer hizlandiricilarin sagladigi radyasyon alani ile hastada elektronlar ve fotonlar
tarafindan transport edilen enerji arasinda ayrim yapmaya gerek yoktur. Hastada enerji
depolanmasindan sorumlu fiziksel siirecler dogrudan hesaba katilmak istenirse model
tabanli algoritmalar kullanilir. Model tabanli algoritmalar hastada depolanan enerjiyi ve

tedavi 1giminin fiziksel tanimlarini kullanarak doz dagilimi elde eder (12, 28).

2.4.2. Model Tabanh Algoritmalar

Model tabanli algoritma, gerg¢ek radyasyon transportunu simiile eden fiziksel
model ile doz dagilimin1 hesaplar. Model tabanli algoritmanin kullanimi avantaj ve
dezavantajlar icerir. Dezavantajlarindan biri; her bir 06zelligin dahil edilme
zorunlulugudur. Ornegin; build-up, penumbra ve fantom sacilmalar1 gibi parametrelerin
tamamu Olciilen doz dagilimi iginde, net bir modellemeye gerek kalmadan, mevcuttur.
Fakat tiim bu parametreler hastaya gore degisebilir ve diizeltilmesi zorunludur. Doz
dagilimini radyasyon transportunu simiile eden bir model ile dogrudan hesaplamak
genellikle daha verimli ve dogrudur (2,26).

Enerjinin hastada absorbe edilmesi yani hastada doz depolanmasi bu metotlarda
birka¢ basamaga ayrilir. Enerjinin absorbsiyonundan once, tedavi cihazinin radyasyon
verimi (output) modellenir. Bu da hizlandiricidan ¢ikan fotonlarin primer enerji akisinin
modellenmesi ile gerceklesir. Primer fotonlarin hesaplanan enerji akisi, hastada enerji
absorbsiyon ve transportunun hesabi ic¢in input olarak kullanilir. Daha sonra primer
fotonlar absorbe olur, bu olay TERMA (total energy released per unit mass) ile ifade
edilmektedir. TERMA,; bir noktada, belirli bir yogunluga sahip ortam ile etkilesime
giren radyasyon alani tarafindan aciga ¢ikarilan birim kiitle bagina toplam enerjidir. Son
olarak da, ikincil foton ve elektronlar araciligiyla enerjinin transportu, doz kernelleri

kullanilarak hesaba katilir.
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Model tabanli algoritmalarda iki temel doz kerneli yaygindir. En temeli Point
Spread Kernel’dir. k(r,r",E); 1" koordinatinda E enerjili primer fotonlarin etkilesimi ile
meydana gelen r koordinatinda suda absorblanan enerjinin dagilimini verir. Giincel
tedavi planlama sistemlerinde en yaygin doz kerneli ise, ikinci doz kerneli olan Pencil
Beam’dir. Bu kernel fantom icinde fotonlarin sonsuz 151 yolu boyunca biitiin point-
spread kernellerin integrasyonu sonucu elde edilir. Pencil beam kerneller, merkezi
kernel ekseni boyunca su ortaminda doz hakkinda daha yogunlastirilmis bilgi kullanir.
Karmasik doku inhomojenitelerinin oldugu bolgelerde pencil beam kernel’leri ile doz
hesaplamalarinin adaptasyonu zordur.

Pencil beam algoritmasi model tabanli algoritmalarin en basit formudur. Pencil
beam kernel’lerin doz hesaplama siireleri daha azdir. Ayrica, standart ve hizlidir. Daha
karmagik ve dogru sonuglar ise superposition algoritmasi ile elde edilir. Pencil beam
kernel genelde convolution algoritmasi i¢in uygulanir, bu da hesaplama siiresini kisaltir.

Model tabanli algoritmalarin en genel yaklasimi, TERMA ve doz kernellerinin
absorbe edilen dozu hesap etmek igin birlestirildigi, superposition metodudur (Sekil 2-
20). Superposition metodu homojen ortamdaki doz hesabi icin ¢ok karmasiktir, fakat
doku inhomojenitelerinin oldugu bolgelerde doz hesaplamalart i¢in daha iyi sonuglar

verir (12, 26, 29).

TERMA Kernel Dose

Sekil 2-20: Superposition metot

2.4.3. Monte Carlo Algoritmasi

Monte Carlo teknigi, milyonlarca foton ve parcacigin madde i¢indeki hareketini
simiile eden bir bilgisayar programidir. Foton ve parcaciklarin etkilesimlerinin olasilik
dagilimlarini belirlemek icin temel fizik yasalarini kullanir. Simiile edilen parcacik ya
da fotonun fazlaligi, doz dagilimlarinin dogru tahmin edilme olasiligini arttirir. Fakat

parcacik sayisinin artmasiyla doz hesaplama siiresi artar. Monte Carlo, hastada doz
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dagilimi hesabinin en dogru oldugu yontemdir. Heterojen dokularda doz hesaplama

dogrulugu bakimindan tstiinliikleri vardir (Sekil 2-21).

Pencil Beam

Superposition
Convolution

Hesaplama Dogrulugu

Hesaplama Hizi

Sekil 2-21: Doz hesaplama algoritmalar icin hesaplama hizi-hesaplama dogrulugu

2.5. Yiizey Dozu
2.5.1. Cilt

Insan viicudunun en biiyiik organi olan cilt (Sekil 2-22); disaridan iceriye sirayla
epidermis, dermis ve subcutis (hipodermis) tabakalarindan meydana gelmektedir.
Damar bulunmayan epidermis tabakasi skuamoz hiicre katmanlarini barindirmaktadir ve
kalinlig1, goz kapaginda 0,05 mm’den avug i¢inde ya da ayak tabaninda 0,15 mm’ye
kadar degisiklik gostermektedir. Cildin en iist tabakasi olan epidermisin en dnemli iki
katmani “startum corneum” ve “stratum basale” dir. Startum corneum epidermisin en
ist tabakasidir. Yassilasmis ve araliksiz baglanmis, ¢ekirdeklerini kaybetmis
hiicrelerden olusur. Keratin maddesine doniismiis bu hiicreler cansizdir. Viicudu orten
derinin, dis ortama kars1 direncini saglamaktadir. Stratum basale ise epidermisin en
altinda, dermis ile birlesme yerindedir. Tek sira halinde dizilmis silindir sekilli,
cogalabilme o0zelligine sahip hiicrelerden olusmaktadir; epidermisin yenilenmesi bu
tabakada gerceklesmektedir. Ayrica melanositi iireten melanin hiicreleri de bazal tabaka
hiicreleri arasinda bulunmaktadir. Dis ylizey hiicreleri kronik olarak dokiiliirler ve
yerlerini bazal tabakadan mitotik hiicreler alir. Bu hiicreler bazal tabakadan dis
epidermise go¢ esnasinda ¢ekirdeklerini ve dolayisiyla cogalma yeteneklerini
kaybederler. Cildin dermis tabakasi ise epidermisin altinda yer almaktadir. Hiicre

yoniinden fakir, bag dokusu bakimindan zengindir. Dermiste, elastik ve kollajen liflerle,
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bu yapmin arasini dolduran substantia fundamentalis bulunur. Bu maddenin gorevi
derinin saglamligini ve elastikligini saglamaktir. Dermis tabakasi bol miktarda damar,
sinir ve duyu reseptorii igerir. Damarsiz bir yapiya sahip olan epidermis, dermis
tabakasindan beslenmektedir. Yag ve ter bezleri gibi derinin uzantilar ile kil kokii de
dermiste yer almaktadir. Subcutis ise deri alti yag dokusudur ve bag dokusundan
olugmaktadir; bol miktarda sinir ve damar igerir. Subcutis cilt tabakalar1 arasinda en

degisken kalinliga sahiptir (1).

Epidermis—
Dermis |

Hipodermis |

Sekil 2-22: Cilt

Insan cildi radyasyon hasarlarina egimlidir. Cildin bazal katmaninda meydana
gelebilecek siddetli reaksiyonlar tiimdre verilecek doz miktarini sinirlandirabilir. Her ne
kadar bu bazal katman hastalar arasinda farklilik gosterse de, ICRU (1985) ve ICRP
(1991) cilt dozu 6l¢timiinde kullanilmast gereken derinligi 0,07 mm olarak onermistir.
Bu derinlik, ciltte radyasyona bagli reaksiyonlarin meydana geldigi, bazal hiicrelerin
bulundugu katmana tekabiil etmektedir. Boyle ylizeyel derinliklerde, doz gradyantinin

yiikksek olmasi nedeniyle, tedavi planlama bilgisayarlar1 yalnizca yaklagik tahminler
sunabilmektedir (30).

2.5.2. Yiizey Dozu Olusumu

Hasta, megavoltaj mertebesinde bir 151n demeti ile 1sinlandiginda; yiizey dozu,
cilt altinda, maksimum doz derinliginde (dmax) olusan dozdan biiylik oranda daha azdir.
Bunun tam tersi, yiizeyel ve ortovoltaj gibi diisiik enerjili 151n demetlerinde, ylizeyde
maksimum iyonizasyonun yaratilmasi ile gerceklesmektedir. Yiiksek enerjili X-
1sinlarinda, enerji ortama birincil foton demetleri ile tasinir. Radyasyonun doku iginde

absorbe olmasi genellikle compton etkilesiminin sonucudur. Enerji tasiyan birincil
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fotonlar ortam yiizeyi ile etkilesime girdiklerinde enerjilerinin bir kismimi ortamdaki
elektronlara vererek, kinetik enerjiye sahip ikincil elektronlarin olugsmasina neden
olurlar. Ikincil elektronlar doku i¢inde dagilarak, enerjilerini dokulara vermek suretiyle,
enerji absorbsiyonunu gergeklestirirler. Yiizeyde olusan ikincil elektronlar ise yiizey
dozunu belirlemektedir.

Yiizey dozu, gelen 1ginin ortamdan geri sagilan radyasyonunun yani sira elektron
kontaminasyonunun da bir sonucudur. Radyoterapide kullanilan X-isinlar1 ve gamma
1sinlan1 ikincil elektronlarla kontaminedir. Ikincil elektronlar; 1sinin hava, kolimatdr ya
da herhangi bir sagict materyalle etkilesiminden kaynaklanan foton etkilesimlerinden
meydana gelir. Cilt yiizeyinde olusan dozun temelde iki bileseni vardir; tedavi cihazinin
kafasindaki kontamine elektronlar ve 1sinlanan hastada meydana gelen ikincil
elektronlar (6, 31).

Tedavi cihazinin kafasindaki kontamine elektronlar; tedavi cihazinin kafasinda
yer alan pimer kolimatdr, diizlestirici filtre, monitor iyon odalari, target gibi pargalardan
ve alan boyutu, kama filtre, blok tasiyici tepsi, hasta sabitleyici araglar ve kaynak-cilt
mesafesi (SSD) gibi tedavi set-up parametrelerinden kaynaklanabilir. Isin demeti
icerisinde olusan elektron kontaminasyonunun bir diger nedeni de kolimatdrden yayilan
ikincil elektronlardir. Absorbe edici materyalinin kalinli§i, demet igerisinde olusan
ikincil elektronlarin menzilinden biiyiik ise, olusan ikincil elektronlarinin neredeyse
tamami absorbe edilir, fakat absorbe edici materyal elektron kontaminasyonun kaynagi
haline gelir. Absorbe edici materyal olarak kullanilan blok tepsisi ile hasta cildi
arasindaki mesafenin artmasiyla ciltteki elektron akisi, havadaki elektron sa¢ilmasi ve
absorbsiyon nedeniyle azalir. Bu yilizden tepsi ile hasta cildi arasindaki mesafeye dikkat
edilmelidir.

Cilt dozu, alan biiytikliigline de baglidir. Alan biiyiikliigliniin artmasiyla build-up
bolgesinde doz artist meydana gelir. Bu, kolimatér ve havadan yayilan elektron
artisindan kaynaklanmaktadir.

Oblik agilarin kullanimi cilt dozunda artisa neden olmaktadir (32). Klinik olarak
1sinin - gelis agisina baglt olarak, hasta cildinde reaksiyonlarin meydana geldigi
goriilmiistiir. Jackson (33), ERS (Electron Range Surface) kavrami ile gelen 1sin
acisinin artmasiyla cilt dozunun arttigimi agiklamistir (Sekil 2-23). ERS, ortam ile
etkilesime giren foton huzmesinin olusturdugu ikincil elektronlarin menzilini ve

dagilimim {i¢ boyutlu olarak sunar. Oblik ac¢ilarin kullanilmasi ile cilt dozu artarken,
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maksimum build-up derinligi azalir. Bunun nedeni oblik agilarda dozun hizli bir sekilde
maksimum degere ulagsmasidir. Bag boyun bolgesinde yapilan IMRT 1sinlamalarinda

cilt toksitesinin oblik a¢1 kullanimui ile arttig1 rapor edilmistir (34, 35).

«—boam

—~ERS

Surface

Sekil 2-23: ERS; A. Dik ac1, B. Oblik ac1, C. Tanjansiyel aci ile gelen 1sinlar

Megavoltaj foton demetlerinde yiizey dozu genellikle cilt altinda olusan
maksimum dozdan ¢ok daha diisiik olur. Yiizey dozu, 15in demetinin enerjisine de
baghdir. Yiiksek 1s1n enerjisi, diisiik cilt dozu demektir. Ornegin; 10x10 cm?’lik bir saha
i¢in, cobalt 1s1nlarinin olusturacag: yiizey dozu maksimum dozun %30°u iken, bu deger
6 MV ve 18 MV X-1sin1 demetleri igin sirastyla %15 ve %10’dur. Yiiksek yiizey dozu,
cilt toksitesini arttirdigindan birgok klinik igin istenmeyen bir durumdur. Bu durumun
istesinden yiiksek enerjili fotonlarin sagladigr “cilt koruyucu etki (skin sparing effect)”

ile gelinmektedir (3).

2.5.3. Cilt Koruyucu Etki (Skin Sparing Effect)

Sekil 2-24’te goriildiigii gibi yiizde derin doz, maksimum doz derinliginin
oncesinde azalmaktadir. Enerjinin artmasiyla daha da belirginlesen bir doz artig bolgesi
vardir. Ortovoltaj ya da diisiik enerjili X-1s1inlarinda doz maksimum degerine yiizeyde
veya yiizeye cok yakin noktalarda ulasir. Yiiksek enerjili 1sinlarda ise maksimum doz
noktas1 fantomun ya da dokunun derinliklerinde olusmaktadir. Yiizey ile maksimum
doz noktasi arasinda kalan bu bolgeye maksimum doz bélgesi, “build-up region”, denir.
Dozun, build-up bolgesinde gostermis oldugu karakteristik Klinikte cilt koruyucu etki,

“skin sparing effect” olarak tanimlanur.
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3.0 mm Cu HVL

Percent Depth Dose

Depth in Water (cm)

Sekil 2-24: Farkh enerjilerdeki isinlar icin merkezi eksendeki yiizde derin dozlar

Co0-60 ya da daha yiiksek enerjili megavoltaj 1sinlarinda yiizey dozu, maksimum
dozdan ¢ok daha azdir. Bu durum, maksimum dozu yiizeyde olusan diisiik enerjili
1sinlar karsisinda yiiksek enerjili 1sinlar biiyiik avantaj saglamaktadir. Boylece yiiksek
enerjili 1ginlar ile cilt tolerans dozu agilmadan derin yerlesimli tiimorlere daha yiiksek
dozlar verilebilir.

Cilt koruyucu etki bir¢ok kosula baglidir, bunlardan en Onemlisi foton
enerjisidir. Enerjinin artmasi ile build-up bdlgesinin genisligi, dolayisiyla, cilt koruyucu
etki de artar. Diisiik enerjili 1smlar cilt koruyucu etki gostermezler. Yiiksek enerjili
1sinlarda, enerjiye bagli olarak, koruyucu etki sadece cilt ylizeyinde degil ayn1 zamanda
deri alt1 dokularda da goriiliir. Alan boyutu ve kaynak cilt mesafesi gibi parametrelere
de bagl olan bu etki; alan boyutunun artmas1 ve kaynak-cilt mesafesinin azalmasi gibi

durumlarda azalir (6).

2.5.4. Maksimum Doz Bolgesi (Build-up Region)

Yiizey ve maksimum doz derinligi arasinda kalan bdlge, megavoltaj foton
1isinlar1 icin maksimum doz bolgesi, doz artis bdlgesi ya da Ingilizce dose build-up
region olarak ifade edilir. Bu bolge, rolatif olarak uzun menzile sahip elektron ya da
pozitron gibi ikincil yiiklii pargaciklarin, 6ncelikle hasta viicudundan fotoelektrik olay,
Compton olayr veya ¢ift olusumu sonucu meydana gelmeleri ardindan sahip olduklar

kinetik enerjiyi hastaya vermelerinin bir sonucu olarak olusur (2).
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Caligsmalar build-up bolgesindeki doz dagiliminin 1sin enerjisi, kaynak-cilt
mesafesi, alan biiyiikligli ve blok tepsisi gibi bircok parametreye bagli oldugunu
gostermistir. Doz, 151n1n ortamda kat ettigi ilk birka¢ milimetrede hizli bigimde artar ve
belli bir derinlikte maksimum degerine kavusur. Ornegin; 4 MV i¢in doz degisimi ilk 2
mm’de maksimum dozun %14’tinden %74’line, 5 mm’de ise %94’iine ¢ikar ve 10
mm’ye ulagtiginda maksimum degerine ulasir (6). Tablo 2-3’te radyoterapide kullanilan
cesitli radyasyon enerjilerinde maksimum doz derinlikleri gosterilmektedir. Lineer

hizlandiricilarin kafa bilesenlerinin yiizey dozuna etkisi biiyiiktiir.

Tablo 2-3: Radyterapide kullanilan cesitli radyasyon enerjilerinde maksimum doz

derinlikleri
Enerji Ortovoltaj Co-60 4 MV 6MV 10MV 15-18 MV
Derinlik (cm) 0 0,5 1 1,5 2,5 30-35

2.6. Cilt Dozu Ol¢iimiinde Kullanilan Araclar
2.6.1. Ekstrapolasyon Iyon Odalar

Ekstrapolasyon iyon odasi, 1937 yilinda Failla tarafindan, 1sinlanan fantomlarda
yizey dozlarimi oOlgebilmek icin dizayn edilmistir. Ekstrapolasyon iyon odasinin

sematigi Sekil 2-25’te goriilmektedir.

Toplayic
Elektrot
Gelen Foton Iym Ince Folyo Ust Elektrot

Koruyucu halka ;\' ! } |
R R

Elektrometre
Baglantis1

Uc Mikrometre

Geri Sagict Materyal

Sekil 2-25: Ekstrapolasyon iyon Odas
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Isin demetleri karbon kaplamali ince folyo seklindeki {ist elektrottan iceri girer.
Koruyucu halka tarafindan gevrelenmis toplayici elektrot, elektrometreye baglanir. iki
elektrot arasindaki mesafe mikrometre seviyesinde degiskendir. Ekstrapolasyon iyon
odalarinda cilt dozlari, elektrot mesafesinin fonksiyonu olarak olgiilen iyonizasyon

egrilerinin, elektrot mesafesinin sifir oldugu degere ekstrapole edilmesi sonucu bulunur.

2.6.2. Paralel Plak iyon Odalar:

Paralel plak iyon odalari, degisken elektrot araligi haricinde, ekstrapolasyon
iyon odalarina benzerdir. Elektrotlar arasi mesafe yaklasik 2 mm’dir ve sabittir. Kiigiik
elektrot araligi radyasyon alaninin kavite pertiirbasyonundan etkilenme olasiligini
minimum seviyeye disiiriir. Bu avantaji 6zellikle elektron dozimetrisinde paralel plak
iyon odalarini, silindirik iyon odalarindan iistiin kilar (6).

Paralel plak iyon odalari; biri giris penceresi ve polarizasyon elektrodu digeri ise
arka duvar ve toplayici elektrot olarak gorev yapan, hava ortamindan yalitilmig ve
birka¢ milimetre ile birbirinden ayrilmis plaka seklindeki iki elektrottan meydana gelir.
Iyonlasma sonucu meydana gelen negatif iyonlar toplayici elektrotta, pozitif iyonlar ise

taban elektrotta toplanirlar (Sekil 2-26).

Schnitt A-B

Sekil 2-26: Paralel plak iyon odasimin sematik yapisi (1) polarizasyon elektrodu, (2)
toplayia elektrot, (3) koruyucu halka, (a) elektrotlar arasi1 mesafe (hava boslugu), (d)
polarizasyon elektrodunun capi, (m) toplayici elektrotun capi, (g) koruyucu halka genisligi
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Paralel plak iyon odalar1 10 MeV’in altindaki elektron 1sinlarinin dl¢limleri igin
ya da ylizey dozu ve megavoltaj foton isinlarinin build-up bolgesindeki derin doz
Ol¢timlerinde de kullanilabilir (36).

Sabit hacimli paralel plak iyon odalarinda yan duvardan sagilan ikincil
elektronlar nedeniyle yiiksek doz cevaplari gozlenir; bu, asir1 cevap ya da “over
response” olarak tanimlanir. Olugsan bu yiliksek doz nedeniyle paralel plak iyon
odalarinin verdigi Ol¢iim sonuglari bazi diizeltme yontemleri ile tekrar hesaplanir.
Paralel plak iyon odalariyla yapilan Olgiimlerden elde edilen hatali okumalar,
ektrapolasyon iyon odasi ile yapilan dl¢limler esas alinarak 1976 yilinda Velkley ve
arkadaslar1 tarafindan gelistirilen, Gerbi ve Khan tarafindan son sekli verilen
formiilasyon kullanilarak diizeltilmektedir (37,38).

Paralel plak iyon odalarina ait asir1 cevap “over response” diizeltmeleri
asagidaki bagintilar yardimu ile yapilir;

P’(d,E) =P(d,E) — &(d,E)

P’(d,E): Diizeltilmis yiizde derin doz

P(d,E): Iyon odasiyla elde edilen diizeltilmemis yiizde derin doz

&(dE): E enerjisinde maksimum doz bolgesinde d derinliginde toplam fazla Gl¢iilmiis
dozun yiizdesi

£(d,E) = £(0,E) x ¢ *(@/dmaks) (%, Velkley diizeltmesi)

&(0,E): E enerjisinde yiizeyde fazla 6l¢iilmiis dozun yiizdesi
d: Derinlik

Omaks: Maksimum doz derinligi

a: Fazla 6l¢iilmiis doz degisimine esit oranti sabiti (0=5,5)

&(0,E) degeri iyonizasyon oraniyla lineer olarak iligkilidir;

§(0,E)=a+DbIR

&'(0,E)= a(E) + b(E)C
IR: Iyonizasyon orani
C: Toplayicinin kenara olan uzakligi (mm)

&'(0,E): Fantom ylizeyindeki plaka araliginin her mm yiizdesindeki fazla dozun kolektor
duvar mesafesine orani

a ve b degerleri 151n enerjisine bagli olarak, Gerbi ve Khan’in olusturdugu egriden
yararlanarak;

a=27,19-32,59
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b=-1,666 + 1,982IR

§'(0,E)=(27,19—-32,59) + (-1,666 + 1,982IR)C

=[-1,666 + (1,982IR)] x (C—15,8) (% / mm)

l: plaka aralig1
Sonug olarak;

P’(d,E) = P(d,E) — £'(0,E) x 1 x ¢ “(d/dmak)

Iyon odasinda toplanan yiik, ayn1 sartlar altinda, pozitif ve negatif voltajlarda
farkli degerler alir. Bu durum polarite etkisi olarak bilinir. Diisiik enerjili elektronlarda
bu etki ¢ok yiiksek olabiliyorken, yliksek enerjili fotonlarda ihmal edilebilecek kadar
kiigiiktiir. Polarite etkisi tiim enerjilerde, farkli derinliklerde tayin edilmelidir.
Olgiimlerde polarite etkisi en az olan iyon odasi kullanilmalidir. Pozitif ve negatif

voltajlarda okumalar %0,5’den az farklilik gostermelidir (39).

Polarite etkisi = |Q+|-|Q-| / |Q+ - Q-] < 0,005

2.6.3. Film

Rontgen (X), gama ve elektron 1ginlart ile organ, metal gibi cisimlerin resminin
cekilmesinde kullanilan kimyasal maddeye film denir. Radyoterapide tedavi alanlarinin
dogrulanmasinda, izodoz egrilerinin ¢iziminde, radyoterapi cihazlarinin kontrollerinde
ve kisisel dozimetre sistemlerinde filmler kullanilmaktadir. Radyografik ve

radyokromik olmak {izere ikiye ayrilir.

2.6.3.1. Radyografik Film

Radyografik film, saydam bir zemin ve bu zeminin iki tarafina kaplanan
emiilsiyon tabakasindan olusur. Emiilsiyon tabakasinda jelatin i¢cinde ¢ok sayida, AgBr
kristalleri vardir. Saydam zemin genellikle seliiloz triasetattan yapilmaktadir, fakat son
yillarda polyester kullanilmaya baglanmistir. Film zemini banyo esnasinda seliiloz
triasetat ve polyester gibi boyut degistirmeyen maddelerden yapilmistir. Emiilsiyon
tabakasindaki AgBr, 151k ve X 1sinlarina duyarlidir. X 1s51m1 fotonlarina maruz kalan
AgBr kristallerinde baz1 degisiklikler olur. Film iizerinde gozle goriilemeyen latent bir
goriintii olusur. Bu goriintii ancak bazi kimyasal islemlerle goriilebilir hale getirilir.

Isin transmisyonu filmin opakliginin bir fonksiyonudur ve dansitometre denilen

cthazla optik yogunluk (OD) olarak 6l¢iiliir. Optik yogunluk (OD) dozun bir fonksiyonu
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olup, OD=logio(lo/l) olarak belirlenir. Iy filme gelen 1s1n siddeti, I ise filmin gegirdigi
1s1n siddetidir. Doz ve optik yogunluk arasindaki iligkinin, ideal olarak, lineer olmasi
gerekmektedir. Optik yogunluk (OD) egrisi sensitometrik egri olarak da bilinmekte olup
ilk olarak Hurter ve Driffield tarafindan c¢alisildigi i¢in H-D egrisi olarak da
adlandirilmaktadir.

Sekil 2-27°de gorildiigii gibi egri dort bolgeye sahiptir. 1 sis, ¢ok diisiik veya
sifir 1sinlamada; 2 ug; 3 lineer bolge orta 1sinlamalarda ; 4 omuz bolgesi ise yiiksek
1sinlamalardaki satiirasyonu gosterir. Lineer bolge en ideal 6l¢iim sartlarini gosterir.
Optik yogunluk sadece doza degil; radyasyonun enerjisi, yonii ve banyo sicakligina da

baglidir.

[

(4) Shoulder

oD

(3) Linear portion

1 10 100 1000
Exposure (arbitrary units)

Sekil 2-27: Tipik OD (optical density) egrisi

2.6.3.2. Radyokromik Film

Radyokromik filmler, radyoterapi dozimetrisinde kullanilan yeni film tipidir.
Bunlardan en yaygin kullanima sahip olant GafChromic filmlerdir. Yaklasik olarak
doku esdegeri bilesime sahip (%9 hidrojen, %60,6 karbon, %11,2 nitrojen, %19,2
oksijen) GafChromic film baslangigta renksiz olup, i1sinlamaya bagli olarak mavi
tonlarinda renk degistirir.

GafChromic film bir polyester base tabakasi iizerine kaplanmig 7 pm
kalinligindaki radyokromik bir tabakadan olusur. Radyokromik reaksiyon bir kati-hal

polimerizasyon islemidir. Radyokromik filmler i1ginlanmadan 6nce renksiz olup esnek
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bir polyster base tabakasi lizerine ince film seklinde kaplanmis monomer seklindeki
aktif mikrokristalleri igerirler. Filmin iyonize radyasyonla isinlanmasiyla birlikte bu
monomer kristaller polimerlesmeye baslayip filmin, polimerlesme sonucu mavi renk
almasina yol agarlar (Sekil 2-28). Yiiksek dozlardaki radyasyonun oOlgiilmesi ve doz
haritalarinin ¢ikarilmasi, derin doz karakteristiklerinin elde edilmesi, IMRT ve
stereotaktik tedavi planlariin  dogrulanmasi, MLC kalite kontrolii, penumbra
degerlendirmeleri, yiizey dozu ve build-up bolgesi doz oSlgiimleri, HDR brakiterapi
kaynaklarinin doz dagilimlarinin karakterizasyonu ve intravaskiiler kaynaklarin

yollanmasinin dogrulanmasinda kullanilmaktadirlar.

Sekil 2-28: Isinlanan filmin kararmasi

GafChromic filmler; 1s18a duyarli olmayan, karanlik oda ve banyo cihazi
kullanimin1 gerektirmeyen, su ve kan gibi sivi ortamlardan etkilenmeyen, doku
esdegeri, doz hiz1 ve doz fraksiyonuna bagli olmayan, istenilen boyutta kesilerek

kullanilabilen, doku esdegeri, pratik filmlerdir.

2.6.4. TLD (Thermoluminescence Dosimetry)

Kristal yapida bir madde isinlanirken, absorbe edilen enerji kristal Orgii
igerisinde depolanir. Maddenin 1sitilmasi ile bu enerjinin bir kismu goriiniir 151k olarak
yayimlanabilir. Termal etki sonucu goriiniir fotonlarin ortaya ¢iktigi bu olay,
termoliiminesans (TL) olarak bilinir.

Her bir atomda, elektronlar ayrik enerji seviyelerini igsgal etmektedir. Bir kristal
yap1 i¢inde, elektronik enerji seviyeleri karsilikli atom etkilesimleri ile pertiirbe olurlar
“izinli” ve yasakli enerji bantlarinin olugsmasina sebebiyet verirler. Kristal yap1 i¢inde
bulunan safsizliklar, yasak enerji araliginda elektronlara yar1 kararli bir durum
saglayacak olan tuzaklarin olusmasina neden olur. Bir atomun enerji diizeyleri arasinda
en dolu bant, valans bandi; en az dolu bant ise iletkenlik bandidir.

Madde 1sinlandiginda valans bandindaki elektronlar enerji alarak iletkenlik

bandina hareket ederler; bu esnada valans bandinda “hole” denilen pozitif delikler
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meydana gelir. iletkenlik bandina ulasan elektronlar; bu bantta kalabilir, tekrar valans
bandina donebilir veya tuzaklara yakalanabilir. Bu ge¢isler esnasinda yayilan 1s18a
“floresans” denir. Elektronlarin yakalandig1 tuzaklar ¢ok derinlerde degilse oda sicakligi
bu elektronlarin tuzaktan kurtulmasi i¢in yeterlidir. Bu durumda tuzaktan kurtulan
elektronlar valans bandina geri donerken “fosforesans” denilen foton 111 yayarlar. Cok
derin tuzaklara yakalanmis elektronlar ise ancak termal enerji ile kurtulabilmektedir. Bu
durumda kurtulan elektronlar iletkenlik bandina ulasirlar ya da tekrar valans bandina

donerler, bu gegisler arasinda goriinlir foton yayimlanmasina “termoliiminesans” denir

(Sekil 2-29).

llekenlik Bandi Illekenlik Band:

NLIN
[ ]
Yasak Enerji Bolgesi _I_r
o Hol Tuzaklar:
F 3

gl

Elektron Tuzaklar

Degerlik Band: Degerlik Band:

(a) 151111 (b)

ilekenlik Bandi
ET rw
- v
_Jel

(_r—’ll. Fotonu

e

Degerlik Band:

Sekil 2-29: a) Normal Kkristal yapi, b) Isinlanmis kristal yapi, c¢) Termal etki sonucu
termoliiminesans (TL) fotonu olusumu

TLD maddesinin 1sitilmast sonucu yayimlanan TL fotonu fotomiiltiplikator tiip
ile ol¢lilmektedir. TLD maddeleri tuzaklar igermektedir. Bu maddelerin kendine 6zgii
enerji diizeyleri olmasindan dolay1 gecis sirasinda yayinlanan foton 1siklarinin enerjileri
karakteristiktir. Yayimlanan 1s18in siddeti, tuzaklara yakalanmis elektron sayisi ve
kristal tarafindan absorbe edilen toplam radyasyon dozuyla orantilidir.

TLD maddeleri fiziksel ve kimyasal olarak iiretilirler. Radyoterapide siklikla
kullanilan materyal lityum florittir. Bu maddenin 6zelligi, safliginin magnezyum ve
titanyumla bozulmus olmasidir. Foton dozimetrisinde rutin olarak, X ve y 1silarinin

Olciimiinde kullanilan, TLD 100 (%92,5 Li 7) kullanilir. Radyoterapide TLD’lerin;
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genis doz araliinda lineerite, doku esdegeri olmasi, kiiclik dedektor boyutu, radyasyona

kars1 duyarlilik ve tekrar kullanilabilirlik gibi avantajlar1 vardir.

2.6.5. MOSFET (Metal Oxide Semiconductor Field Effects Transistor)

MOSFET dozimetrisi (Sekil 2-30); PC yazilimi, mobile MOSFET okuyucusu ve
MOSFET dedektorlerinden olusmaktadir. Metal-oksit yariiletken alan etkili transistor
(MOSFET), in-vivo dozimetri i¢in kullanisli, yiiksek uzaysal ¢oziintirlige sahip, kiigiik
boyutu sayesinde 1s1n demetinde fazla atenliasyon yaratmayan minyatiir silikon bir
transistordiir. MOSFET dozimetreler, absorbe dozun lineer bir fonksiyonu olan esik
voltajin Ol¢iimiinii temel alir. Oksit bolgeye penetre olan iyonize radyasyonun
olusturdugu yiik tuzaklanir, bu durum esik voltajda degisiklige sebep olur. Tiimlesik
doz 1sinlamadan sonra ya da 1sinlama esnasinda Olgiilebilir. MOSFET ler 1sinlama

esnasinda bir bias voltajina ihtiya¢ duyarlar ve dmiirleri sinirlidir.

Reader / bias

MOSFET array

Sekil 2-30: MOSFET dozimetri sistemi bilesenleri

Tek bir MOSFET dozimetre, elektron ve fotonlarin tiim enerji araligim
kapsayabilir. Fakat radyasyon kalitesine bagmlilik gdstermesinden dolay:
MOSFET’lerin enerjilere kars1t yanitlar1 bilinmelidir. Megavoltaj 1sinlart icin, her ne
kadar bir enerji diizeltmesi gerekmese de, MOSFET ler icin bir kalibrasyon faktorii
kullanilabilir (40). MOSFET ler kiiciik eksensel anizotropiye sahiptir (360° igin +%2)
ve doz rate diizeltmesi gerektirmez. Tek MOSFET ler sicaklik bagimliligi sergilerler
fakat bu sorun ¢ift dedektorli MOSFET sistemlerinin dizayni ile son bulmustur. Genel
olarak, toplam absorbe doza karsi lineer olmayan yanit vermelerine karsin, kisith
Omiirleri siiresince yeterli lineeritelerini muhafaza ederler. MOSFET ler ayn1 zamanda

bias voltajindaki degisimlere karsi duyarhdir (bias voltaji sabit olmalidir) ve yanit
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isinlamadan  sonra  yavas bir sekilde biriktiginden, okuma 1smmlamanin

gerceklesmesinden sonra belli bir zamanda yapilir.

VAL

Silikon substrat

Duyarh

— volim

=

& poliamid kablo

Sekil 2-31: Dedektor kesiti

MOSFET dedektorlerinde doz, icerisinde yer alan sensorler ile okunur. Bu
sensorler, poliamid kablo ile ayrilmig, 0,6 mm kalinligindaki siyah epoxy’nin altina
monte edilmislerdir (Sekil 2-31). Hasta isinlama sirasinda genel olarak, MOSFET
dedektoriinlin diiz tarafi cilde dogru, yuvarlak tarafi (epoxy tarafi) 1s1n kaynagina

bakacak sekilde ayarlanir.

Source Gate Drain
) v )
Oxide
>
/
74
p.. N Q0NN »1 +
A P
Channel
Substrate

Sekil 2-32: p-kanalh MOSFET

MOSFET, p-tipi silikon yar1 iletken katman igeren bir dedektordiir (Sekil 2-32).
Yar iletken katman ¢ok ince, yalitkan, bir metal gate olan silikon oksit (SiO,) katman
ile ayrilir. Gate, negatif bir bias’a maruz kalirsa, silikon icinde pozitif zit bir yiik
meydana gelir. Bu yiikiin meydana gelmesi elektrik akiminin source (S)’dan drain (D)’e
gecmesini saglar. Gate voltaji, esik voltaj olarak adlandirilir. Dedektoriin iyonize

radyasyon ile 1sinlanmasi esnasinda, yalitkan oksit tabakada ilave elektron — bosluk
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ciftleri olusur. Bu durum, absorbe doz ile orantili negatif voltaj yliklemesine neden olur.
mV mertebesindeki voltaj degisimi Olgiiliir ya da kalibrasyon prosediirii sirasinda
Olclilmiis doza gore yeniden hesaplanir. Dedektor, 100 um’den daha ince bir yapiya
sahiptir ve ylizey alani1 0,1 mm?’den kiiciiktiir. Dedektdriin yuvarlak ve diiz olmak iizere
iki farkli yiizeyi vardir. MOSFET dedektoriiniin su esdegeri 6l¢ii derinlikleri yaklagsik
olarak 0,8 mm ve 1,8 mm’dir.

MOSFET’ler gectigimiz bes yildan bu yana rutin hasta doz dogrulamasi,
brakiterapi uygulamalari, TBI, yogunluk ayarli radyoterapi (IMRT), intraoperatif
radyoterapi ve radyocerrahi de kapsayan in-vivo ve fantom radyoterapi ¢alismalarinda
kullanilir. Uygulama alanina gore build-up aparati ile ya da tek bagina kullanilabilir.

MOSFET dozimetrisinin en biiyiilk avantajlari; anlik yanit alabilme, hasta
tizerindeki dedektorleri elektrometreye baglayacak kablolara ihtiyag olmamasi, kiiciik
boyutu, tekrarlanabilirlik, uyumlu sonuglar vermesi, doz hizindan bagimsiz olmasi,
ihmal edilebilir ag1 bagimliligidir.

MOSFET dozimetrisinin dezavantajlar1 ise; yanitlarin sicakliga bagli olmasi,
yanitin birikmis dozun fonksiyonu olarak azalmasi, yanitin enerji bagimli olmasi ve

1sinlamanin ardindan yiikiin yavas yavas azalmasidir (41, 42, 43).

2.7. Larenks Kanseri ve Tedavi Yaklasimlari

Larenks; orafarenks ve trakea arasinda, hipofarenksin Oniine yerlesmis kutu
seklinde ses tireten bir organdir (Sekil 2-33). Epiglotun serbest kenarindan baslayip,
krikoid kikirdaginin alt sinirina kadar devam eder. Larinjiyal yap1 hyoid kemik, tiroit,
krikoid, aritenoid, kuneiform ve kornikulat kikirdaklardan olusmustur.

Larenks embriyolojik ve anatomik olarak supraglottik, glottik ve subglottik
bolgelere ayrilir. Bu bolgelerden gelisen kanserlerin dogal gidisleri ve davranislari,
tiimoriin orijin aldig larenks bolgesi ve bu bélgenin lenfatik damarlari tarafindan
sekillendirilir. Supraglottik bolgenin lenfatiklerinin zengin olmasi supraglottik larenks
kanserlerinin erken donemde lenf bezi metastazi yapmalarini, glottik bdlgenin lenf
kanallarindan fakir olmasi ise, tanida boyun metastazlarmin goriilmemesini izah eder.
Larenks kanseri tiimorlerin evrelenmesi, tedavi ve tedavi sonuglar1 bakimindan
supraglottik, glottik ve subglottik bolge kanserleri adi altinda incelenir. Glottik bolge

ses tellerinin 0,5 cm ilizerinden gecen seviyeden baslar, ses telinin 0,5 cm altindan gecen
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horizontal seviyeye kadar devam eder. Bu bdlge ses teli, 6n komissura, arka komissura

ve yanda ses telleri kaslarini igerir.

Larenks .
Vo o/ \'\‘;; 3 -
Hyoid bone { N & Epiglottis
AW A\ = False vocal cords
Thyroid cartilage L \ e

| Vocal ligament
.\"‘/‘!’@\ s

Cricoid cartilage —— |
\/

Yocal cords

Tracheal cartilage
Trachea

Sekil 2-33: Larenks

Embriyolojik olarak farkli gelisen larenks bolgelerinin gelisimine uygun olarak,
lenfatik yollar1 ve drene olduklart lenf bezleri de farklilik gosterir. Glottik bdlgenin
lenfatik kapilleri yoktur veya cok azdir. Dolayisiyla ses tellerine kisith kiigiik
karsinomlarda (T1) lenf bezi metastaz1 gelisemez, ancak, tiimor supraglottik veya
infraglottik bolgeye invazyon gosterdiginde, ilgili bolgenin lenf yollarina karigarak lenf
bezi metastazlari olusur. Glottik bolgenin ileri evrelerinde bile boyunda lenf bezi
metastazlar sik degildir.

Tiim organ kanserlerinin yaklasik %?2’sini larenks kanserleri teskil eder. Cilt
kanserleri harig, bas-boyun bolgesinde en sik gériilen kanser larenks kanseridir. Ispanya
diinyada en sik larenks kanserinin goriildiigii tilkedir. Larenks kanseri en cok 60 yas
civarinda goriiliir. Erkeklerde dort kat daha siktir. Ulkemizde ise erkek/kadim orani ¢ok
daha yiiksektir. Larenks kanserinin lokalizasyonu bazi iilkelerde farklidir. Ornegin,
Akdeniz tilkelerinde supraglottik larenks kanseri daha siktir ve larenks kanserlerinin
%60’ teskil ederken, diger iilkelerde glottik larenks kanserleri daha sik goriliir.
Larenks kanserlerinin diger {ist solunum sistemi kanserlerinde oldugu gibi sigara i¢imi

ile kesin iligkisi vardir.
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Larenks karsinomlar1 erken déonemlerde orijin aldiklar1 larenks bolgesinde kisith
kalir, daha sonra bolgeler arasinda anatomik bariyerler olmadigi i¢in larenks igine veya
disina yayilirlar. Glottik bolge karsinomlar1 en sik ses telleri ve vokal kordun 1/3 6n
boliimiinden gelisirler. Baslangigta iilserasyon yapmayan papiller ¢ikint1 veya ses teli
lizerinde diizensiz yap1 seklinde goriiniirler. ileri evrelerde, endoskopik muayenede tiim
larenks kavitesinin tiimorle enfiltre oldugu goézlenir. Glottik larenks karsinomlarinda
tan1 sirasinda genellikle boyunda lenf bezi metastazlar1 goriilmez. Bunun sebebi; glottik
bolge lenfatiklerinin fakir olmasi, glottik bolgeden dogan tiimorlerin 1yi differansiye
karsinoma olmalar1 ve karsinomlarin erken donemde taninmalaridir. Tiimor glottik
bolgeden supraglottik veya subglottik bolgeye ya da anterior komissuraya yayilinca lenf
bezi metastazlar1 gelisir ve ilgili boliimlerin lenfatik yollarina karisarak lenf bezi
metastazlari olustururlar.

Larenks kanserinde, tedavinin en Onemli amaci kiir saglamaktir. Ses
fonksiyonunu korumak, ses kalitesini temin etmek ve normal yutma fonksiyonunun
korunmasi da ikinci derecede 6nemli amagclardir. Erken evre tiimorlerinde (Evre I ve II)
tek tedavi modalitesi secilirken, ileri evre tiimorlerinde kombine tedavi modalitesi
secilir. Larenks kanserlerinde cerrahi tedavi ve radyoterapi iki ana tedavi metodudur.
Erken evreli timorlerde hangi tedavi modalitesinin segilecegi tiimdre, hastaya ve
tedaviye ait faktorlere baghdir. Erken evre glottik larenks kanserlerinde radyoterapi
yapilir.

Larenks karsinomlarinda ve kanserlerinde uygulanan radyoterapi primer
radyoterapi, kombine tedavi modalitesi seklinde uygulanan (postoperatif ve preoperatif)
radyoterapi ve palyatif radyoterapi seklindedir. Primer radyoterapi ana tedavinin
radyoterapi ile yapildig1 tedavidir. Glottik bolgenin erken evreli tiimorlerinde (Evre I ve
I1) tercih edilen tedavi metodudur. Radyoterapi ile tedavi edilenlerde ses kalitesi, cerrahi
tedavi yapilanlardan daha 1yidir. TINOMO evre tiimorlerinde yalniz primer timére, T2
ve az differansiye karsinomalarda primer tiimor ve bolgesel lenf bezlerine radikal 151
tatbik edilir. Glottik bolgenin ileri evre (Evre III ve IV) tiimdrlerinde ise hasta inoperabl
veya medikal inopere bulunmugsa veya hasta operasyonu kabul etmiyorsa primer
radyoterapi ile tedavi yapilir; primer tiimor ve boyuna radikal 1sin dozu uygulanir (44).

Hedef voliim tanimlamalarinda bilgisayarli tomografi kullaniminin artis1 ile
bilgisayar kontrollii tedavi planlama sistemlerinin radyasyon dozunu hedefe daha

konformal sekilde verilmesi olanagi, {i¢ boyutlu konformal radyoterapi ile artmistir. Bu
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modalitede, primer tiimor, list ve orta boyun lenf nodlar1 karsilikli paralel iki yan
sahadan 1smlanirken alt boyun, supraklavikiiler bolge ve {ist mediastinal lenf nodlar1 tek
On sahadan 1simlanmaktadir. Yogunluk ayarli radyoterapinin gelistirilmesiyle uniform
olmayan radyasyon yogunluklarinin bilgisayar tabanli optimizasyonlar yardimiyla
hedeflere, lic boyutlu konformal radyoterapiye kiyasla ¢ok daha konformal olarak,
uygulanabilmeleri modern radyoterapide devrim yaratmistir (45, 46, 47).
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3. GEREC VE YONTEM

Bu calisma Istanbul Universitesi Onkoloji Enstitiisi'nde yapilmis olup,

kullanilan tiim arag ve geregler 1.U. Onkoloji Enstitiisii’ne aittir.

3.1. Arac ve Gerecler

Kullanilan arag ve gerecler asagida belirtilmistir;
e Varian DHX (RapidArc) Lineer Hizlandirict
e Varian Eclipse Tedavi Planlama Sistemi
e PTW RW3 Su Esdegeri Kat1 Fantom
e ALDERSON Rando Fantom
e Aquaplast Thermoplastik Maske
e PTW Markus Paralel Plak Iyon Odasi
e Mobile MOSFET
e Gafchromic EBT3 Film
e EPSON 10000XL Expresion Film Tarayici

e PTW Unidos 10002 Elektrometre
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3.1.1. Varian DHX (RapidArc) Lineer Hizlandirici

Varian Medical Systems (Palo Alto, CA, ABD) tarafindan {iretilen DHX lineer
hizlandiricis1 6 ve 15 MV foton ile 6, 9, 12, 16 ve 20 MeV elektron enerjilerine sahiptir.
Foton 1sinlarinda, agik alanlarda maksimum doz derinligi 6 ve 15 MV i¢in sirastyla 1,5
ve 3 em’dir. 100 cm SSD mesafesinde agilabilen en genis alan 40x40 cm? iken elektron
tedavileri icin kullanilan aplikatorler 6x6, 10x10, 15x15, 20x20 ve 25x25 cm?
biiytikligiindedir.

Varian DHX (RapidArc) Lineer Hizlandirici dinamik ve statik IMRT
yapabilmektedir (Sekil 3-1). Cihaz, merkezde 0,5 cm ve 20x20 cm?®den sonra 1 cm
genisliginde olmak iizere toplam 120 adet MLC yapragina sahiptir. MLC’ler ¢enelerden
bagimsiz olarak hareket eder. Bu sayede, alan boyutlarindan bagimsiz olarak, MLC’ler
birbirleri igerisine girerek daha basarili dinamik IMRT planlarinin hazirlanmasina

olanak saglarlar.

Sekil 3-1: Varian DHX (RapidArc) Lineer Hizlandirici
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Cihazda 15°, 30°, 45°, 60°lik 4 farkh, elle takilan, fiziksel kama filtre
kullanilabilmektedir. Ayrica bilgisayar yardimi ile 10°, 15°, 20°, 25°, 30°, 45°, 60°°1ik 7
farkli sanal filtre olusturulabilmektedir.

DHX (RapidArc) lineer hizlandirict Amorf Silisyum EPID (elektronik portal
dozimetri) sistemi sayesinde hasta masada yatarken goriintiileri alinabilmekte ve diisiik
hata payiyla hastanin yatis pozisyonunun dogrulugu teyit edilebilmektedir. Cihaz ile
3D-konformal foton ve elektron tedavilerinin yani1 sira IMRT, IGRT ve ARK gibi

gelismis tedavi teknikleri uygulanabilmektedir.

3.1.2. Varian Eclipse Tedavi Planlama Sistemi

Varian Eclipse tedavi planlama sistemi (Varian Headquarters, Palo Alto,
California, USA), ii¢ boyutlu konformal radyoterapi (3D-CRT), yogunluk ayarlh
radyoterapi (IMRT), elektron, foton ve brakiterapiyi iceren Windows tabanli kapsamli
bir tedavi planlama sistemidir.

Eclipse tedavi planlama sistemi dinamik ve step-and-shoot IMRT
planlamalarina olanak saglar. IMRT tedavi planlar1 hazirlanirken, kullanici planlama
igerigini sisteme doz voliim histogram1 (DVH) seklinde girmektedir. Optimizasyon
algoritmas1 kullanilarak doz voliim histogramindaki bilgiler dogrultusunda planlar
olusturulmaktadir. Kullanici optimizasyon siirecine dogrudan miidahale edebilir.

Eclipse tedavi planlama sistemi foton 1smnlari igin PBC (Pencil Beam
Convolution) ve AAA (Analitic Anisotropic Algorithm) algoritmalarini kullanarak doz
dagilimlarin1 ve mutlak dozlar1t hesaplamaktadir. Elektron i1smlart i¢in kullanilan
algoritma ise Monte Carlo’dur.

Eclipse tedavi planlama sisteminde blok, MLC, dinamik kama filtre, motorize
kama filtre ve sanal kama filtre gibi huzme sekillendiriciler kullanici tarafindan

tanimlanmis olup, gerekli goriildiigiinde kullanilabilmektedir (48).

3.1.3. PTW RW3 Su Esdegeri Kati Fantom

RW-3 kati su fantomu yiiksek enerjili radyasyon dozimetrisinde kullanilan,
beyaz polystyrene’den yapilmis, %2 TiO (Titanyum OKksit) igeren, fiziksel yogunlugu
1,045 g/cm?, elektron yogunlugu 3,43 x 1023 e/cm?® olan bir fantom materyalidir. Co-
60’tan 20 MV foton enerjisine, 4 MeV’den 25 MeV elektron 151n1 enerjisine kadar genis

bir aralikta 6l¢iim yapilabilecek sekilde dizayn edilmistir. Yiizey alan1 40 x 40 cm? olan
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katt su fantomu 1, 2, 5 ve 10 mm kalinliklarinda mevcuttur. Ayrica paralel plak ve
silindirik iyon odalarmmin, arada hava birakmadan yerlestirilebilmeleri i¢in delikli

fantomlar da bulunmaktadir (Sekil 3-2) (49).

Sekil 3-2: PTW RW3 Su Esdegeri Kati Fantom

3.1.4. ALDERSON Rando Fantom

Sentetik izosiyanat maddesinden yapilan insan benzeri rando fantom, gergek
insan boyutlara ve organ yogunluklarina sahiptir. Doku yogunlugu 0,975 gr/cm?*’tiir,
akciger yogunlugu ise 0,25 - 0,3 gr/cm® arasindadir. Rando fantom gergek insan
kemigine ve insan viicudunda bulunan bosluklara sahiptir. Fantom 2,5 cm kalinliginda
35 adet, birbirinden ayrilabilen, kesitten olusmaktadir. Her bir kesitte absorbe dozu
6lgmede kullanilan TLD rodlar yerlesimine uygun delikler bulunmaktadir. Bu delikler
kullanilmadiginda doku esdegeri kat1 tipa ile kapatilarak doz dagiliminda meydana
gelebilecek degisikliler engellenir (Sekil 3-3).

Sekil 3-3: ALDERSON Rando Fantom
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3.1.5. Aquaplast Thermoplastik Maske

Termoplastik maskeler 1sitildiklarinda sekil verilebilen, daha sonra sogumaya
birakilarak verilen seklin sabit kaldig1 polyesterden iiretilen bir sabitleme aracidir.
Farkli hastalarda 1sitilarak tekrar tekrar kullanilabilir.

Aquaplast maske, 140 fahrenheit (60 °C) sicaklikta yumusayarak seffaf ve
kolayca sekil verilebilecek hale gelir. Sogutuldugunda ise verilen sekli muhafaza eder.
1,6 mm, 2,4 mm, 3,2 mm ve 4,8 mm kalinliklara sahip maskelerde alaninin %20 — 40’1

deliklendirilmistir.

3.1.6. PTW Markus Paralel Plak Iyon Odasi

Markus paralel plak iyon odasi yiikksek enerjili fotonlarn yiizey dozu
Olctimlerinde kullanilir. Radyoterapide doz profilleri 6l¢iimii yaninda absorbe doz

Olgtimlerinde de kullanilabilir (Sekil 3-4).

Sekil 3-4: PTW Markus Paralel Plak iyon Odas1

Paralel plak iyon odalar1 2 MeV ile 45 MeV arasinda elektron dozimetrisinde,
cilt ve build-up dozu ol¢iimlerinde kullanilir. Markus tipi iyonizasyon odalarmin
elektrod mesafeleri sabittir. Etkili 6l¢ii noktast on giris penceresinin merkezidir. Markus
tipi paralel plak iyon odasmim hacmi 0,055 cm®, elektrot mesafesi 2 mm’dir. Giris
(cember) penceresi ince grafit tabakali polietilen’den yapilmistir, kalinligr 0,9 mm ve
alan yogunlugu 2,76 mg/cm® (0,025 mm su esdegeri)’dir. Kalibrasyonda, referans
radyasyon kalitesi olarak, ®*Co kullanilir. fyon toplama siiresi 90 ps’dir. fyon odasinin

taban1 silindiriktir ve PMMA (perspeks = pleksiglas)’dan yapilmistir. Elektrodu grafit
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kaplama akrilik olup etkin ¢ap1 5,3 mm’dir. Polarite etkisini ve elektrostatik yiikii en aza
indirmek i¢in elektrot kiigiik hacimlidir. Maksimum polarizasyon voltaji £400V tur.

Olgiim igin &nerilen fantom materyali su ve PMMA’dir.

3.1.7. Mobile MOSFET

Calismada, yilizey dozu arastirmalari i¢in, p-kanalli mobileMOSFET
kullanilmistir. Sistem; kullanici tarafindan kontrol edilen PC program, okuyucu modiili
ve 7 adet dedektorden olusmaktadir. Okuyucu modiilii kablosuz ag yardimi ile bilgi
akisini saglayan bluetooth ve 5 adet dedektor yuvast igermektedir. Calismada kullanilan
standart MOSFET dedektorlerin genisligi 2,5 mm, uzunlugu 2 mm, kalinlig: ise 0,3
mm’dir. Kullanilan dedektorlerin aktif alan1 0,2 x 0,2 mm?’dir. Olciimler standart bias
(1mV/cQGy) voltajinda yapilmistir. Dedektdriin yuvarlak ve diiz olmak tizere iki farkli
yiizeyi vardir. MOSFET dedektoriiniin su esdegeri o6l¢ii derinlikleri yaklasik olarak
yuvarlak kismi i¢in 0,8 mm ve diiz kismi1 i¢in 1,8 mm’dir.

MobileMOSFET yazilimi kalibrasyon modiilii i¢erir. Bu modiil ile her bir
dedektor igin bir kalibrasyon faktorii (CF) ve standart sapma (SD) degeri bulunabilir.
Kalibrasyon isleminde, iizerinde 5 adet oyuk bulunan ve 30 x 30 x 1 cm® boyutunda
olan akrilik (PMMA) fantom kullanilmistir (Sekil 3-5). 1,07 kg agirliginda olan bu
fantom, 10 x 10, 20 x 20 ve 30 x 30 cm? alan boyutlar1 i¢in uygundur.

9
p

Sekil 3-5: MOSFET kalibrasyonu icin kullanilan akrilik fantom

MOSFET dedektorlerin duyarliligit 1 MeV’den biiyiikk foton enerjilerinde 2,7
mV/cGy’dir. 1 MeV - 20 MeV enerji araliginda, agisal bagimliligr + %2°dir. Dozimetre,
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tiretim tarihinden itibaren 1 yil karakteristik 6zelliklerini muhafaza eder. 15 dakikalik
1sinlamada, 200 c¢Gy verilen doz i¢in basarisizlik orani < %3’tiir. Sistem MOSFET
Olctimlerini 20000 mV degerine kadar 0,01 mV ¢o6ziiniirliikte kaydeder.

3.1.8. Gafchromic EBT3 Film

Gafchromic® EBT3 Film, (ISP, International Specialty Products, ABD)
radyasyon tedavisinde, hasta planlarinin kalite kontroliinde kullanilan dozimetrik
ekipmanlardan biridir. EBT3 filmin 30 mikronluk aktif tabakasi, iist ve alt kisimda
bulunan 125 mikronluk polyester tabakalarin arasindadir (Sekil 3-6).

A 125 mikron Polyester tabaka
B 30 mikron aktif tabaka
€ 125 mikron Polyester tabaka

owp»

Sekil 3-6: Gafchromic EBT3 film

EBTS3 filmin duyarli oldugu doz araligi kirmizi renkli kanallarda 0,01 - 10 Gy,
yesil renkli kanallarda ise 0,01 - >40 Gy’dir. Gliimiis tanecikleri igermedigi igin
radyografik filmlere gore enerji bagimliligi daha azdir. Doz-cevap araligmin genis ve
lineer olmas1 yogunluk ayarli radyoterapi planlarinin dozimetrik degerlendirilmesinde
kullanimina olanak saglar. Yiiksek c¢oziiniirlige ve 25 mikrometreye kadar ayirma
giiciine sahiptir. Film, Giines 1s18indan etkilenmemektedir ve istenilen boyutta kesilerek
kullanilabilir. Suya dayanikli ve su esdegeri oldugundan su fantomunda
kullanilabilmektedir. Film 1sinlanma sonrasinda herhangi bir kimyasal isleme, banyo ve
karanlik odaya ihtiyag duymamaktadir. Film 1sinlandiktan 24 saat sonra doygunluga

ulagir ve taranarak analiz edilebilir (50).
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3.1.9. EPSON 10000XL Expresion Film Tarayici

Epson Expression 10000 XL (Epson America, Long Beach, CA, USA), yiiksek
¢cOziiniirliik, yiiksek tarama hizi, ve gelismis ag Ozelliklerini sunan profesyonel bir diiz
yatak film tarayicisidir (Sekil 3-7). 2400 dpi ¢ozinirligi ve 3,8 Dmax yliksek optik
yogunlugu ile A3+ boyutuna kadar tarama alani sunar. Maksimum tarama ¢oziiniirlig,
12800 dpi x 12800 dpi; renk derinligi 48 bit’tir. Isik kaynagi Xenon gaz floresan
lambadir. Calisma sicakligi 5°C ile 35°C arasindadir. Saklama sicakligi ise -25°C ile
60°C araligindadir. Epson tarayici hem otomatik hem de profesyonel ¢alisma modlarina

sahiptir (51).

Sekil 3-7: EPSON 10000XL Expresion film tarayici

3.1.10. PTW Unidos 10002 Elektrometre

PTW Unidos Elektrometre X-1s1m1 ve elektron 1s1m1 dozimetrisinde doz ve doz
hizinin 6l¢gimiinde kullanilir (Sekil 3-8). Gy, Sv, R, Gy/min, Sv/min ve R/min gibi
farkli radyasyon birimlerinde Ol¢lim yapma imkani saglar. Farkli polarizasyon
voltajlarinda 6l¢iim yapilabilmektedir (0-400 Volt). Iyon odalar1 ve kati hal dedektorleri
ile kullanim1 uygundur ve kullanilan iyon odasinin 6zelliklerine bagli olarak genis bir

6l¢lim araliginda, dogrulukla, okuma yapilabilir. (+) ve (-) polaritede 6l¢iim alinabilir.

Sekil 3-8: PTW Unidos 10002 Elektrometre
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3.2. Yontem

Bu tez calismasi, Istanbul Universitesi Onkoloji Enstitiisiinde bulunan Varian
DHX (RapidArc) lineer hizlandirict cihazinda 6 MV foton 1smnlart ile yapilmustir.
Cihazda oOl¢iimlere baslamadan oOnce, kabul testleri sirasindaki enerji diizeylerinin
varligindan emin olmak amaciyla dozimetrik ve mekanik kontroller yapilmistir. Bu
kontrollerin ardindan; Ol¢iim i¢in segilen 6 MV foton 1sim1 i¢in doz verimi, kat1 su
esdegeri fantomda SSD=95 cm’de 1 cGy/MU olarak tayin edilmistir. Doz verimi
6l¢timii, 0,6 cc Farmer tipi silindirik iyon odast ve PTW Unidos dozimetri sistemi ile
gerceklestirilmistir.

Calismada ylizey dozu; farkli alan boyutlar1 ve derinliklerde, agik ve maskeli
alanlarda, daha sonra da maskeli insan benzeri rando fantomda IMRT ve IMAT

alanlarinda boluslu ve bolussuz olarak arastirilmistir.

3.2.1. Acik ve Maskeli Alan Olgiimleri
3.2.1.1. Yiizey Dozlarmin Paralel Plak Iyon Odas: ile Ol¢iilmesi

TPS ile calismada kullanilacak olan Olglim cihazlarinin arasindaki iliskiyi
gormek i¢in Markus paralel plak iyon odasi ile yilizey dozu, build-up bolgesindeki
dozlar ve dmaks dozu agik ve maskeli alanlarda arastirildi.

Olgiimlerde RW3 katr su fantomu, PTW Markus paralel plak iyon odasi ve bu
iyon odast i¢in dizayn edilmis 1 cm’lik delikli kati su fantomu, PTW Unidos 10002
Elektrometre kullanildi. Paralel plak iyon odasi, merkezi eksende 6zel 1 cm’lik delikli
kat1 su fantomu igerisine, duyarli penceresi 151n demetine bakacak sekilde yerlestirildi.
Geri sagilma dengesinin saglanmasi amaciyla iyon odasmin yerlestirildigi fantomun
altma 10 adet, her biri 1 cm’lik, RW3 fantom eklendi. Iyon odasi elektrometreye

baglanarak diizenek 6l¢iime hazir hale getirildi (Sekil 3-9).
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SSD =100 cm

o 4 Markus pp ivon odasi; viizevde

Markus pp ivon odasy; d=1,5 cm

10 cm

Sekil 3-9: Markus paralel plak iyon odasi ile hazirlanan 6l¢iim diizenegi

Olgiimler, 5 x 5 cm?, 10 x 10 cm?, 20 x 20 cm?’lik alanlarda 6 MV enerjili foton
isinlart ile yiizeyde ve 1, 2, 3, 4, 5, 7, 10, 12, 13, 14, 15, 16, 17, 18, 20 mm fiziksel
derinliklerde, gantry agis1 0° olacak sekilde 100 MU isinlanarak yapildi. Hata paymi
azaltmak amaciyla dlgiimler sabit masa pozisyonunda yapildi. Olgiim sonuglart mesafe
diizeltmesi yapilarak SSD=100 cm’deki degerler hesaplandi. Olgiimler 3 kez tekrarlandi
ve ortalamalar1 alindi. Okuma degerleri her bir derinlik igin, 6l¢iim aletinin efektif
Ol¢tim derinligi hesaba Katilarak, mesafe diizeltme faktorleri ile diizeltildi ve her alan
boyutu i¢cin maksimum doz degerine normalize edilerek %DD degerleri elde edildi.

Markus paralel plak iyon odasi yiikksek doz cevabi vermektedir. Bu nedenle,
Velkley ve ark.nin ekstrapolasyon iyon odasi ile yaptiklari ¢alisma sonunda gelistirdigi
ve Gerbi ve Khan (52) tarafindan son sekli verilen diizeltme faktorleri hesaplandi.
Hesaplanan faktorler elde edilen yiizde derin doz degerlerinden ¢ikarilarak gergek yiizde
derin doz degerleri bulundu. 6 MV i¢in bulunan diizeltme faktorleri yiizde cinsinden

Tablo 3-1’de gosterilmistir.
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Tablo 3-1: SSD=100 cm'de 6 MYV icin over-response diizeltme faktorleri

Fiziksel derinlik Olgiim derinligi Diizeltme faktorii (%)
(mm) (mm)

0 0,023 10,14
1 1,068 7,03
2 2,113 4,87
3 3,158 3,38
4 4,203 2,34
5 5,248 1,62
7 7,338 0,78
10 10,473 0,26
12 12,563 0,12
13 13,608 0,09
14 14,653 0,06
15 15,698 ~0

Bu islemler, mevcut diizenek ile, Markus paralel plak iyon odasi iizerine her
derinlikte maske yerlestirilerek tekrarlandi. Bunun sonucunda, maske altindaki %DD ve
yiizey dozu degerleri elde edildi.

SSD=100 cm’de, 6 MV enerjili foton 1511 igin d=5 mm derinlikteki 10 x 10
cm?’lik agik alanda yiizey dozunun hesaplanmast;

Paralel plak iyon odasi ile elde edilen okuma degeri: 82,16 cGy

Mesafe diizeltme faktorii= (SSD / SSD+d)?

d=5 mm i¢in 0,9896

Diizeltilmis okuma degeri= Mesafe diizeltme faktorii x Okuma degeri

Diizeltilmis okuma degeri= 0,9896 x 82,16 = 81,31 cGy

10 x 10 cm? alan i¢in Dmaks= 92,84

%DD= (Dg / Diaks) X 100

%DD= (81,31 /92,84) x 100= 87,57

Velkley Over-response diizeltmesi;

P'(d,E) = P(d,E) — £'(0,E) x 1 x ¢ “@/dmaks)

§'(0,E) =[-1,666 + (1,982IR)] x (C—15,8) (% / mm)
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P’(d,E): Diizeltilmis yiizde derin doz

P(d,E): Iyon odasiyla elde edilen diizeltilmemis yiizde derin doz
&(0,E): E enerjisinde ylizeyde fazla 6l¢iilmiis dozun ylizdesi

IR: Iyonizasyon oran1 (0,672)

a: Fazla 6lcililmiis doz degisimine esit orant1 sabiti (a=5,5)

1: Plaka aralig1 (2 mm)

C: Toplayicinin kenara olan uzaklig1 (0,35 mm)

P’(dE)=8757—-1,62=85,95

Bu calismada, ayrica, Markus paralel plak iyon odasinin agik ve maskeli
alanlardaki ac1 bagimliligi da incelendi. A¢1 bagimliligini arastirmak icin; iyon odasi
yiizeyde ve d= 1,5 cm’de, SSD= 100 cm’de 10 x 10 cm?lik alanda, gantry acisi sirasl
ile OO, 300, 600, 800, 90° olacak sekilde 100 MU ile 1sinlandi. 1,5 cm derinlikte yapilan
1sinlama i¢in SSD diizeltme islemi yapildi. Her bir isinlama ii¢ kez tekrarlandi ve
ortalama degerler elde edildi. Daha sonra bu degerler, 6 MV foton huzmelerinin
maksimum doz derinligi olan 1,5 cm’ye gantry 0° agist i¢in normalize edildi. islem
sonucunda yiizey dozu ve %DD degerleri bulundu. Ayni islemler maske ile tekrarlandi.

Markus paralel plak iyon odasmin efektif dlglim derinligi 0,023 mm’dir. Bu
calismada arastirilan yiizey dozu degeri 0,07 mm derinliktedir. Bu nedenle, Markus
paralel plak iyon odas1 dlgiimlerinde efektif 6l¢iim noktasi tiim derinlikler i¢in hesaba
katildi. 0,07 mm derinlikteki yiizey dozu degerini bulmak i¢in 6l¢iim verilerinden

yararlanarak interpolasyon islemi yapildi.

3.2.1.2. Yiizey Dozlarimin Film Dozimetrisi ile Ol¢iilmesi

a) Film Kalibrasyonu

Film dozimetrisinde Gafchromic EBT3 film kullanildi. Isinlanan filmleri dogru
olarak degerlendirebilmek i¢in kalibrasyon egrisi olusturuldu ve isinlanan filmler bu
egriye gore kalibre edildi. Kalibrasyon isleminden 6nce cihazin verim kontrolii
yapilarak, referans derinlikte (d=5 cm), 1 ¢cGy=1 MU oldugu goriildii. Kalibrasyon
islemi icin 2,5 x 2,5 cm? boyutunda kesilen filmler 5 cm derinlige, RW3 kat1 su fantom
plaklar1 arasina, 151n eksenine dik, merkezde, SSD=95 cm olacak sekilde yerlestirildi.
Tarama esnasinda pozisyon dogrulugunda bir hata olmamasi amaciyla filmlerin sol iist

koseleri isaretlendi. Filmler 10 x 10 cm®lik acik alan altinda, gantry agisi sifir derecede
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strastyla 10, 25, 50, 75, 100, 150, 200, 300, 400, 500, 800 MU degerlerinde 6 MV foton

1isinlari ile 1ginlandi.
b) Filmlerin Taranmasi

Isinlanan filmler maksimum doyuma ulasmalari i¢in bir glin bekletildi. Filmlerin
yon bagimliligi nedeniyle, tarayiciya isinlanma yonleri ile ayni1 yonde yerlestirildi.
Tarayict programinda 48 bit renkli ve 75 dpi 6zellikleri secilerek tarandi.

Isinlanan her bir film, ImagelJ film programinda, kirmizi, mavi ve yesil renklere
ayrildi. Gafchromic filmlerde en biiyiik kontrast farki kirmizi renkte goriilmektedir. Bu
nedenle film dozimetrisi i¢in bu goriintiiler kullanildi. Hi¢ 1sinlanmamis film de ayni
sekilde tarandi ve kalibrasyon egrisi olusturulurken background etkisi dikkate alindi.
Kalibrasyon egrisi PTW Mephysto mc? programinda olusturuldu. Bu program yardimi
ile taranmis filmlerin merkezlerindeki optik gecirgenlik okundu. Doz degerlerine
karsilik gelen gegirgenlik degerlerine gore kalibrasyon egrisi olusturuldu (Sekil 3-10).
Bu egriler, okunan gegirgenlik degerlerinden 1simnlama dozunu elde etmek igin

kullanildi.

20000 ‘—o—o—o—o—o—o—o—o—o—o—o—o—o—o——«

0 100 200 300 400 500 600 700 800
Doz, cGy

Sekil 3-10: 6 MV ile elde edilen EBT3 film kalibrasyon egrisi
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¢) Acik ve Maskeli Alan Yiizey Dozlarimin Film Dozimetrisi ile Olgiilmesi

Derin doz olgtimleri, 6 MV enerji i¢in yiizeyde, 1, 2, 5, 10, 15 mm fiziksel
derinliklerde, 5 x 5, 10 x 10, 20 x 20 cm? alan boyutlarinda, gantry agis1 sifir derecede
100 MU verilerek yapildr (Sekil 3-11). Hata payim azaltmak amaciyla olgiimler sabit
masa pozisyonunda yapildi. Olgiim sonuglar1 mesafe diizeltmesi yapilarak SSD=100

cm’deki degerler hesaplandi.

SSD =100 cm

— 4 Gafchromic EBT3 film; yiizeyde

— Gafchromic EBT3 film; d=1,5 cm

10 cm

Sekil 3-11: Gafchromic EBT3 film ile hazirlanan 6l¢iim diizenegi

Isinlanan filmler bir giin bekletildikten sonra, kalibrasyon i¢in taranan filmler ile
aynit yonde olacak sekilde tarandi. Image J programiyla kirmizi renk olan filmler
kaydedildi ve Mephysto mc® FilmAnalyze programinda agildi. Daha énce hazirlanan
kalibrasyon egrisi ile film lizerinde merkezde ve merkeze yakin ti¢ farkli noktadaki
piksel degerleri okunarak doza gevrildi ve ortalamasi alindi.

Bu islemler, mevcut diizenek ile, Gafchromic EBT3 film iizerine her derinlikte
maske yerlestirilerek tekrarlandi. Bunun sonucunda, maske altindaki %DD ve yiizey
dozu degerleri elde edildi.

Bu ¢alismada, ayrica, Gafchromic EBT3 film’in agik ve maskeli alanlardaki ag1
bagimliligr da incelendi. Ag¢1 bagimlhiligini aragtirmak i¢in; EBT3 film yiizeyde ve d=
1,5 cm’de, SSD= 100 cm’de 10 x 10 cm®’lik alanda, gantry acisi sirast ile 0°, 30°, 60°,
80°, 90° olacak sekilde 100 MU ile 1sinlandi. 1,5 cm derinlikte yapilan 1sinlama ig¢in
SSD diizeltme islemi yapildi. Elde edilen degerler, 6 MV foton huzmelerinin
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maksimum doz derinligi olan 1,5 cm’ye gantry 0° agist icin normalize edildi. Islem
sonucunda yiizey dozu ve %DD degerleri bulundu. Ayni islemler maske ile tekrarlandi.

Gafchromic EBT3 filmin efektif 6l¢iim derinligi 0,153 mm’dir. Bu c¢alismada
arastirilan yilizey dozu degeri 0,07 mm derinliktedir. Bu nedenle, Gafchromic EBT3
film 6l¢iimlerinde efektif 6l¢lim noktasi tiim derinlikler i¢in hesaba katildi. 0,07 mm
derinlikteki yiizey dozu degerini bulmak i¢in Ol¢lim verilerinden yararlanarak

ekstrapolasyon islemi yapildi.

3.2.1.3. Yiizey Dozlarimin MOSFET Dedektorleri ile Olgiilmesi

a) MOSFET Kalibrasyonu

Bu calismada, Thomson ve Nielsen Elektronik, Ltd. Sirketi tarafindan piyasaya
siiriilen MobileMOSFET (standart model) dozimetrisi kullanildi. Yiizey ve cesitli
derinliklerde Olgiimlere baslamadan 6nce, MOSFET dedektorleri 6 MV  foton
enerjisinde kalibre edildi.

MobileMOSFET okuyucusuna baglanan 5 adet dedektor, cihazin referans
derinliginde, yani 1 cGy = 1 MU derinliginde, bulunan MOSFET kalibrasyon fantomu
tizerindeki yuvalarma yerlestirildi (Sekil 3-12).

SSD=95cm

Id=5cm

7 > MOSFET dedektorleri

10 cm

Sekil 3-12: MOSFET dedektorleri icin hazirlanan kalibrasyon diizenegi

SSD= 95 c¢m, kaynak — dedektér mesafesi 100 cm ve gantry agisi sifir derece
olacak sekilde diizenek hazirlandi. Geri sagilma etkisi i¢in diizenek altina 10 cm’lik

RW3 kat1 su fantomu yerlestirildi. Lineer hizlandiricida yapilan doz verim kontrolii ile
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dedektorlerin bulundugu derinlikte 1 ¢cGy= 1 MU oldugu dogrulandi. Kalibrasyon
islemi i¢in 10 x 10 cm?’lik acik alanda, dedektérler iizerine 100 MU verildi. Bu islem 5
kez tekrarland1 ve MobileMOSFET yazilimi ile 1sinlama sonrasinda her bir dedektoriin

kalibrasyon faktorleri elde edildi. Kalibrasyon faktorleri Tablo 3-2°de verilmistir.

Tablo 3-2: MOSFET dedektorleri icin kalibrasyon faktorleri

Dedekdr No: 6 MV; SSD= 95 cm; SAD= 100 cm
1 2,94+ 5,39 (% SD)
2 2,90+ 5,78 (% SD)
3 1,16+ 3,71 (% SD)
4 1,17+ 3,13 (% SD)
5 1,18+ 4,08 (% SD)

Kalibrasyon isleminden sonra, uygun kalibrasyon faktorii ve standart sapma
degerine sahip 3 adet dedektor segilerek, oOlciimlerde kullanilmak {izere diger

dedektdrlerden ayrildi.
b) MOSFET Dedektorleri ile Ol¢iim Yapilmas:

Kalibre edilen MOSFET dedektorlerden bir tanesi secilerek alan merkezine, diiz

kismi1 1gminin gelis yoniine karsilik gelecek sekilde yerlestirildi (Sekil 3-13).

SSD =100 cm

/ ‘ MOSFET dedektir; yiizeyde
MOSFET dedektir; d=1,5 cm

10 cm

Sekil 3-13: MOSFET dedektorleri i¢in hazirlanan 6l¢iim diizenegi
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Derin doz olgiimleri, 6 MV enerji i¢in yiizeyde, 1, 2, 5, 10, 15 mm fiziksel
derinliklerde, 5 x 5 cm? 10 x 10 cm?, 20 x 20 cm®lik alan boyutlarinda, gantry agist
sifir derecede 100 MU verilerek yapildi. Hata payini azaltmak amaciyla dlgiimler sabit
masa pozisyonunda yapildi. Olgiim sonuglar1 mesafe diizeltmesi yapilarak SSD=100
cm’deki degerler hesaplandi.

MobileMOSFET programi ile 6l¢iim Oncesi elde edilen kalibrasyon faktorleri
hesaba katilarak kullanilan MOSFET dedektoriin 6l¢tiigli doz degeri bulundu. Bu
Olgtimler 3 kez tekrarlandi1 ve ortalamalar1 alindi. Elde edilen dozlar mesafe diizeltme
isleminden sonra d= 1,5 cm’deki maksimum doz degerine normalize edilerek yiizey
dozu ve %DD degerleri bulundu. Ayni1 islemler maske varliginda tekrarlandi.

Bu c¢alismada, ayrica, MobileMOSFET dozimetrisinin a¢ik ve maskeli
alanlardaki a¢1 bagimliligi da incelendi. A¢1 bagimliligini aragtirmak i¢in; MOSFET
dedektor yiizeyde ve d= 1,5 cm’de, SSD= 100 cm’de 10 x 10 cm”lik alanda, gantry
agisi sirast ile 00, 300, 600, 800, 90° olacak sekilde 100 MU ile 1sinlandi.

MOSFET dedektorlerin, bu ¢alismada kullanilan, diiz kisimlariin efektif 6l¢iim
derinligi 0,8 mm’dir. Bu calismada arastirilan yiizey dozu degeri 0,07 mm derinliktedir.
Bu nedenle, MOSFET dedektorleri ile yapilan o6l¢iimlerde efektif 6l¢iim noktasi tim
derinlikler i¢in hesaba katildi. 0,07 mm derinlikteki ylizey dozu degerini bulmak icin

Olctim verilerinden yararlanarak ekstrapolasyon islemi yapildi.

3.2.1.4. Yiizey Dozlarimin TPS’de Incelenmesi

Acik ve maskeli alanlarda yiizey dozlarini incelemek i¢in oncelikle, 10 adet 40 x
40 cm®lik alan boyutuna sahip RW3 kat1 su fantomu fist iiste yerlestirilerek 40 x 40 x
10 cm® hacminde bir fantom olusturuldu. Olusturulan bu fantom BT masasina
yerlestirildi ve alan merkezi lazerler yardimi ile bulundu. 5 mm kesit kalinlig1 ile BT
gorlintiisii ¢ekildi. Maskeli alanlar1 arastirmak icin ise, hazirlanan fantom diizenegi
lizerine maske materyali arada bosluk kalmayacak sekilde gerdirildi ve yine 5 mm kesit
kalinlig1 ile BT goriintiileri c¢ekildi. Cekilen BT goriintiileri tedavi planlama
bilgisayarlarina aktarildi.

Tedavi planlama bilgisayarinda agilan maskeli ve maskesiz BT goriintiileri
iizerine 5 x 5 cm?, 10 x 10 cm? ve 20 x 20 cm? boyutlarinda, 6 MV enerji ile, alanlar
yerlestirildi. Derin doz okumalar1 0.07, 1, 2, 3, 4, 5, 7, 10, 12, 15 mm derinliklerde
merkezi eksende ve gantry agis1 sifir derecede 100 MU degeri ile yapildu.
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3.2.2. IMRT ve IMAT Planlarinin Yiizey Dozu Ol¢iimleri
3.2.2.1. Fantomun Sabitlenmesi Ve Bilgisayarlh Tomografisinin Cekilmesi

IMRT ve IMAT planlarinda kullanilan alanlarda yapilacak yiizey dozu dl¢timleri
icin insan esdegeri Alderson rando fantom kullanildi. Bilgisayarli tomografisi ¢ekilecek
fantomun kesitleri, doz dagilimina etki edebilecek hava bosluklar1 ve set up hatalar1 gibi
faktorleri engellemek icin bantlandi. Pozisyon dogrulugu, isinlama alanlarinin set-
up’min dogru ve tekrarlanabilir olmasi i¢in, klinikte kullandigimiz, termoplastik maske
kullanildi. Boyun bolgesini sabitlemek ve kesitler arasinda bosluk kalmamasi igin
fantomun bas kisminin altina bag-boyun simidi yerlestirildi.

Sabitlenen fantom, hazirlanan tedavi planlarindaki gibi sirtiistii tomografi
cihazinin masasina yatirildi ve maskesi takildi. Fantom {izerine referans noktalar
isaretlendi ve bu noktalara BT goriintiilerinde goriilebilen kursun bilyeler yerlestirildi. 3
mm kesit kalinlig1 ile BT goriintiileri alindi. Bu islemler, maske dahil olmak {izere, ayni
set-up sartlar1 altinda boyun bdlgesine bolus yerlestirilerek tekrarlandi. Maskeli
bolussuz ve maskeli boluslu olarak elde edilen BT goriintiileri Eclipse tedavi planlama

bilgisayarlarina gonderildi.

3.2.2.2. Hasta Tedavi Planlarinin Hazirlanmasi Ve Fantom Uzerine Aktarilmasi

Bu ¢alismada, T1-2NO glottik larenks kanserli 5 hasta igin ¢ekilen boluslu ve
bolussuz BT goriintiileri lizerinden Varian Eclipse 8.9 tedavi planlama sistemi, AAA
algoritmasi, kullanilarak IMRT ve IMAT teknikleriyle tedavi planlar1 olusturuldu.

“GTV+ 1 cm (ciltten 3 mm igeride)” ile olusturulan PTV70 voliimii ve “GTV
dist larenks+ 0,5 mm (PTV70 voliimiine bitisik)” ile olusturulan PTV63 voliimii tiim
hastalarda tanimlandi.

IMRT planlart i¢in PTV70 volimiiniin merkezi izomerkez olarak belirlendi ve
gantry acilari sirasiyla 00, 520, 1040, 1560, 2080, 2600, 312° olan 7 151n alan1, 6 MV foton
enerjisi ile, olusturuldu. Tiim IMRT alanlari i¢in 1sinlama teknigi olarak SW (Sliding
Window) sec¢ilmistir. PTV olarak tanimlanan voliimlerin istenilen dozlar1 alacak ve
riskli organ dozlarinin tolerans degerleri asilmayacak sekilde optimizasyon verileri
tedavi planlama sistemine girildi.

IMAT planlart i¢in de, IMRT planlarinda oldugu gibi, PTV70 voliimiiniin
merkezi izomerkez olarak belirlendi. Planlar, 179,9% den 180,1%ye saat yniiniin tersine

ve 180,1%”den 179,9%ye saat yoniinde gantry rotasyonu iceren cift ark teknigi ile
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hazirlandi. IMRT planlarinda oldugu gibi 6 MV foton enerjisi kullanildi ve PTV
voliimleri istenilen dozu alirken, riskli organ dozlarinin tolerans degerleri asilmayacak
sekilde optimizasyon verileri girildi.

Her bir hastanin boluslu ve bolussuz BT goriintiileri tizerine 7 alan IMRT ve ¢ift
ark IMAT planlar1 olusturuldu (Sekil 3-14). Daha o6nce boluslu ve bolussuz BT
goriintiileri tedavi planlama sistemine gonderilmis olan insan esdegeri rando fantom
lizerine, hazirlanan planlar Eclipse tedavi planlama bilgisayarlar ile higbir parametresi
degistirilmeden (hasta tedavi plani ile ayn1 gantry agilari, ayn1 kolimator agilar1 ve ayni
masa acilarinda) QA planmi olarak aktarildi. Alderson rando fantom iizerinde larenks
lokalizasyonu belirlendi ve rando fantom referans noktalarindan y-ekseninde
kaydirilarak, olusturulan QA planlari i¢in izomerkezin fantom {izerinde belirlenen

larenks merkezine gelmesi saglandi. Belirlenen bu nokta i¢in QA planlar1 hesaplatildi.

Sekil 3-14: Fantoma aktarilan tedavi planlari; a) Bolussuz IMRT, b) Boluslu IMRT, c)
Bolussuz IMAT, d) Boluslu IMAT
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Her bir hastanin boluslu 7 alan IMRT, bolussuz 7 alan IMRT, boluslu ¢ift ark
IMAT ve bolussuz ¢ift ark IMAT olmak tizere 4 farkli tedavi plani elde edildi ve bu
tedavi planlar1 kullanilarak ayni sartlar altinda rando fantom tizerinde her bir hasta i¢in

4 farkli tedavi planinin QA planlar1 olusturuldu.

3.2.23. IMRT ve IMAT Alanlarinda Yiizey Dozlarmmin Film Dozimetrisi Ile
Olg¢iilmesi

Tedavi planlama bilgisayarlarinda hazirlanan, IMRT ve IMAT planlari
kullanilarak rando fantom iizerinde olusturulan, 20 QA plan1 Varian DHX (RapidArc)
tedavi cihazina gonderildi. Olgiimlerde Gafchromic EBT3 film kullanildi.

Tedavi cihaz1 masasina BT cihazi ile ayni set-up sartlart altinda yatirilan rando
fantomun referans noktalar1 lazerler ile st tiste gelecek sekilde yerlestirildi. Fantom,
planlama bilgisayarinda oldugu gibi, tayin ettigimiz larenks lokalizasyonuna kadar, y-
ekseninde 42,9 cm hizlandiricinin “gun” yéniinde kaydirildi. izosentirin yeri isaretlendi.
Bu asamadan sonra, 2,5 X 2,5 cm? boyutunda kesilen filmler, izdiisiimleri izomerkeze
gelecek sekilde bir adet ve izomerkezin liger santim lateralinde birer adet olmak {izere
rando fantom {izerine yerlestirildi (Sekil 3-15). Filmler yerlestirildikten sonra fantom
tizerine BT ¢ekimi esnasinda kullanilan maske takildi. IMRT ve IMAT alanlan ile

1sinlamalar gergeklestirildi ve her bir QA plani i¢in 3 adet 1sinlanmis film elde edildi.

3cm ; 3em
: % Gafchromic EBT3 Film

“ [zomerkez

Rando Fantom

Sekil 3-15: Rando fantomun aksiyel kesiti iizerinde doz 6l¢iim noktalarimin sematik olarak
gosterilmesi
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Ayni islemler bolus materyalinin, BT ¢ekimi esnasindaki gibi, fantom {izerine
yerlestirilmesi ve boluslu QA planlarmin kullanilmas: ile tekrarlandi. Izdiisiimleri
izomerkez ve izomerkezin tiger santim yanlarina gelecek sekilde yerlestirilen filmlerin
izerine bolus materyali kondu ve fantomun maskesi takildi. IMRT ve IMAT alanlar1 bu
set-up diizenegine de uygulandi ve her QA plani i¢in 3 adet bolus altinda 1sinlanmig
film elde edildi.

Tim oOl¢limlerde yerlestirilen filmlerin pozisyonlarinin, daha 6nce film
kalibrasyon egrisi i¢in 1sinladigimiz filmlerle ayn1 yonde olmasma dikkat edildi.
Olgiimler ticer kez tekrarlandi.

Isinlanan filmler bir giin bekletildikten sonra, yonlerine dikkat edilerek tarandi
ve Image J programinda kirmizi renge ayrilanlar .tif formatinda kaydedildi. Mephysto
mc? FilmAnalyze programinda agilan filmlerin merkezindeki piksel cinsinden optik

yogunluklar1 daha once elde edilen kalibrasyon egrisine gore doza cevrildi.

3.2.2.4. IMRT ve IMAT Alanlarinda Yiizey Dozlarmmn MOSFET Dedektorleri ile
Olgiilmesi

Tedavi planlama bilgisayarlarinda hazirlanan, IMRT ve IMAT planlar
kullanilarak rando fantom {izerinde olusturulan, 20 QA plan1 Varian DHX (RapidArc)
tedavi cihazina goénderildi. Olgiimlerde MobileMOSFET dozimetri sistemi kullanilda.

MOSFET o6l¢limlerinde, daha dnce kullanmak iizere ayirdigimiz ii¢ dedektor
kullanildi. Bu ti¢ dedektor icin kalibrasyon faktorleri daha 6nce yaptigimiz islemlerin
aynis1 uygulanarak elde edildi ve 1sinlamaya hazir hale getirildi.

Tedavi masasina yatirilan rando fantomun iizerinde isaretli olan izomerkez
noktasi ile lazerler gerekli kaydirmalar yapilarak iist iiste getirildi. Film ile yaptigimiz
Olcim noktalar1 tizerine bu kez MOSFET dedektorler, her birinin epoxy kismi 1sin
dogrultusunu karsilayacak sekilde yerlestirildi. Daha sonra fantomun maskesi takilarak
IMRT ve IMAT alanlart i¢in 1simmlamalar gergeklestirildi. Bu islemler sonunda
izdiisiimleri izomerkezde, izomerkezin saginda ve solunda 3 cm mesafede MOSFET
dedektorlerinden okunan doz degerleri kaydedildi.

Ayni iglemler bolus materyalinin, BT ¢ekimi esnasindaki gibi, fantom {izerine
yerlestirilmesi ve boluslu QA planlarmin kullanilmas: ile tekrarlandi. Izdiisiimleri
izomerkez ve izomerkezin iicer santim yanlarina gelecek sekilde yerlestirilen MOSFET

dedektorleri iizerine bolus materyali kondu ve fantomun maskesi takildi. IMRT ve



71

IMAT alanlar1 bu set-up diizenegine de uygulandi ve her QA plani i¢gin bolus altindaki 3
noktada MOSFET dedektor ile yiizey dozlari dl¢iildii.

3.2.2.5. IMRT ve IMAT Alanlarinda Yiizey Dozlarinin TPS’de Incelenmesi

Tedavi planlama bilgisayarlarinda hazirlanan, IMRT ve IMAT planlar
kullanilarak rando fantom tiizerinde olusturulan, 20 QA plan1 agildi ve her birinde film
ve MOSFET ol¢iimlerinin alindigi 3 noktadan dozlar okundu. Okunan doz degerleri
daha sonra film ve MOSFET olciimleri ile karsilastirilmak tizere kaydedildi.

Karsilagtirmalarda 6l¢iim araglarinin efektif 6l¢iim derinligi dikkate alindu.
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4. BULGULAR
4.1. Acik Alanlar I¢in Olciim Sonuclar1 ve Okuma Degerleri

Markus paralel plak iyon odasi, MOSFET dedektorleri ve Gafchromic EBT3
film kullanilarak; SSD= 100 cm’de, gantry agist sifir derecede, 6 MV ile 100 MU
verilerek 5 x 5, 10 x 10 ve 20 x 20 cm®lik agik alanlarda; 0, 1, 2, 5, 10 ve 15 mm
fiziksel derinliklerde alinan okuma degerlerinin mesafe ve over-response (over-response
diizeltmesi sadece Markus pp iyon odasi i¢in yapilmistir) diizeltmeleri yapildiktan sonra
su esdegeri ol¢tim derinliklerinde (SED) elde edilen %DD degerleri sirasiyla Tablo 4-1,
Tablo 4-2 ve Tablo 4-3’de gosterilmistir. Eclipse tedavi planlama sisteminde, ayni

sartlar altinda, okunan %DD degerleri ise Tablo 4-4’de gdsterilmistir.

Tablo 4-1: SSD= 100 cm'de 6 MV ile 100 MU verilerek yapilan ac¢ik alan 1sinlamalar:
sonucu Markus paralel plak iyon odasi ile elde edilen build-up bélgesi %DD
degerleri (0,07 mm degerleri interpolasyon islemi ile bulunmustur)

MARKUS PP i.0.; ACIK ALAN
Fantom DD
. SED
Derinligi ) 5 )
(mm) (mm) 5x5cm? |10 x 10 cm®| 20 x 20 cm
0 0,023 10,81 16,61 28,06
0,067 0,07 14,64 20,33 31,45
1 1,068 38,74 43,44 52,48
2 2,113 57,12 60,98 68,19
5 5,248 83,65 85,95 90,00
10 10,473 97,77 98,37 99,24
15 15,698 100,00 100,00 100,00
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Tablo 4-2: SSD= 100 cm'de 6 MV ile 100 MU verilerek yapilan acik alan 1sinlamalar:
sonucu MOSFET dedektorleri ile elde edilen build-up bélgesi % DD degerleri
(0,07 mm degerleri ekstrapolasyon islemi ile bulunmustur)

MOSFET DEDEKTOR; ACIK ALAN
[0)
Fantom DD
I SED
Derinligi
(mm) (mm)
5x5cm? | 10 x 10 cm? | 20 x 20 cm?
*kk 0,070 34,82 41,56 48,71
0 0,800 40,10 46,42 51,27
1 1,845 56,89 60,65 69,33
2 2,890 66,58 70,25 77,30
5 6,025 87,85 89,06 97,53
10 11,250 106,38 105,23 105,61
15 16,475 100,00 100,00 100,00

Tablo 4-3: SSD= 100 cm'de 6 MV ile 100 MU verilerek yapilan acik alan 1sinlamalar:
sonucu Gafchromic EBT3 film ile elde edilen build-up bélgesi %DD degerleri
(0,07 mm degerleri ekstrapolasyon islemi ile bulunmustur)

GAFCHROMIC EBT3 FiLM; ACIK ALAN
Fantom %DD
e SED
Derinligi
(mm) (mm)
5x5cm? |10 x 10 cm? | 20 x 20 cm?
ek 0,07 4,77 18,80 27,07
0 0,153 7,50 20,40 30,50
1 1,198 35,40 48,00 55,30
2 2,243 55,50 61,30 75,20
5 5,378 82,40 87,60 85,20
10 10,603 96,40 99,20 97,40
15 15,828 100,00 100,00 100,00
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Tablo 4-4: SSD= 100 cm'de 6 MV ile 100 MU verilerek yapilan acik alan 1sinlamalari
sonucu Eclipse tedavi planlama sisteminden okunan build-up bélgesi %DD

degerleri
ECLIPSE TPS; ACIK ALAN
o %DD
Derinlik (mm) 5 5 5
5X5 cm 10x10 cm 20x20 cm
0,07 1,74 11,04 13,61
1 37,53 42,29 54,90
2 51,09 54,51 63,74
5 78,68 79,94 83,61
10 95,69 95,88 96,97
15 100,00 100,00 100,00

Tablo 4-1, Tablo 4-2, Tablo 4-3, Tablo 4-4 verilerinden yararlanarak 5 x 5, 10 x
10 ve 20 x 20 cm?lik agik alan Slgiimlerinde elde edilen build-up bélgesi %DD
degerleri; Markus paralel plak iyon odasi, MOSFET dedektorleri, Gafchromic EBT3
film ve Eclipse tedavi planlama sistemi i¢in sirasiyla Sekil 4-1, Sekil 4-2 ve Sekil 4-3°te

karsilastirilmistir.
5x5 cm?'lik A¢ik Alan
120
100 / o
80 /’o‘

a —— Markus pp i.o.

Q 60 /

S /é MOSFET dedektr
40 [~ = Gafchromic EBT3 film
20 | ¢ Eclipse TPS
g

0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20 22
SED (mm)

Sekil 4-1: 5 x 5 cm”lik acik alan icin Markus pp i.o., MOSFET dedektorleri, Gafchromic
EBT3 film ve Eclipse TPS sonuclarimin karsilastirilmasi
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10x10 cm?'lik A¢ik Alan
120
80 //:

A . .

2 60 vy Markus pp i.o.

S MOSFET dedektor
40 ®  Gafchromic EBT3 film
20 ¢ Eclipse TPS
0

0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20 22
SED (mm)

Sekil 4-2: 10 x 10 cm®lik a¢ik alan i¢in Markus pp i.o., MOSFET dedektorleri,
Gafchromic EBT3 film ve Eclipse TPS sonuclarimin karsilastirilmasi

20x20 cm?'lik A¢ik Alan
120
100 /a—-—*ﬁt
80 .
| ]
8 / —— Markus pp i.o.
9 60 " )
S OSFET dedektor
40 ‘/ ®  Gafchromic EBT3 film
¢ Eclipse TPS
20 Y
0
0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20 22
SED (mm)

Sekil 4-3: 20 x 20 cm®lik acik alan icin Markus pp i.o., MOSFET dedektorleri,
Gafchromic EBT3 film ve Eclipse TPS sonug¢larimin karsilastirilmasi

Calismada, Tablo 4-1, Tablo 4-2, Tablo 4-3 ve Tablo 4-4 verileri kullanilarak
Eclipse tedavi planlama sistemi, Markus paralel plak iyon odasi, MOSFET dedektdrleri
ve Gafchromic EBT3 film i¢in 5 x 5, 10 x 10 ve 20 x 20 cm?’lik acik alanlarda 0,07, 1,
2, 3, 4 ve 5 mm su esdegeri 6l¢iim derinliklerindeki %DD degerleri, ekstrapolasyon ve

interpolasyon islemleri uygulanarak, bulunmus ve sirasiyla Tablo 4-5, Tablo 4-6 ve
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Tablo 4-7°de gosterilmistir. Ayrica, Eclipse tedavi planlama sisteminde hesaplanan
%DD degerleri ile Markus pp i.0., MOSFET dedektorleri ve Gafchromic EBT3 film
yardimiyla olciilen %DD degerleri arasindaki farklarin grafikleri Sekil 4-4, Sekil 4-5 ve
Sekil 4-6’da gosterilmistir.

Tablo 4-5: Su esdegeri ol¢iim derinliklerinde, 5 x 5 cm®lik acik alanda Eclipse tedavi
planlama sistemi, Markus paralel plak iyon odasi, MOSFET dedektorleri ve
Gafchromic EBT3 film i¢in %DD degerleri

SED 5 x 5 cm”'lik Atk alan; %DD
()| ctipse Tes | 0P | eakor | £8T5 fim
0,07 7,74 14,64 34,82 4,77
1 37,53 3511 45,49 31,01
2 51,09 52,57 56,03 51,36
3 62,59 66,09 65,59 65,37
4 70,63 76,25 74,18 74,69
5 78,68 83,69 81,8 80,74
5x5 cm? Acik Alan
100
80
8 60 B Eclipse TPS
= T, A = Markus pp i.o.
MOSFET dedektor
014 H Gafchromic EBT3 film
0 -
0,07 1 2 3 4 5
SED (mm)

Sekil 4-4: 5x5 cm®lik acik alanda, farkh 6l¢iim derinlikleri icin %DD farklar
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Tablo 4-6: Su esdegeri ol¢iim derinliklerinde, 10 x 10 cm®lik agik alanda Eclipse tedavi
planlama sistemi, Markus paralel plak iyon odasi, MOSFET dedektorleri ve
Gafchromic EBT3 film icin %DD degerleri

SED 10 x 10 cm?'lik Acik alan; %DD
T Jetipse Tes | MoK P | O | ety
0,07 11,04 20,33 41,56 18,8
1 42,29 39,94 51,07 41,73
2 54,51 56,62 60,47 59,58
3 64,91 69,44 68,99 71,98
4 72,43 79,02 76,66 80,3
5 79,94 85,99 83,45 85,76
10x10 cm? A¢ik Alan
100

m Eclipse TPS

B Markus pp i.0.

B MOSFET dedektor

® Gafchromic EBT3 film

%DD

SED (mm)

Sekil 4-5: 10x10 cm”lik agik alanda, farkl 6l¢iim derinlikleri i¢in %DD farklari
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Tablo 4-7: Su esdegeri ol¢iim derinliklerinde, 20 x 20 cm”lik agik alanda Eclipse tedavi
planlama sistemi, Markus paralel plak iyon odasi, MOSFET dedektorleri ve
Gafchromic EBTS3 film i¢in %DD degerleri

SED 20 x 20 cm?'lik A1k alan; %DD
: Markus pp | MOSFET | Gafchromic

mm
(mm) | Eclipse TPS i.0. dedektor | EBT3film
0,07 13,61 31,45 48,71 27,07

1 54,9 49,27 58,19 53,16

2 63,74 64,29 67,49 70,58

3 71,28 75,71 75,87 80,05

4 77,45 84,13 83,32 84,27

5 83,61 90,11 89,85 85,5

20x20 cm? Acik Alan

100

m Eclipse TPS

= Markus pp i.o0.
MOSFET dedektor

B Gafchromic EBT3 film

%DD

0,07 1 2 3 4 5
SED (mm)

Sekil 4-6: 20x20 cm®lik acik alanda, farkli él¢iim derinlikleri i¢in %DD farklari

Bu caligmada, ayrica, Markus paralel plak iyon odasi, MOSFET dedektor,
Gafchromic EBT3 film ve Eclipse TPS i¢in ag1 bagimliligi; 0 mm’de (fiziksel derinlik),
10 x 10 cm? agik alanda 0°, 30°, 60°, 80° ve 90° acilarda, %DD’daki degisim olarak

incelenmis ve Tablo 4-8’de gosterilmistir.
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Tablo 4-8: SSD= 100 cm’de, 10 x 10 cm®lik acik alanda, 6 MV ile 100 MU verilerek cesitli
acilarda, Markus pp i.o., MOSFET dedektor ve Gafchromic EBT3 film ile alinan
%DD degerleri (Mesafe ve over response diizeltmesi yapilmis, degerler 15 mm’ye
normalize edilmistir)

0 mm Fiziksel 10x10 cm?; A¢ik Alan; %DD
Derinlik 0° 30° 60° 80° 90°
Markus pp i.o. 16,98 21,56 38,52 54,62 22,74

MOSFET dedektor | 45,49 | 46,59 | 61,75 | 76,62 | 41,80

GafehromicEBTS | 1584 | 1795 | 3502 | 5441 | 23,67

Eclipse TPS 9,62 10,68 | 10,81 | 13,63 | 28,98
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4.2. Maskeli Alanlar Icin Ol¢iim Sonuclari ve Okuma Degerleri

Markus paralel plak iyon odasi, MOSFET dedektorleri ve Gafchromic EBT3
film kullanilarak; SSD= 100 cm’de, gantry agisi sifir derecede, 6 MV ile 100 MU
verilerek 10 x 10 cm?’lik maskeli alanda; 0, 1, 2, 5, 10 ve 15 mm fiziksel derinliklerde,
maske materyali altinda, alinan okuma degerlerinin mesafe ve over-response (over-
response diizeltmesi sadece Markus pp iyon odasi i¢in yapilmistir) diizeltmeleri
yapildiktan sonra su esdegeri 6l¢iim derinliklerinde (SED) elde edilen %DD degerleri
sirasiyla Tablo 4-9, Tablo 4-10 ve Tablo 4-11°de gosterilmistir. Eclipse tedavi planlama

sisteminde, ayni sartlar altinda, okunan %DD degerleri ise Tablo 4-12°de gdsterilmistir.

Tablo 4-9: SSD= 100 cm'de 6 MYV ile 100 MU verilerek yapilan maskeli alan 1sinlamalari
sonucu Markus paralel plak iyon odasi ile elde edilen build-up bélgesi %DD
degerleri (0,07 mm degerleri interpolasyon islemi ile bulunmustur)

MARKUS PP i.0.; MASKELI ALAN
%DD
Fantom SED
Derinligi (mm) (mm) 10 x 10 cm?

0 0,023 36,35
0,067 0,07 38,43
1 1,068 56,18

2 2,113 70,30

5 5,248 90,75

10 10,473 100,10
15 15,698 100,00
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Tablo 4-10: SSD= 100 cm'de 6 MV ile 100 MU verilerek yapilan maskeli alan 1sinlamalar:
sonucu MOSFET dedektorleri ile elde edilen build-up bélgesi % DD degerleri
(0,07 mm degerleri ekstrapolasyon islemi ile bulunmustur)

MOSFET DEDEKTOR; MASKELI ALAN
%DD
Fantom SED
Derinligi (mm) (mm)
10 x 10 cm?
Sokk 0,07 50,28
0 0,800 58,32
1 1,845 70,41
2 2,890 76,34
5 6,025 93,44
10 11,250 100,57
15 16,475 100,00

Tablo 4-11: SSD= 100 cm'de 6 MYV ile 100 MU verilerek yapilan maskeli alan 1sinlamalar:
sonucu Gafchromic EBT3 film ile elde edilen build-up bélgesi %DD degerleri
(0,07 mm degerleri ekstrapolasyon islemi ile bulunmustur)

GAFCHROMIC EBT3 FiLM; MASKELI ALAN

%DD
Fantom SED
Derinligi (mm) (mm)

10x10 cm?

*kk 0,07 51,77

0 0,153 53,75

1 1,198 65,62

2 2,243 77,19

5 5,378 84,37

10 10,603 98,38

15 15,828 100,00
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Tablo 4-12: SSD= 100 cm'de 6 MV ile 100 MU verilerek yapilan maskeli alan 1sinlamalar:
sonucu Eclipse tedavi planlama sisteminden okunan build-up bélgesi %DD

degerleri
ECLIPSE TPS; MASKELI ALAN
Derinlik (mm) »obb 5
10x10 cm
0,07 34,31
1 44,81
2 56,36
5 79,84
10 95,98
15 100,00

Tablo 4-9, Tablo 4-10, Tablo 4-11 ve Tablo 4-12 verilerinden yararlanarak 10 x
10 cm?lik maskeli alan 6lciimlerinde elde edilen build-up bdlgesi %DD degerleri;
Markus paralel plak iyon odasi, MOSFET dedektorleri, Gafchromic EBT3 film ve

Eclipse tedavi planlama sistemi i¢in Sekil 4-7°de karsilastirilmistir.

10x10 cm? Maskeli Alan
120
80 e
a) —— Markus pp i.0.
S 60 [ PP
S l/ MOSFET dedektor
40 4 ®  Gafchromic EBT3 film
20 ¢ Eclipse TPS
0
0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20 22
SED (mm)

Sekil 4-7: 10 x 10 cm®lik maskeli alan icin Markus pp i.o., MOSFET dedektorleri,
Gafchromic EBT3 film ve Eclipse TPS sonuclarimin karsilastirilmasi
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Calismada, Tablo 4-9, Tablo 4-10, Tablo 4-11 ve Tablo 4-12 verileri
kullanilarak Eclipse tedavi planlama sistemi, Markus paralel plak iyon odasi, MOSFET
dedektorleri ve Gafchromic EBT3 film i¢in 10 x 10 cm?’lik maskeli alanda 0.07, 1, 2, 3,
4 ve 5 mm su esdegeri Olclim derinliklerindeki %DD degerleri, ekstrapolasyon ve
interpolasyon islemleri uygulanarak, bulunmus ve Tablo 4-13’te gosterilmistir. Ayrica,
Eclipse tedavi planlama sisteminde hesaplanan %DD degerleri ile Markus pp i.0.,
MOSFET dedektorleri ve Gafchromic EBT3 film yardimiyla dlgiilen %DD degerleri
arasindaki farklarin grafigi Sekil 4-8’de gosterilmistir.

Tablo 4-13: Efektif ol¢iim derinliklerinde, 10 x 10 cm®lik maskeli alanda Eclipse tedavi
planlama sistemi, Markus paralel plak iyon odasi, MOSFET dedektorleri ve
Gafchromic EBTS3 film icin %DD degerleri

SED 10 x 10 cm?'lik maskeli alan; %DD
(v | o] M0 | HOSEET | o
0,07 34,31 38,43 50,28 51,77

1 44,81 54,16 60,9 65,11

2 56,36 67,55 70,42 74,25

3 64,94 77,59 78,2 79,59

4 73,53 85,09 84,46 82,51

5 79,84 90,47 89,39 84,15

10x10 cm? Maskeli Alan

100

m Eclipse TPS

= Markus pp i.o.
MOSFET dedektor

B Gafchromic EBT3 film

%DD

0,07 1 2 3 4 5
SED (mm)

Sekil 4-8: 10x10 cm”lik maskeli alanda, farkl él¢iim derinlikleri icin %DD farklari
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Bu calismada, ayrica, Markus paralel plak iyon odasi, MOSFET dedektor,
Gafchromic EBT3 film ve Eclipse TPS i¢in a¢1 bagimliligi; 0 mm’de (fiziksel derinlik),
10 x 10 cm? maskeli alanda 0°, 30°, 60°, 80° ve 90° acilarda, %DD’daki degisim olarak

incelenmis ve Tablo 4-14’de gosterilmistir.

Tablo 4-14: SSD= 100 cm’de, 10 x 10 cm?lik maskeli alanda, 6 MV ile 100 MU verilerek
cesitli acilarda, Markus pp i.0., MOSFET dedektor ve Gafchromic EBT3 film ile
alinan %DD degerleri (Mesafe ve over response diizeltmesi yapilmis, degerler 15
mm’ye normalize edilmistir)

0 mm Fiziksel 10x10 cm?; Maskeli Alan; %DD
Derinlik 0° 30° 60° 80° 90°
Markus pp i.o. 34,95 | 47,90 |57,57 71,05 | 30,74
MOSFET dedektor | 58,30 | 54,91 | 80,42 | 90,70 | 51,03

GafehromicEBTS | sg68 | 69,00 | 77,93 | 9176 | 4121

Eclipse TPS 28,71 29,03 | 29,95 | 36,29 *x
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4.3. Bolussuz IMRT ve IMAT Alanlari i¢in Ol¢iim Sonuclari ve Okuma Degerleri

Bu ¢alismada, hazirlanan IMRT ve IMAT alanlari i¢in yapilan rando fantom
1sinlamalarinda belirlenen, izdiisiimleri izomerkeze ve izomerkezin sagda-solda tiger
santim lateraline gelen, ii¢ nokta i¢in Eclipse tedavi planlama sisteminden okunan,
MOSFET dedektorleri ve Gafchromic EBT3 film ile elde edilen 6l¢tim degerleri Tablo
4-15 ve Tablo 4-16°da gosterilmistir.



86

Tablo 4-15: Bolussuz IMRT ve IMAT alanlan icin Eclipse TPS'den okunan ve MOSFET
dedektorleri ile olgiilen degerler (Eclipse TPS'den alinan verilerde MOSFET
dedektorlerin su esdegeri dl¢iim derinligi kullanilmistir)

IMRT (cGy) IMAT (cGy)
BOLUSSUZ Eclipse Eclipse
0 0
TPS MOSFET | % FARK TPS MOSFET | %FARK
SOL 156,30 | 118,00 32,46% | 129,6 99,20 30,65%
HASTA 1 MERKEZ | 166,20 | 160,00 3,87% | 161,10 | 149,00 8,12%
SAG 148,00 | 138,00 7,25% | 114,89 | 111,00 3,50%
SOL 89,07 54,70 62,83% | 72,37 62,10 16,54%
HASTA 2 MERKEZ | 94,31 77,40 21,85% | 68,12 49,00 39,02%
SAG 102,94 68,30 50,72% | 79,82 61,70 29,37%
SOL 85,74 64,60 32,72% | 93,57 79,90 17,11%
HASTA 3 MERKEZ | 87,76 76,60 14,57% | 98,72 83,40 18,37%
SAG 81,63 78,50 3,99% | 91,04 75,10 21,23%
SOL 76,96 51,10 50,61% | 69,23 63,30 9,37%
HASTA 4 MERKEZ | 65,64 56,20 16,80% | 36,62 30,80 18,90%
SAG 70,32 56,70 24,02% | 58,41 53,30 9,59%
SOL 81,98 71,60 14,50% | 57,68 55,20 4,49%
HASTAS MERKEZ | 74,49 67,60 10,19% | 59,47 56,80 4,70%
SAG 77,49 76,10 1,83% | 64,44 56,90 13,25%
x+SD (n) 23.21 £19.03 (15) 16.28 £10.47 (15)
*p <0.001 *p <0.001
**p = 0.49 (Mann Whitney U Test)
*  MOSFET ve TPS verilerinin istatistiksel olarak karsilagtirmasi1 sonucu p degeri (Wilcoxon Signed-
Rank Test).
** IMRT ve IMAT teknikleri icin MOSFET ve TPS verileri arasindaki farklarin istatistiksel olarak
karsilastirilmasi sonucu p degeri.
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Tablo 4-16: Bolussuz IMRT ve IMAT alanlann icin Eclipse TPS'den okunan ve
Gafchromic EBT3 film ile dlciilen degerler (Eclipse TPS'den alinan verilerde
Gafchromic EBT3 filmin su esdegeri ol¢iim derinligi kullamilmistir)

IMRT (cGy) IMAT (cGy)
BOLUSSUZ Eclipse | Gafchromic Eclipse | Gafchromic
[0) A 0] A
TPS EBT3 FOFARK TPS EBT3 OFARK

SOL 97,22 113,28 | -14,18% | 95,69 101,21 -5,45%

HASTA1 |MERKEZ| 13305 | 160,76 |-17,24% | 127,67 | 14059 | -9.19%

SAG 94,86 126,55 | -25,04% | 83,26 122,13 | -31,83%

SOL | 6084 | 5488 | 10,86% | 5902 | 5951 | -0.82%

HASTAZ2 |MERKEZ| 7022 8258 | -14,97% | 52,87 53,55 -1.27%

SAG | 8088 9552 | -1533% | 67.11 7512 | -10,66%

SOL | 67,68 | 6264 | 805% | 8049 | 8334 | -342%

HASTA3 |MERKEZ| 70,02 8158 | -14,17% | 77,43 90,34 | -14.29%

SAG 71,02 87,66 -18,98% | 76,09 88,65 -14,17%

SOL 55,43 44 35 25,00% | 51,54 54,11 -4,75%
HASTA4  |MERKEZ| 50,36 51,47 -2,16% | 28,14 36,17 | -22,20%
SAG 59,76 64,16 -6,86% | 42,08 54,38 -22,62%
SOL 65,22 59,39 9,82% | 42,70 44,22 -3,44%

HASTAS |MERKEZ| 5856 69,59 | -15,85% | 41,89 4923 | -14.91%

SAG 64,25 80,85 -20,53% | 48,66 62,54 -22,19%

X+ SD (n) -7.44 + 14.50 (15) -12.07 + 9.37 (15)
Medyan (Min. — Maks.) -14.18 ((-25.04) — 24.98) -10.66 ((-31.83) - (-0.66))
*p < 0.02 *p < 0.001

**p = 0.81 (Mann Whitney U Test)

*, Gafchromic EBT3 film ve TPS verilerinin istatistiksel olarak kargilastirmasi sonucu p degeri (Wilcoxon
Signed-Rank Test).

** IMRT ve IMAT teknikleri igin Gafchromic EBT3 film ve TPS verileri arasindaki farklarin istatistiksel

olarak karsilastirilmasi sonucu p degeri.
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4.4. Boluslu IMRT ve IMAT Alanlari i¢in Ol¢iim Sonuclar1 ve Okuma Degerleri

Bu calismada, hazirlanan boluslu IMRT ve IMAT alanlar1 i¢in yapilan rando
fantom 1ginlamalarinda belirlenen, izdiistimleri izomerkeze ve izomerkezin sagda-solda
ticer santim lateraline gelen, ii¢ nokta i¢in Eclipse tedavi planlama sisteminden okunan,
MOSFET dedektorleri ve Gafchromic EBT3 film ile bolus materyali altindan elde
edilen 6l¢tim degerleri Tablo 4-17 ve Tablo 4-18‘de gosterilmistir.
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Tablo 4-17: Boluslu IMRT ve IMAT alanlan i¢in Eclipse TPS'den okunan ve MOSFET
dedektorleri ile olciilen degerler (Eclipse TPS'den alinan verilerde MOSFET
dedektorlerin su esdegeri dl¢iim derinligi kullanilmistir)

IMRT (cGy) IMAT (cGy)

BOLUSLU i i
Eclipse MOSEET | %EARK Eclipse

TPS TPS MOSFET | %FARK

SOL 72,40 68,4 5,85% | 88,58 80,3 10,31%

HASTA 1 MERKEZ| 69,60 65,8 5,78% | 81,26 80,9 0,44%

SAG 75,90 67,1 13,11% | 82,59 76,9 7,40%

SOL 157,32 | 126,0 24,86% | 14792 | 127,0 16,47%

HASTA 2 MERKEZ | 158,00 | 140,0 12,86% | 139,86 | 117,0 19,54%

SAG 127,40 94,7 34,53% | 124,03 | 105,0 18,12%

SOL 160,45 | 134,0 19,74% | 127,65 | 108,0 18,19%

HASTA 3 MERKEZ | 207,39 | 178,0 16,51% | 183,72 | 168,0 9,36%

SAG 141,66 | 129,0 9,81% | 136,22 | 123,0 10,75%

SOL 93,5 93,02 0,51% | 89,77 82,1 9,34%

HASTA 4 MERKEZ| 82,92 78,9 5,10% | 72,29 64,3 12,43%

SAG 72,02 60,8 18,45% | 90,32 71,6 26,15%

SOL 156,65 | 134,0 16,90% | 135,99 | 1350 0,73%

HASTA S MERKEZ | 196,51 | 173,0 13,59% | 175,89 | 1420 23,87%

SAG 148,56 | 129,0 15,16% | 131,02 | 110,0 19,11%

X£SD (n) 14.18 + 8.55 (15) 13.48 +7.61 (15)
Medyan (Min. — Maks.) 13.59 (0.52 — 34.50) 12.43 (0.45 — 26.15)
*p < 0.001 *p < 0.001

**p = 0.94 (Mann Whitney U Test)

*, MOSFET ve TPS verilerinin istatistiksel olarak karsilagtirmasi sonucu p degeri (Wilcoxon Signed-

Rank Test).

** IMRT ve IMAT teknikleri icin MOSFET ve TPS verileri arasindaki farklarin istatistiksel olarak

karsilastirilmasi sonucu p degeri.
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Tablo 4-18: Boluslu IMRT ve IMAT alanlari icin Eclipse TPS'den okunan ve Gafchromic
EBT3 film ile olciilen degerler (Eclipse TPS'den alinan verilerde Gafchromic
EBT3 filmin su esdegeri 6l¢iim derinligi kullamilmistir)

IMRT (cGy) IMAT (cGy)
BOLUSLU Eclipse | Gafchromic Eclipse | Gafchromic
0] AR 0] ARK
TPS EBT3 YOFARK TPS EBT3 YoF

SOL 70,72 95,32 -25,81% | 80,19 117,87 -31,96%

HASTA 1 MERKEZ | 76,02 106,32 -28,51% | 74,96 108,73 -31,05%

SAG 77,12 115,84 -33,42% | 73,83 111,82 -33,97%

SOL 148,58 182,66 -18,65% | 141,19 162,31 -13,01%

HASTA 2 MERKEZ | 159,42 221,75 -28,11% | 126,19 161,96 -22,08%

SAG 108,41 153,62 -29,42% | 116,46 153,37 -24,06%

SOL 154,44 176,04 -12,26% | 118,88 149,72 -20,59%

HASTA 3 MERKEZ | 199,31 259,04 -23,05% | 169,89 241,20 -29,56%

SAG 149,82 205,61 -27,13% | 135,81 191,06 -28,91%

SOL 91,53 130,22 -29,71% | 84,12 128,07 -34,31%

HASTA 4 MERKEZ | 85,07 115,58 -26,39% | 67,02 100,42 -33,26%

SAG 73,32 110,51 -33,65% | 83,88 121,69 -31,07%

SOL 149,98 176,38 -14,96% | 132,91 178,13 -25,38%

HASTAS MERKEZ | 182,74 257,46 -29,02% | 150,31 214,14 -29,81%

SAG 147,45 201,26 -26,73% | 118,57 163,42 -27,44%

X+ SD (n) -25.79 £ 6.17 (15) -27.77 + 5.86 (15)
Medyan (Min. — Maks.) -27.13 ((-33.65) — (-12.27)) -29.57 ((-34.32) — (-13.01))
*p < 0.001 *p < 0.001

**p = 0.09 (Mann Whitney U Test)

*, Gafchromic EBT3 film ve TPS verilerinin istatistiksel olarak karsilagtirmasi sonucu p degeri (Wilcoxon
Signed-Rank Test).

** IMRT ve IMAT teknikleri i¢cin Gafchromic EBT3 film ve TPS verileri arasindaki farklarin istatistiksel

olarak karsilastirilmasi sonucu p degeri.
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IMRT ve IMAT teknikleri ile boluslu ve bolussuz kosullarda yapilan
isinlamalarin farki i¢in farkli 6l¢tim yontemleri kullanilarak elde edilen verilere ait p

degerleri Tablo 4-19°da gosterilmistir.

Tablo 4-19: Boluslu ve bolussuz 1isinlamalar arasindaki fark

Boluslu - Bolussuz Farki | Boluslu - Bolussuz Farki
Yontemler :
MOSFET Gafchromic EBT3
IMRT p =0.140 p <0.001
IMAT p=0.233 p <0.001
Wilcoxon Signed Rank Test. p <0.05, anlamli; p > 0.05, anlamsiz.
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5. TARTISMA

IMRT ve IMAT, hedef hacimler disindaki saglikli dokularin tolerans dozlarini
asmadan, tedavi alani i¢inde doz yogunlugunu ayarlayarak tiimor dozunu arttirmaya
olanak saglayan tedavi yontemleridir. IMRT tekniginde dinamik MLC hareketleri ile
1sinlama yapilirken gantry agilari sabittir; IMAT teknigi ise doz hizi, gantry pozisyonu
ve MLC pozisyonu gibi parametreler es zamanli olarak degisirken isinlama yapma
imkan1 tanir (22). Bu iki teknik farkli yerlesimlerdeki timor tedavileri igin
kullanilabilirken; riskli organlarin fazla ve yerlesimlerinin hedef hacimlere yakin olmasi
nedeniyle, ayrica kozmetik agidan konvansiyonel 1sinlamalara gore {istiin olmasindan
dolay1 6zellikle bas-boyun kanseri tedavisinde giiniimiizde siklikla kullanilmaktadir.

Hasta cildinin smirlayict bir parametre oldugu IMRT ve IMAT gibi yogunluk
ayarlt radyoterapi tekniklerinde, ylizey dozlarinin dogru olarak bilinmesi Snemlidir.
Yogunluk ayarli teknikler normal doku hasarini azaltsa da cilde verilecek fazla dozlar
akut ya da geg cilt reaksiyonlarina neden olabilir (53, 54, 55). Calismamizda; 5 larenks
kanserli hastanin tedavi planinda kullanilan IMRT ve IMAT teknikleri icin ylizey
dozlart MOSFET dedektdr, Gafchromic EBT3 film ve Eclipse tedavi planlama sistemi
ile ICRU Rapor 39’a gore pratik doz degerlendirilmesinde tavsiye edilen 0,07 mm cilt
derinliginde ve build-up bdlgesinde arastirilmistir.

Calismamizda tiim 1sinlamalar Varian RapidArc DHX cihazinda, 6 MV foton
enerjisinde gergeklestirildi. Yiizey dozu 6l¢timlerinde referans kabul ettigimiz Markus
paralel plak iyon odas1 ve kullandigimiz her bir dozimetrik 6l¢liim aygitinin su esdegeri
Olgtim derinligi (SED) hesaba katilarak, farkli boyutlardaki agik ve maskeli alan
1sinlamalart PTW RW3 kat1 su esdegeri fantomda yapildi ve dlciilen yiizey dozu ile
build-up bolgesi doz degerlerinin tedavi planlama sistemi ile uyumu incelendi. IMRT ve
IMAT teknikleri igin 1smnlamalar, rando fantoma Eclipse tedavi planlama sisteminden
aktarilan; tedavi plani ile aym1 gantry, kolimatér ve masa pozisyonunda hazirlanan QA
planlari ile yapildi. Her bir IMRT ve IMAT QA plani rando fantoma maskeli, bolussuz
ve boluslu olarak uygulandi. IMRT ve IMAT isinlamalarinda MOSFET dedektorler ve
Gafchromic EBT3 film maske altina, boluslu planlarda bolus materyali altina,
yerlestirilerek kullanilmistir. Alman 6l¢iim sonuclari, kullanilan 6l¢iim aracinin su

esdegeri Ol¢iim derinligi hesaba katilarak Eclipse TPS ile karsilagtirilmistir.
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Markus paralel plak iyon odasi ile yapilan yiizey dozu Slgiimleri sonucunda;
0,07 mm derinlikte %DD degerleri 5x5, 10x10 ve 20x20 cm? alan boyutlar1 igin
strastyla %14.64, %20.33 ve %31.45°dir. Gafchromic EBT3 film ile ayn1 derinlik ve
alan bilytikliiklerinde bulunan degerler sirasiyla %4.77, %18.80 ve %?27.07 dir.
MOSFET dedektorler kullanilarak, ayni sartlar altinda, yapilan 6l¢iim sonuglart ise
%34.82, %41.56 ve %48.71°dir. Eclipse tedavi planlama sisteminden okunan degerler
Olciilen degerlerden daha diisiiktiir; belirtilen alan boyutlarinda sirastyla %7.74, %11.04
ve %13.61°dir.

Yiizey dozu Ol¢limlerinde en dogru sonucu veren 6l¢iim araci ekstrapolasyon
iyon odasidir. Buna en yakin sonuglari verenler Attix ve Markus paralel plak iyon
odalaridir. Attix paralel plak iyon odasi over-response diizeltmesi yapilmadan
kullanilabilir. Markus paralel plak iyon odasi ile yapilan dl¢liimlerde ise over-response
diizeltmesinin yapilmasi gerekir. Markus iyon odasi Ol¢limlerinin gercege en yakin
oldugu disiiniiliirse, film dozimetrisi Markus 6l¢timlerine, biraz diisiik olmakla beraber,
en yakin olanidir. Aralarindaki en iyi uyum %8,13’liikk fark ile 10x10 cm? alan
biiyiikliigiindedir. MOSFET dedektorler ile yapilan oOl¢iimler Markus iyon odasi
Olctimlerinden ¢ok daha ytiksektir.

6 MV foton 1sinlarinda, 0 mm fiziksel derinlikte, SSD= 100 cm’de Markus pp
iyon odasi ile acik alanlarda, over-response diizeltmesi yapildiktan sonra elde edilen
yiizey dozlari sirastyla 5x5 cm? igin %10.81, 10x10 cm? igin %16.6 ve 20x20 cm? alan
icin %28.06’dir. Bilge ve ark. (56), Markus pp iyon odasi ile 6 MV foton enerjisi igin
5x5 ve 10x10 cm? alan biiyiikliiklerinde yaptiklari dlgiimlerde yiizey dozunu sirasiyla
%10=£1 ve %15+1 bulmustur. Yadav ve ark. (57), 6 MV foton enerjisi igin, Markus pp
iyon odas1 kullanarak yaptiklari ¢aligmada, 10x10 cm? igin SSD= 100 cm’de cilt dozunu
%14.80 olarak bulmuslardir. Mellenberg (58) ise ekstrapolasyon iyon odasi ile yaptigi
calismada ylizey dozunu %14.9 olarak bulmustur. Qi ve ark. (55), Attix iyon odasi ile 6
MV foton enerjisinde 5x5, 10x10 ve 20x20 cm? alan boyutlarinda yaptig1 Slgiimlerde
yiizey dozunu sirasiyla %12.90, %18.95 ve % 29.12 olarak bulmuslardir. Caligmamizin
sonuglari literatiirle uyum gostermektedir.

Gafchromic EBT3 film kullanilarak, 6 MV foton enerjisi ile 0 mm fiziksel
derinlikte SSD= 100 cm’de yapilan 6l¢iimler sonucunda elde edilen yiizey dozlari; 5x5
cm? i¢in %7.50, 10x10 cm? icin %20.40 ve 20x20 cm? i¢in %30.50’dir. Bilge ve ark.
(56), Gafchromic EBT film ile yaptiklar1 ¢alismada 6 MV foton enerjisi i¢in yiizey
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dozlarmi 5x5, 10x10 ve 20x20 cm? agik alan biiyiikliiklerinde sirasiyla %15+2, %2042
ve %28+2 bulmuslardir. Qi ve ark. (55), ise ayn1 alan biiyiikliikleri ve foton enerjisi igin
ylizey dozlarini sirastyla %13.48, %23.52 ve %33.68 olarak bulmuslardir. Devic ve ark.
(59), radyokromik film ile yaptiklar1 yiizey dozu arastirmasinda 0,07 mm’de 10x10 ve
20x20 cm?lik agik alanlarda cilt dozlarmi sirasiyla %17.0 ve %28.4 olarak
bulmuslardir. Calismamizda 0,07 mm’de bu alan boyutlar1 i¢in bulunan degerler
strastyla %18.80 ve %27.07°dir. Buldugumuz degerler literatiirle uyumludur.

MOSFET dedektorler kullanilarak SSD= 100 cm’de yapilan acik alan yiizey
dozu 6lgiimlerinde 6 MV foton enerjisi i¢in bulunan degerler; 5x5 cm? icin %40.10,
10x10 cm? icin %46.42 ve 20x20 cm’® icin %51.27°dir. Bu &l¢iim degerleri
dedektorlerin su esdegeri Ol¢iim derinligi 0,8 mm olan diiz tarafi ile elde edilmistir. Qi
ve ark. (55), MOSkin dedektor kullanarak 6 MV ile 1,045 mm su esdegeri derinlikte
yaptig1 1sinlamalarda yiizey dozunu 5x5, 10x10 ve 20x20 cm? alan biiyiikliiklerini
%40.60£1.6, %45.99+£1.5 ve %52.71+1.7 olarak bulmuslardir. Su esdegeri 6l¢iim
derinligi goz Oniine alindiginda, ayni alan biiyiikliikleri i¢in, Qi ve arkadaglarinin
caligmasi ile bizim ¢alismamiz uyum gostermektedir. Erkan ve Kemikler (60), Co-60 ve
6 MV enerjili foton demetleri kullanarak termoplastik maskelerin ylizey dozuna ve
build-up bolgesine etkisini arastirdigi calismalarinda MOSFET ile yaptiklart 6lgtimlerde
yiizey dozunu 6 MV i¢in 5 x 5, 10 x 10 ve 15 x 15 cm®lik agik alanlarda sirastyla
%32.24+2.3, %37.4+2.3 ve %43.2+2.4 olarak bulmuslardir. Bu sonuglar ¢alismamizla
uygunluk gostermektedir.

Oblik 15 demetleri yiizey dozunu arttirmaktadir. 40%den kiigiik agilarda
dozimetrik olarak biiylik bir etki goriilmese de daha biiyiik acilarda bu etki ¢ok daha
fazladir; ~55%de, yizey dozu %50 daha fazla olabilir (61, 62, 63). Calismamizda
Markus pp iyon odasi, MOSFET dedektdr ve Gafchromic EBT3 film ile 10x10 cm? alan
biiylikliigiinde 0°, 30°, 60°, 80° ve 90° i¢in ag1 bagimlilig1 incelenmistir ve her ii¢ 6lgiim
araci igin artan ag1 degeri ile yiizey dozunun arttig1 gozlenmistir. En fazla artis 80%de
gorilmiistiir. Qi ve ark. (55), MOSkin dedektor ve Attix paralel plak iyon odasi ile
fantom ylizeyinde yaptig1 ¢alismada her iki Ol¢lim araci i¢in artan ag1 degeri ile ylizey
dozunda artig bulmustur. Sonug¢larimiz literatiir ile uyum gostermektedir.

6 MV foton 1sinlarinda, 0 mm fiziksel derinlikte, SSD= 100 cm’de Markus pp
iyon odasi, MOSFET dedektor ve Gafchromic EBT3 film ile 10x10 cm*lik maskeli
alanda 6l¢tiigiimiiz yiizey dozlari sirasiyla; %36.35, %58.32 ve %53.75°tir. Ilk 1 mm’de
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bu degerler sirasiyla %56.18, %70.41 ve %65.62’ye ¢ikmistir. Halm ve ark. (63), 4 ve 6
MV X-isinlar i¢in maske altinda maksimum doza normalize edilen doz degerinin ilk
0,5 mm’de %49.5’ten %63.2’ye, 1 mm derinlikte ise %59’dan %70.1’e ¢iktigim
bildirmistir. Oh ve ark. (64), 6 MV igin Aquaplast termoplastik maske altinda 10x10
cm”lik alanda yiizey dozunun %13.6’dan %43.6’ya yiikseldigini bildirmistir.
Sonuglarimiza gére maske materyali, ylizey ve build-up bolgesi dozlarinda artisa neden
olmaktadir; literatiir ile benzerlik gostermesine karsin bazi1 farkliliklar maske
materyalinin kalinligina, delik ¢aplarinin aynmi biiyiikliikte olmamasina ve kullanilan
Olgiim araglarma baglidir. Maskeli alanda da yapilan aci bagimliligi 6l¢iimiinde
maksimum fark acik alan 6l¢iimiinde oldugu gibi 80 de bulunmustur.

Calismamizda yiizey dozunun hangi Ol¢lim araci ile in vivo olarak
saptanabilecegini bulmak i¢in MOSFET dedektor ve Gafchromic EBT3 film ile Eclipse
TPS karsilastirilmistir. Bu karsilastirma, segilen bes larenks kanserli hastanin bolussuz
ve boluslu IMRT ve IMAT tedavi planlarinin insan benzeri fantom tizerine aktarilarak
1sinlanmasi sonucunda, daha Once belirlenen ii¢ farkli noktadaki dozlar okunarak
yapilmistir.

Hazirlanan bolussuz IMRT planlart i¢in; MOSFET dedektorleri ile elde edilen
yiizey dozu degerleri tedavi planlama sistemi ile karsilastirildiginda, aradaki fark
%16.80 (%1.83 — %62.83)’tiir ve bu fark anlamlidir (p < 0.001). Karsilagtirma IMAT
planlar1 i¢in yapildiginda ise fark %16.54 (%3.50 — %39.02)’dir ve anlamlidir (p <
0.001). Her iki planlama teknigi i¢in Olg¢lim sonuglart TPS sonuglari ile
karsilastirildiginda farklarin birbirine gore farklari istatistiksel olarak anlamsizdir
(p=0.49, Mann Whitney U Test).

Bolussuz IMRT planlarinda, yiizey dozu i¢in Gafchromic EBT3 film ile Eclipse
TPS karsilastirildiginda aradaki fark -9%14.18 ((-%25.04) — %?24.98)’dir ve bu fark
anlamlidir (p < 0.001). IMAT teknigi ile hazirlanan planlar i¢in bu karsilastirma
yapildiginda ise aradaki fark -%10.66 ((-%31.83) — (-%0.66)) olarak bulunmustur, bu
fark istatistiksel olarak anlamlidir (p < 0.001). IMRT ve IMAT teknikleri i¢in 6lglim ile
TPS sonuglar arasindaki farklarin birbirine gore farkliligi anlamsizdir (p=0.81, Mann
Whitney U Test).

Boluslu IMRT ve IMAT planlarinda da yiizey dozlar1 i¢in 6lglim sonuglart ile
tedavi planlama sisteminden elde edilen veriler karsilagtirilmistir. Boluslu IMRT

planlari icin MOSFET dedektdrler ile dlgiilen yiizey dozu degerleri ve Eclipse TPS’den



96

okunan degerler arasindaki fark %13.59 (%0.52 — %34.50)’dir ve bu fark istatistiksel
olarak anlamlidir (p < 0.001). Boluslu IMAT planlari i¢in bu karsilagtirma yapildiginda
fark %12.43 (%0.45 — %26.15) olarak bulunmustur, bu fark anlamlidir (p < 0.001).
Planlama teknikleri arasinda ol¢iim sonuglar1 ile TPS sonuglar1 arasindaki farklarin
birbirine gore farklart anlamli degildir (p=0.94, Mann Whitney U Test).

Gafchromic EBT3 film ile Eclipse tedavi planlama sistemi boluslu IMRT
planlari i¢in karsilastirildiginda aradaki fark -%27.13 ((-%33.65) — (-%12.27))’dir ve bu
fark anlamlidir (p < 0.001). Boluslu IMAT planlari i¢in fark -%29.57 ((-%34.32) — (-
%13.01)) olarak bulunmustur ve bu fark da istatistiksel olarak anlamlidir (p < 0.001).
Planlama teknikleri arasinda 6l¢iim sonuglar1 ile TPS sonuglari arasindaki farklarin
birbirlerine gore farklart anlamli degildir (p=0.09, Mann Whitney U Test).

MOSFET dedektorler ile olgiilen IMRT ve IMAT teknikleri i¢in boluslu ve
bolussuz 1ginlamalar arasinda anlamli bir fark bulunamamistir; Wilcoxon Signed Rank
Teste gore IMRT planlart i¢in p=0.140, IMAT planlart i¢in ise p=0.233 olarak
bulunmustur. Gafchromic EBT3 film ile 6l¢iilen IMRT ve IMAT teknikleri igin ise
boluslu ve bolussuz 1sinlamalar arasindaki fark anlamlidir; her iki teknik i¢in p<0.001
olarak bulunmustur.

Qi ve ark. (55), IMRT teknik kullanarak bas-boyun hastalari i¢in yiizey dozunu
6 MV foton 1ginlariyla in vivo olarak arastirdiklari ¢aligmalarinda; 0,5 cm ya da daha
ylizeyde insan benzeri fantom kullanarak yaptiklar1 6l¢iimlerde yiizey dozu igin tedavi
planlama sistemindeki hesaplama sonuglarinin MOSFET kullanilarak elde edilen dl¢im
sonuglarindan %8.5’e kadar daha yiiksek oldugunu bulmuslardir. Chung ve ark. (65),
tedavi planlama sistemlerinin yiizey dozlarin1 %18.5’e kadar fazla hesaplayabilecegini
bildirmislerdir. Cherpak ve ark. (66), tomoterapi ile tedavi edilen hastalarda yiizey
dozlar1 i¢in in vivo MOSFET 6l¢iim sonuglarini ve tedavi planlama sisteminden elde
edilen hesaplama sonuglarin1 karsilastirdiklarinda aralarindaki farki %12.2+7.5 olarak
bulmuslardir. Court ve ark. (67), Eclipse TPS ve micro-MOSFET kullanarak yaptiklari
calismada Eclipse TPS’nin yiizey dozu o6lglim dogrulugunu arastirmiglardir; farkli
teknikler ve farkli 1sinlama sartlar1 altinda 6 ve 10 MV foton 1sinlar1 kullanmislardir ve
hesaplanan ile dlgiilen ylizey dozu arasindaki uyumu 6l¢iim yaptiklar: noktalarin %95°1
icin %=£20.0 olarak bulmuslardir. Calismamizda literatiirde oldugu gibi ylizey dozu i¢in
Eclipse TPS’de hesaplanan degerler MOSFET 6l¢iim sonuglarimizdan yiiksek ¢ikmistir;

aralarindaki fark literatiirle uyumludur.
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Chow ve ark. (68), MOSFET kullanarak fantom iizerinde yiizey dozunu
arastirdiklar1 ¢alismada, prostat kanseri tedavisi i¢in hazirlanan konvansiyonel bir tedavi
plan1 yerine IMRT teknikle hazirlanan bir plan Kkullandiklarinda, tedavi planinin
kompleksligine bagli olarak ylizey dozunun %15.0 - %30 oraninda arttigini
bildirmislerdir.

Akino ve ark. (69), tedavi planlama sisteminde hesaplanan yiizey ve build-up
bolgesi dozlarmi, ¢esitli planlama teknikleri i¢in (tanjansiyel wedgeli 1sinlama, field-in-
field teknik, elektronik kompansatorlii 1sinlama ve IMRT), Gafchromic EBT2 film ile
yaptiklar1 6l¢lim sonuglariyla karsilastirmiglardir. Tiim teknikler hesaba katildiginda, 3
mm derinlikte  EBT2 film sonuglarin1 tedavi planlama sisteminde hesaplanan
degerlerden %15.0 - %30.0 daha yiiksek bulmuslardir. Diger tekniklere kiyasla, IMRT
icin tedavi planlama sistemi ile EBT2 film sonuclarindaki farki daha yiiksek, %19.1
olarak bulmuslardir. Polendik ve ark. (70), farkli tedavi planlama sistemleri ile
hesapladiklar1 yiizey dozlarini karsilagtirmiglar ve collapsed cone algoritmasi igeren
hesaplamalarda yiizey dozunun yaklasik %20.0 daha az oldugunu rapor etmislerdir.
Calismamizda, yiizey dozu i¢in, EBT3 film olglimlerinden elde edilen sonuglar ile
tedavi planlama sistemi arasindaki fark literatiir ile benzerlik gostermektedir.

Devic ve ark. (59), cilt dozunu radyokromik film ile klinik uygulamalarda
Olemiistiir ve build-up egrisinin ¢ok dik olmasindan dolayr EBT filmin ince yapisinin
dahi ylizey dozunu arttirabilecegini rapor etmistir.

Chow ve ark. (71), Monte Carlo hesaplamasi ile oblik 1smlar igin
superposition/convolution  algoritmasinin  hesaplama  dogrulugunu  arastirdigi
caligmasinda AAA ve collapsed cone algoritmalarinin 2 mm’nin altinda dogru
hesaplama yapamadigini rapor etmistir.

Quach ve ark. (72), MOSFET, TLD ve film ile yaptiklart yiizey dozu
arastirmalarinda Ol¢iimler arasindaki farkin %350.0 - %60.0’a kadar ¢iktigimni
bildirmislerdir.

Calismamizin sonunda Eclipse TPS’de hesaplanan ve MOSFET dedektorler ile
Olciilen ylizey dozu degerleri incelendiginde tedavi planlama sisteminin bolussuz ve
boluslu IMRT ve IMAT planlarinda daha yiiksek sonuclar verdigi goriilmiistiir.
Aralarindaki fark boluslu planlarda daha azdir. Gafchromic EBT3 film dl¢tiimleri ile
Eclipse TPS’yi karsilastirdigimizda ise film olgiimlerinden elde edilen yiizey dozu
degerleri daha yiiksektir. Aralarindaki fark boluslu planlarda daha fazladir. Bu durumun
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ozellikle bolus yerlesimi sirasinda film ile bolus arasinda kalmis olmasi muhtemel hava
bosluklarindan ve film boyutunun gelen 1s1n agilarina bagli olarak bolus etkisi yaratmis
olmasindan kaynaklandig1 diisiiniilmektedir. Yogunluk ayarli radyoterapi tekniklerinin
uygulandig1 bolussuz planlarda Gafchromic EBT3 film Eclipse TPS’ye daha yakin
sonuglar vermistir; boluslu planlarda ise MOSFET o6l¢timleri Eclipse TPS’ye daha
yakindir. Tiim sonuglar incelendiginde MOSFET ol¢timlerinin EBT film dl¢timlerine
kiyasla daha kararli sonuglar verdigi goriilmektedir.

MOSFET dedektorlerin kalibrasyonu EBT3 filme gore cok daha kolay ve
pratiktir. MOSFET dedektorlerin hasta ya da rando fantom iizerine yerlestirilme siiresi
EBT filmden daha az zaman almaktadir, ayrica MOSFET sistemin kullanimi ¢ok
basittir. Megavoltaj mertebesinde radyasyon tipi ve enerjisinden bagimsiz olan
dedektorler, sicakliktan etkilenmemektedir. Tedavi planlama sistemi ile arasindaki fark

belirlenen MOSFET dedektorler klinik uygulamalarda in vivo kullanima uygundur.
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